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Résumé

Limagerie médicale est une technique essentielle pour le traitement des cancers par
radiothérapie (RT). Si la TDM est I'imagerie de référence pour la détermination des vo-
lumes d’intérét et le calcul de dose, d’autres modalités, telles que la TEP et I'IRM, per-
mettent d’améliorer la précision de la segmentation du volume cible.

Dans notre étude, la mise en place de 'imagerie trimodalité a nécessité :

— Loptimisation des séquences IRM dédiées a la radiothérapie.

— Lévaluation des incertitudes de positionnement d'une acquisition d’'une modalité

d’imagerie a autre.

— Lévaluation des distorsions géométriques sur la modalité IRM.

Nos résultats montrent qu’il convient de trouver un compromis pour optimiser les
séquences IRM en radiothérapie. Bien que I'on observe une diminution du rapport S/B
et de I'uniformité avec les antennes dédiées a la RT, elles sont les seules compatibles
avec 'acquisition d’images en position du traitement. Nous avons constaté que la bande
passante est I'un des principaux parametres qui influence la qualité image. Nos travaux
nous ont permis d’optimiser deux séquences utilisées pour le traitement respectivement
des tumeurs ORL par arcthérapie et des lésions intracraniennes en conditions stéréo-
taxiques. Malgré ces optimisations, nos résultats montrent que les distorsions géomé-
triques peuvent atteindre 1,5 mm et qu'’il est indispensable de les prendre en compte no-
tamment lors du traitement par RT stéréotaxique intracranienne ou la précision requise
est de 'ordre du millimetre.

Notre travail a porté également sur I'évaluation des incertitudes de positionnement
de 2 configurations de trimodalité TEP/TDM-IRM. Lune concerne un systeme de trans-
fert du patient entre 'imageur TEP/TDM et 'IRM. Pour l'autre, le patient se léve entre
les deux examens. Nous avons évalué les incertitudes engendrées par I'algorithme de re-
calage d’'images et pu montrer qu’elles sont tres inférieures aux incertitudes de position-
nement du patient. Nos résultats montrent que les incertitudes en translation sont, en
moyenne, inférieures a 4 mm et en rotation inférieures a 0,5°. Dans le cas du traitement
des tumeurs ORL, utilisant un masque thermoformé, nous avons constaté que la solution
trimodalité a ’aide d’'un systeme de transfert ne permet pas de réduire de maniere signi-
ficative les incertitudes de positionnement par rapport a la configuration ou le patient se
leve entre deux examens, et que des améliorations sont a apporter au systeme de transfert
afin de tenir compte des trés fortes contraintes liées a la RT.

Enfin, nous avons développé une méthode permettant de tenir compte des distor-
sions géométriques induites par le systeme et par le patient lors de la planification du
traitement. L'ensemble de ces distorsions a été évalué sur une cohorte rétrospective de 20
patients (26 lésions) traités par radiothérapie stéréotaxique intracranienne. Avec la mé-
thode développée, nous avons obtenu pour 4 1ésions (c’est a dire 15 % d’entre elles) une
différence au niveau de la Dyj, (Dose minimale) recue par le "Planning Target Volume"
(PTV) dépassant les 5 %, a savoir 5,4 %, 9,1 %, 9,8 % et 10,5 %, montrant 'importance de
I'optimisation des séquences IRM et le développement d’outils pour évaluer facilement
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RESUME

les conséquences des distorsions du PTV sur la recherche des objectifs de dose.

Medical imaging is an essential technique for the treatment of cancers with radiothe-
rapy (RT). While CT is the reference imaging for volume delineation and dose calculation,
other modalities, such as PET and MRI, can improve the accuracy of target volume seg-
mentation.

In our study, the implementation of trimodality imaging required :

— The optimization of MRI sequences dedicated to radiotherapy.

— The evaluation of the uncertainties of positioning of an acquisition from one ima-

ging modality to another.

— Evaluation of geometric distortions on the MRI modality.

Our results show that a compromise must be found to optimize MRI sequences in ra-
diotherapy. Although we observe a decrease in SNR and uniformity with coils dedicated
to RT, they are the only ones compatible with image acquisition in the treatment position.
We have found that bandwidth is one of the main parameters that influence image qua-
lity. Our work allowed to optimize two sequences used for the treatment of H&N tumors
by arctherapy and intracranial lesions in stereotactic conditions. Despite these optimiza-
tions, our results show that geometric distortions can reach 1.5 mm and that it is essential
to take them into account, especially for intracranial stereotactic RT treatment where the
spatial accuracy is about a millimeter.

Our work has also focused on the evaluation of the positioning uncertainties of two
PET/CT-MRI trimodality configurations. One concerns a transfer system between the PET/CT
and the MRI.For the other, the patient stands up is re-positioned between the two acquisi-
tions. We have evaluated the uncertainties generated by the image registration algorithm
and have shown that they are much smaller than the patient positioning uncertainties.
Our results show that the uncertainties in translation are, on average, less than 4 mm and
in rotation less than 0.5°. In the case of H&N tumor treatment, using a thermoformed
mask, we have found that the trimodality solution using a transfer system does not si-
gnificantly reduce the positioning uncertainties compared to the configuration where the
patient stands up between two acquisitions. Improvements should be made to the trans-
fer system in order to take into account the very strong requirements related to RT.

Finally, we developed a method to take into account the geometric distortions indu-
ced by the system and by the patient during radiotherapy treatment planning. All these
distortions were evaluated on a retrospective cohort of 20 patients (26 lesions) treated by
intracranial stereotactic radiotherapy. With the developed method, we obtained for 4 le-
sions (i.e. 15% of them) a difference in the Dmin received by the PTV exceeding 5%, i.e.
5.4%, 9.1%, 9.8% and 10.5%, showing the importance of optimizing MRI sequences and
developing tools to easily assess the consequences of PTV distortions on dose objectives
optimization process.
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Introduction

Limagerie médicale, telle que la TomoDensitoMétrie (TDM), la Tomographie par Emis-
sion de Positons (TEP) au 2-[18]-Fluoro-2-désoxy-D-glucose (FDG) et I'Imagerie par Réso-
nance Magnétique (IRM), est une technique utilisée en routine clinique dans la prise en
charge des patients atteints d'un cancer, aussi bien pour le diagnostic que pour la phase

thérapeutique comme la planification du traitement par radiothérapie.

Ces dernieres années, les développements techniques sur les accélérateurs de radio-
thérapie ont permis d’améliorer la précision et la sécurité des traitements et ainsi dé-
velopper de nouvelles techniques en routine clinique telle que la radiothérapie stéréo-
taxique et I'arcthérapie. Les différentes modalités d'imagerie médicale permettent d’iden-
tifier et définir les 1ésions de maniere plus précise avec un meilleur contraste des tis-
sus mous sur un examen d’IRM ou avec une meilleure sensibilité sur un examen TEP.
Plus précisément, nous aborderons dans ce travail le traitement des tumeurs Oto-rhino-
laryngologie (ORL) par arcthérapie et intracraniennes par radiothérapie stéréotaxique hy-
pofractionnée [Fahrig et al. 2007]. Pour cette derniére, il s’agit d'une technique consistant
a délivrer plusieurs fortes doses, de 'ordre de 6 a 20 Gy, en utilisant des mini faisceaux
convergeants au centre de la cible. La plus grande précision dans la définition des vo-
lumes cibles et des organes a risques (OAR) est donc requise. Elle doit étre de I'ordre du
millimeétre pour I'ensemble de la prise en charge du patient, aussi bien au niveau de I'ima-
gerie, de la définition des volumes cibles que du positionnement du patient lors de I'ac-

quisition des images et des différentes séances du traitement.

La définition de I'’ensemble de ces volumes est réalisée a partir de la TDM, imagerie
de référence pour la planification du traitement par radiothérapie. Cette modalité d’ima-

gerie permet d’obtenir I'information de la densité électronique des différents tissus né-
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cessaire au calcul dosimétrique. La TDM fournit également une tres bonne résolution
spatiale sans distorsion géométrique. Cependant, sa principale limite est le manque de

contraste au niveau des tissus mous.

L'IRM est une modalité d’intérét en radiothérapie de par sa capacité a fournir un tres
bon contraste au niveau des tissus mous. Il s’agit de I'imagerie de référence en radiothéra-
pie stéréotaxique intracranienne. Elle peut également étre utilisée dans la prise en charge
des cancers ORL. Par complémentarité avec I'imagerie TDM, elle permet d’améliorer la
définition du "Gross Tumor Volume" (GTV) et du "Clinical Target Volume" (CTV) et ainsi
assurer une meilleure couverture du PTV [Emani et al. 2003, Rasch et al. 1997]. Pour au-
tant, il existe certains verrous techniques quant a I'utilisation de I'lRM en planification du
traitement par radiothérapie. Le premier concerne I'acquisition des images en position
de traitement. Dans un ler temps, il est indispensable de faire le choix d’antennes dé-
diées et d’optimiser des séquences adaptées a la thérapie, en réalisant un contréle qualité
spécifique a I'utilisation des images IRM pour le contourage des volumes d’intéréts. Un
autre verrou majeur est la présence de distorsions géométriques, induites par le systeme
d’imagerie, mais également par le patient. Ces distorions déforment I'image IRM. Elles
peuvent avoir un impact tres important sur la planification du traitement si elles ne sont

pas corrigées [Seibert et al. 2014], compte tenu de la précision requise.

Limagerie TEP au FDG est également trés importante dans la prise en charge de pa-
tients atteints de cancer, les cellules cancéreuses ayant un métabolisme glucique impor-
tant par rapport aux tissus sains. De ce fait, les images TEP au FDG sont intégrées dans le
processus de détermination des volumes cibles lors de la planification du traitement par
radiothérapie [Farina et al. 2017, Brianzoni et al. 2005]. Cependant, il s’agit d'une modalité
d’imagerie fournissant une résolution spatiale limitée. En principe, elle est couramment

associée a I'imagerie TDM car celle-ci est utilisée pour la correction des atténuations.

Au final, 'imagerie trimodalité a montré une amélioration dans la définition du GTV
[Bird et al. 2015, Prestwich et al. 2012, Guo et al. 2014]. Cependant, aucun dispositif mé-
dical ne permet 'acquisition des trois modalités d’image. La solution la plus répandue
consiste a utiliser un imageur hybride couplé a un second imageur indépendant, a savoir

le TEP/TDM et 'IRM (TEP/TDM-IRM). Il est également possible d’utiliser un appareil hy-



bride TEP/IRM et un scanner (TEP/IRM-TDM). Dans chaque cas, les images doivent étre
acquises en position de traitement pour la radiothérapie avec un plan spécifique adapté
aux 2 appareils d'imagerie et compatible avec les systemes de contention et d'immobi-
lisation spécifiques au traitement par radiothérapie. Apres 1'acquisition, le recalage des
images TDM-IRM est nécessaire, ce qui entraine une source d’incertitude dans le posi-

tionnement du patient [Daisne et al. 2003].

Lobjectif de cette these a porté sur le développement de 'imagerie trimodalité TEP-
TDM-IRM a des fins de radiothérapie notamment dans le cadre de traitements ORL
par arcthérapie et intracraniens en conditions stéréotaxiques. Plus précisément, le but
a été d’'intégrer 'RM au processus thérapeutique existant avec I'imagerie TEP/TDM.
Pour cela, différentes solutions d’antennes et de parametres d’acquisition de séquences
IRM ont été évaluées pour les 2 types de lésions tumorales. Les incertitutes de posi-
tionnement intrinseques a deux configurations de trimodalité TEP-TDM-IRM ont été
déterminées afin d’évaluer la précision du systéme. Nous avons évalué les distorsions
géométriques des images IRM lors de la planification du traitement par radiothérapie
stéréotaxique intracranienne. Pour finir, nous avons développé une méthode permet-
tant de tenir compte de 'ensemble des distorsions géométriques dans le cadre de cette
application médicale et d’évaluer a posteriori en clinique I'impact de ces distortions

sur la qualité du traitement.
Le présent manuscrit se compose de 4 chapitres :

Le premier chapitre introduit le principe de la radiothérapie externe et de I'imagerie
meédicale. Nous aborderons plus précisément la notion de qualité image, puis présen-
terons le principe de chaque modalité d'imagerie étudiée dans ces travaux : la TDM, la
TEP et I'IRM. Enfin, nous terminerons ce chapitre par la présentation de I'imagerie tri-
modalité, son intérét dans la prise en charge des patients en radiothérapie, ainsi que les

possibilités techniques.

Le chapitre 2 porte sur 'optimisation des images IRM en radiothérapie. Nous aborde-
rons la caractérisation des antennes dédiées a la radiothérapie par différents parametres
de qualité image. Nous verrons ensuite les contraintes liées a 'optimisation des acqui-

sitions dédiées a la planification du traitement par radiothérapie. Nous étudierons dif-
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férentes possibilités d’antennes et de conditions d’acquisition permettant 'optimisation
de la qualité image dans le cadre du traitement des cancers ORL par arcthérapie et des
lésions intracraniens en conditions stéréotaxiques. Pous terminer ce chapitre, nous pré-
senterons I'évaluation des distorsions géométriques liées au systeme d’imagerie.

Le chapitre 3 porte surI’étude des incertitudes de positionnement intrinseques a I'ima-
gerie trimodalité. Pour commencer, les différentes configurations d’'imagerie TEP/TDM-
IRM utilisées seront présentées. Puis, la précision de I'algorithme de recalage sera évalué
dans le cas de recalage monomodalité puis bimodalité. Enfin, les incertitudes de position-
nement propres a la technique trimodalité seront évalués sur une cohorte de 30 patients
atteints d’'un cancer ORL.

Le chapitre 4 porte sur la prise en compte des distorsions géométriques lors de la pla-
nification sur traitement par radiothérapie. Nous évaluerons les distorsions résiduelles
liées au systeme pour des lésions cérébrales d'une cohorte de 20 patients avec 26 lésions.
Pour ces mémes lésions, seront aussi évaluées les distortions dues aux effets de suscepti-
bilité, induites par le patient. Pour terminer ce chapitre, nous proposerons une méthode
permettant de tenir compte de I’ensemble des distorsions lors de la planification du trai-

tement et nous évaluerons I'impact dosimétrique associé.
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1.1. PRINCIPE DE LA RADIOTHERAPIE EXTERNE

1.1 Principe de la radiothérapie externe

1.1.1 Principe du traitement

La radiothérapie est 'une des principales techniques de traitement du cancer. Elle
est souvent associée a la chirurgie, la chimiothérapie et 'immuothérapie. Son but est de
détruire des cellules tumorales par utilisation d’'une dose suffisante de rayonnements io-
nisants sans produire d’effets secondaires importants au niveau des tissus sains. La gran-
deur physique qui caractérise le traitement est la dose absorbée. Elle s’exprime en gray
(Gy). Elle correspond a une énergie absorbée par unité de masse de tissu (J/kg).

Il existe différents types de radiothérapie. On distingue la radiothérapie externe, la
curiethérapie et la radiothérapie interne vectorisée. Dans le cadre de ce travail, seule la
radiothérapie externe sera abordée.

Les principaux faisceaux utilisés en radiothérapie externe sont des faisceaux de pho-
tons et d’électrons de basses, moyennes ou hautes énergies. Les protons et les ions car-
bones peuvent également étre utilisés, mais ils ne seront pas étudiés dans le cadre de ce
travail. Lors de leur parcours dans la matiere, les photons et les électrons provoquent des
ionisations et des excitations qui sont responsables d’altérations de la molécule d’ADN :
altération des bases, cassures simple brin ou double brin. En cas de non réparation, ces
lésions entrainent la mort cellulaire. Le pouvoir pénétrant des photons et des électrons
dans la matiére dépend de leur type et de leur énergie. Ainsi, la stratégie et la technique

de traitement sont adaptées en fonction de la localisation du cancer et du volume a traiter.

1.1.2 Techniques de traitement

La radiothérapie externe utilise une source externe de rayonnements ionisants déli-
vrés par un accélérateur linéaire de particules focalisés vers un volume cible tumoral. 11
s’agit principalement de faisceaux de photons accélérés avec une tension allant de 4 a 25
MV.

Laccélérateur linéaire est un dispositif qui utilise des ondes électromagnétiques de

haute fréquence dans le but d’accélérer des électrons, afin que ceux-ci possedent une

9
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énergie cinétique suffisamment importante pour interagir avec la matiere. Le faisceau
d’électrons obtenu traverse ensuite deux diffuseurs afin d’étre élargi et homogénéisé. Puis
un applicateur donne la taille et la forme du champ d’irradiation. Lorsque le traitement
est réalisé avec des photons, le faisceau d’électrons bombarde une cible constituée d'un
matériau dont le numéro atomique est élevé. Les photons sont produits par rayonnement
de freinage. Leur passage par un cone égalisateur permet de corriger la forme du faisceau
afin qu’il soit homogene et perde sa forme de dome générée par la cible. La géométrie
finale du faisceau est obtenue par un systeme de collimation, machoires ou collimateur

multi-lames (MLC).

La technique de base utilisée est la radiothérapie conformationnelle 3D. Elle consiste
a faire correspondre le champ d’irradiation au volume cible, tout en évitant les tissus
sains grace aux différentes rotations du bras d’irradiation et de la table de traitement.
Cette conformation est rendue possible par I'utilisation du MLC. Pour cette technique, la

fluence particulaire est constante. Lensemble du volume recoit une dose uniforme.

Pour la radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité (RCMI), la dose
est délivrée au volume cible en conformant le champ d’irradiation a ce dernier et en fai-
sant varier 'intensité du faisceau [Nutting et al. 2000]. Cette modulation est réalisée grace
aux mouvements des lames du collimateur. La technique RCMI permet de mieux préser-
ver les tissus sains en améliorant la conformation du volume cible. Deux configurations
d’irradiations sont possibles pour réaliser la modulation d’intensité : le mode « step and
shoot », pour chaque angulation du bras, les lames du collimateur se déplacent pour ob-
tenir des formes différentes du faisceau d’irradiation, et le mode « sliding window », dans
ce cas pour chaque angulation du bras, 'irradiation est continue et simultanée aux mou-
vements du MLC [Lafond et al. 2010].

L'arcthérapie est également une technique utilisant la modulation d’intensité du fais-
ceau. Elle se caractérise par une rotation continue du bras de ’accélérateur et un mou-
vement continu du MLC [Yu 1995]. Elle permet de réduire le temps de traitement en ef-
fectuant une rotation complete ou partielle du bras d’irradiation autour du patient. Elle

améliore la conformation, surtout dans le cas de volumes complexes.

La derniere technique utilisée est la stéréotaxie. Elle consiste a irradier de petits vo-

10
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lumes, de I'ordre du cms, avec de fortes doses par I'utilisation de mini faisceaux non co-
planaires. Une tres grande précision est requise lors de la délivrance du traitement du fait
de la présence de forts gradients de doses au niveau des tissus. Différents dispositifs per-
mettent I'utilisation d'une telle technique [Marchesi et al. 2014]. Il s’agit soit de dispositifs
dédiés (Gamma Knife, Cyberknife, etc.), soit d’accélérateurs linéaires conventionnels avec
un MLC de haute définition adapté a I'irradiation de petits volumes. Différents construc-

teurs fournissent aujourd’hui ce type de dispositif.

1.1.3 Planification du traitement

Le but de la planification du traitement est de se conformer a la prescription de dose
aux volumes cibles et aux criteres de qualité définies par ' International Commission on
Radiations Units (ICRU) [Landberg et al. 2016] (ICRU 50 et 62), tout en minimisant la dose
aux organes a risques a préserver, OAR. Les criteres de qualité et les contraintes de dose
aux OAR sont tres restrictives et contraignantes, obligeant a une qualité et une sécurité du

traitement a toutes les étapes.

1.1.3.1 Position de traitement

Au préalable de I'acquisition d’images, la position de traitement du patient est déter-
minée lors de I'acquisition du TDM de planification. Il s’agit de I'imagerie de référence en
radiothérapie. Il est indispensable que cette position soit la plus reproductible possible
lors de toutes les phases du traitement. Dans ce cadre et pour minimiser les possibles
mouvements du patient, des systemes de contentions sont utilisés pour I'immobiliser. Ils
sont différents suivant la localisation de la tumeur : masque thermoformé (ORL, stéréo-
taxie intracranienne), matelas sous vide, cale genoux, cale pied, etc. De plus, des repéres
cutanés sont placés sur le patient a partir de lasers externes identiques dans les salles

d’imagerie et la salle de traitement pour aider au repositionnement.

1.1.3.2 Volumes de planification

Limagerie de référence permet de déterminer plusieurs volumes en fonction de la lo-

calisation de la tumeur et de ses extensions, des variations possibles entre la planification
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et le traitement et enfin, en fonction des possibles mouvements du patient et des impré-
cisions de mise en place [Chavaudra and Bridier 2001, Purdy 2004]. On définit (Figure
1.1):

— Le GTV ou volume tumoral brut définit la maladie macroscopique. Il correspond
presque toujours a la région pour laquelle la densité de cellules tumorales est la
plus élevée. Il est déterminé a partir de différents examens d’imagerie et peut consti-
tuer une partie d'un organe ou I'organe entier.

— Le CTV ou volume cible clinique définit la maladie microscopique, correspon-
dante a I'infiltration tumorale qui a été observée en biopsies. C’est un volume ana-
tomico clinique incluant le GTV et des structures cliniquement suspectes, mais
non approuvées. il s’agit donc du GTV plus une marge tenant compte des possibles
extensions de la maladie non visibles. Plusieurs CTV peuvent étre définis avec une
dose prescrite différente. L'objectif étant de traiter ce ou ces volumes de maniere
optimale pour atteindre I’objectif thérapeutique défini.

— L"Internal Target Volume" (ITV) ou volume cible interne. Il s’agit du CTV auquel
une marge est ajoutée pour prendre en compte les mouvements physiologiques
internes comme la respiration.

— Le PTV ou volume cible de planification est définit de maniere géométrique a par-
tir d'une expansion du CTV ou GTV. Il permet de garantir que la dose prescrite au
CTV correspond bien a la dose délivrée. D’'une maniere générale, il tient compte
de I'ensemble des variations possibles liées a la planification du traitement, au po-
sitionnement et mouvements du patient.

Le volume traité est le volume entouré d’'une surface isodose spécifiée par le radio-

thérapeute, correspondant a un niveau de dose minimal permettant d’atteindre le but
du traitement. Le volume irradié est le volume de tissus recevant une dose considérée

comme significative vis-a-vis de la tolérance des tissus sains.

1.1.3.3 Calcul de la distribution de dose en 3D

Le "Treatment Planning System ou Systéme de Planification du Traitement" (TPS) est

le logiciel permettant d’effectuer 'ensemble de la planification. Il permet de visualiser les
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Irradiated Volume \
" Treated Volume
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_

FIGURE 1.1 - Limites des volumes définis par le rapport 62 de 'CRU [Landberg et al. 2016]

images TDM du patient en 3D et de réaliser, si nécessaire, le recalage avec d’autres moda-
lités d'imagerie. La délinéation des volumes cibles et des OAR peut également s’effectuer
a partir de celogiciel. Par la suite, le TPS permet de déterminer la balistique du traitement,
c’est-a-dire I'orientation des faisceaux, la forme et la conformation du champ d’irradia-
tion avec le MLC. La dose est ensuite calculée en 3D a partir d’algorithmes modélisant
la dose absorbée dans les tissus conformément aux propriétés de I'accélérateur (débit
de dose, énergie, filtration, etc.). Une fois le calcul terminé, un outil graphique, I'Histo-
gramme Dose Volume (HDV) permet de visualiser la distribution de dose pour tous les
volumes. Dans le cas du PTV, I'objectif de la planification est de délivrer au moins x % de
la dose prescrite a y % du volume du PTV. Alors que pour les OARs, I'objectif est qu'ils
recoivent le minimum de dose possible. Ainsi le plan de traitement recherche une opti-

misation en fonction des objectifs aux volumes cibles et contraintes de dose au tissu sain.

1.1.4 Délivrance du traitement

Le traitement consiste en une irradiation conformément a la planification selon une
ou plusieurs séances. Généralement, il s’agit d'un traitement de 2 Gy au PTV, 5 jours par
semaine, pour une durée totale de 6 a 8 semaines conduisant a une irradiation pouvant
atteindre 80 Gy. Dans le cas d'un traitement par stéréotaxie hypofractionnée, la dose de-

livrée journaliere est plus élevée et la durée totale du traitement est réduite.

Le patient est positionné de la méme manieére que celle définie lors du TDM de mise
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en place, grace aux reperes cutanés et aux lasers de positionnement. Cette position est vé-
rifiée régulierement grace au systeme d’imagerie embarqué sur 'accélérateur et si néces-
saire ajustée en accord avec la planification. Dans le cas de la stéréotaxie intracranienne, il
a été recommandé que l'incertitude de repositionnement du patient n’excede pas le mil-
limetre [Guckenberger et al. 2020]. Cette contrainte est tres forte, si ’on considere qu’elle
doit étre respectée pour un processus de plusieurs séances de prise en charge du patient

mettant en oeuvre plusieurs sources d’incertitudes de positionnement.

1.1.5 Place deI'imagerie en radiothérapie

L'imagerie a une place centrale en radiothérapie. Comme mentionné précédemment,
la TDM est 'imagerie de référence pour la planification du traitement. Néanmoins, il
s’agit d'une modalité d'imagerie exposant aux rayonnements ionisants et offrant un tres
faible contraste au niveau des tissus mous et rendant ainsi difficile la délinéation de cer-
tains volumes. Par ailleurs, il s’agit d'une modalité préservant parfaitement la géomé-
trie. D’autres modalités d’imagerie permettent de compléter les informations apportées
par la TDM. C’est le cas de I'IRM, anatomique et fonctionnelle, fournissant un trés bon
contraste au niveau des tissus mous. Il s’agit de 'imagerie de référence pour le contou-
rage de certaines localisations, telles que les tumeurs intracraniennes [Ten Haken et al.
1992, Weltens et al. 2001] et la sphere ORL [Rasch et al. 1997]. Il y a également I'imagerie
TEP, une modalité d’'imagerie fonctionnelle, donnant une indication sur le métabolisme
tumoral et la visualisation possible d’extension de la maladie [Deantonio et al. 2008, Ford
et al. 2009].

Comme on I'a vu précédemment (cf. § 1.1.3.2), la qualité du traitement repose for-
tement sur la limitation des incertitudes de positionnement pendant tout le processus
du traitement, et en particulier dans la phase d’imagerie. A ce niveau, il existe diverses
sources d’incertitudes telles que : la précision géométrique, le manque de contraste, la
résolution spatiale, le choix de I"épaisseur de coupe, le rapport signal sur bruit mais éga-
lement la présence d’artéfacts. Ces sources d’incertitudes induisent un manque de pré-
cision lors de la définiton des volumes cibles. Cela induit une variabilité intra et inter-

observateurs. Elle est méme parfois supérieure aux incertitudes liées au positionnement
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du patient [Thariat et al. 2012].

Dans les prochaines parties de ce chapitre, nous allons exposer quelques principes gé-
néraux de 'imagerie médicale 3D et les différentes grandeurs qui permettent de qualifier
leur qualité. Nous présenterons également le principe de fonctionnement des 3 princi-
pales modalités d'imagerie utilisée en radiothérapie. A ce niveau, seules les notions fon-
damentales a la compréhension de notre problématique seront évoquées, a I’exception
de I'IRM car le principe de cette technique d’imagerie est plus complexe que ceux de la
TDM et de la TEP, mais aussi parce que la qualité image est plus complexe a appréhender
et ont nécessité des investigations plus poussées dans le cadre de ce travail. Nous ferons
également un résumé des principaux défauts et qualités de ces 3 modalités d'imagerie.

Nous finirons par I'imagerie trimodalité.

1.2 Imagerie médicale 3D et qualité image

1.2.1 Imagerie médicale 3D

En imagerie médicale 3D, I'information acquise est contenue dans une image numé-
rique. Il s’agit d'une matrice en trois dimensions dont chaque élément est appelé voxel. Il
contient une valeur numérique associée a un élement de volume de I'espace. Cette valeur
correspond al'intensité, I, du voxel. I dépend de la modalité d'imagerie et du phénomene
physique associé. Le volume a explorer est généralement visualisé suivant trois plans de
coupes perpendiculaires constitués par les plans axial, sagittal et coronal. Comme l'infor-
mation 3D est numérisée, il est possible de calculer des visualisations dans d’autres plans
d’intérét.

Limage numérique est caractérisée par sa taille et sa gamme dynamique. La taille de
I'image correspond au nombre de lignes et de colonnes de la matrice. La taille des voxels
est donnée en mm3. Elle est fonction de la taille de la matrice image et du champ de vue,
mais également de I'épaisseur de coupe. La gamme dynamique d'une image correspond
ala gamme des intensités qui peuvent exister dans la matrice image. Elle permet la visua-

lisation de I'image en niveaux de gris ou suivant un code couleur spécifique permettant
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de faciliter la visualisation des zones pathologiques.

1.2.2 Qualité image

L'image est caractérisée par plusieurs parametres de qualité qui sont principalement :
le rapport signal sur bruit (rapport S/B), la sensibilité, la résolution spatiale, la précision
géométrique, 'uniformité et le contraste. Les enjeux et les méthodes d’évaluation liés a

ces parametres de qualité image sont renseignés par la norme internationale NEMA.

1.2.2.1 Rapport signal sur bruit

Le bruit d'une image correspond aux fluctuations aléatoires du signal lors de I'acqui-
sition de I'image d'un objet homogene. Il s’agit de I'incertitude avec laquelle le signal est
mesuré. La distribution des intensités des voxels est centrée et symétrique autour d’'une
intensité moyenne 1.

Le bruit correspond a la dispersion des intensités autour de cette moyenne. Sa valeur
est donc déterminée par le calcul de I'écart-type, o, de la distribution.

Pour un systeme d’'imagerie donné, 1'origine du bruit est multiple, on peut en citer
plusieurs :

— Le bruit électronique, produit par les éléments de la chaine d’émission et de dé-

tection du signal. On rencontre ce bruit dans tous les dispositifs d'imagerie;

— Le bruit dii au traitement numérique des informations;

— Le bruit quantique, de nature statistique, que I’on rencontre dans le phénomene

de décroissance radioactive que I’on rencontre en imagerie TEP.

Le rapport S/B est le parametre qui caractérise la qualité de la réception du signal.
Plus ce rapport est élevé, plus I'image est considérée comme étant de bonne qualité. Il est
mesuré a partir de I'image d’'un objet homogene. Il s’exprime en fonction de I'intensité
moyenne des voxels et de I'écart-type de la distribution des valeurs.

SIB = (1.1)

Q |~

Différentes stratégies sont utilisées pour déterminer le rapport S/B : soit par analyse
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voxel a voxel de la zone supposée homogene de 'image, soit par I'analyse de deux ré-
gions d’'intérét supposées identiques, soit a partir de plusieurs acquisitions successives

identiques.

Le rapport S/B peut étre augmenté en faisant le constat que lorsque le signal, qui est
par nature structuré, augmente, le bruit, qui est de nature statistique, augmente plus len-

tement.

Une lére maniere d’augmenter le signal est de conserver 'information globale re-
cueillie, tout en augmentant la taille des voxels. Pour un champ de vue donné, le signal

est augmenté dans les voxels lorsque I'on diminue la taille de la matrice image.

Un autre moyen est d’augmenter 'information globale enregistrée, soit en répétant
I'acquisition (IRM), soit en augmentant la durée de l'acquisition (imagerie TEP) ou en
augmentant le flux d’'informations (TDM : augmentation de l'intensité du courant élec-
trique dans le tube a rayons X, imagerie TEP : augmentation de 'activité administrée), ou

en augmentant le champ de vue (IRM, nombre d’anneaux de détection en imagerie TEP).

1.2.2.2 Sensibilité

La sensibilité, Se, d'un dispositif d'imagerie correspond a sa capacité a recueillir le
signal par rapport a la source d’'information initiale. Plus précisement, il s’agit de la per-

formance avec laquelle 'imageur restitute I’ensemble du signal.

La sensibilité dépend de la modalité d’imagerie. Elle est mesurée/déterminée diffé-
remment pour chacune d’entre elles. En imagerie TEP, la sensibilité correspond a la per-
formance avec laquelle 'imageur recueille 'ensemble des photons émis dans le champ
de vue. Dans ce cas, il s’agit de la mesure du taux de coincidences vraies d'une source ra-
dioactive d’activité connue. En imagerie TDM, la sensibilité est également déterminée par
sa capacité a recueillir 'ensemble des photons émis et non atténués dans le patient. Pour
finir, en IRM, la sensibilité est liée a la réception du signal par I'antenne. Elle est évaluée

par I'intermédiare du rapport S/B.
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1.2.2.3 Résolution spatiale

La résolution spatiale, notée Rg, exprimée en mm, correspond a la distance minimale
séparant 2 objets qui permet leur identification, c’est a dire, leur séparation également sur
I'image. Cela équivaut a la taille du plus petit détail que I'on peut détecter dans 'image.

Elle est évaluée a partir de la fonction d’étalement d'un point (point spread function,
PSF). 1l s’agit de la réponse d'un dispositif d'imagerie a un objet ponctuel d’'1 mm de dia-
metre. Le calcul de la largeur a mi-hauteur (full width at half maximum, FWHM) de la
réponse obtenue détermine la capacité de I'imageur a discriminer 2 structures voisines.

On utilise également la fonction de transfert de modulation (FTM) pour décrire la ré-
solution du systéme d’imagerie. Il s’agit d’analyser 'image d’'une mire de résolution qui
contient des lignes qui se répetent a différentes fréquences spatiales. Pour un systeme

idéal, la FTM est égale a 1.

1.2.2.4 Compromis entre rapport S/B et résolution spatiale

Le fait d’étre en présence d'images numériques apporte une contrainte supplémen-
taire concernant la taille des voxels. Une image numérique est représentée par une série
de valeurs enregistrées a un intervalle spatial régulier, généralement égal a la taille du
voxel. Si I'on prend I'exemple d’'un voxel cubique de co6té a, le théoréme de Shannon-
Nyquist indique qu’il faut que a < 2*Rg. Sinon la numérisation de 'image est responsable
d’'une perte de résolution spatiale du systéme d’imagerie.

Lorsque I'on raisonne dans le domaine fréquentiel, plus la fréquence d’échantillon-
nage Fg est grande, plus la taille du voxel est petite et plus I'image numérique est fidele a
'objet a imager. Pour une représentation correcte du signal, la fréquence d’échantillon-
nage doit étre au moins égale au double de la fréquence maximale contenue dans le signal
(Fg > 2*Fmax)-

Le théoreme de Shannon-Nyquist est en faveur d'une diminution de la taille des voxels.
Par contre, cela se fait au détriment d’'un mauvais rapport S/B. En imagerie médicale, as-
surer une qualité image suffisante revient a trouver un compromis optimal entre la réso-

lution spatiale et le rapport S/B. Ce compromis reste dépendant de la modalité d’'image-
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rie utilisée et des parametres d’acquisitions associés, mais le raisonnement est le méme
quelle que soit la modalité d'imagerie. Il est de trouver la taille du voxel respectant au

mieux le théoreme de Shannon-Nyquist, tout en augmentant au plus le rapport S/B.

1.2.2.5 Précision géométrique

La précision géométrique est le parametre de qualité qui permet d’évaluer le niveau
de déformations dans I'image. Ces déformations sont appelées distorsions géométriques.
D’une maniere générale, ce parametre est évalué en calculant le taux de déformation
de I'image d’'un fantome de dimensions connues. Soit Dy,, la dimension théorique de
I'image du fantdme et D5, sa dimension mesurée sur 'image, le taux de distorsions AD

est défini comme (Equation 1.2) :

_Dmesl

_ Dth
AD(%) =100 |
Dth

(1.2)

Cette définition ne permet pas d’évaluer les différences de précision géométrique qui
peuvent exister d'un point a I'autre de I'image. Lorsque ce phénomene existe, il faut réali-
ser I'image d'un fantdme spécifique dont les coordonnées des objets tests (généralement
modélisant des points particuliers dans 'image) sont connues avec précision. La compa-
raison entre les coordonnées réelles et celles mesurées sur I'image permet de définir la
précision géométrique au point étudié. Soit (x;, yr, z;) les coordonnées réelles du point et
(Xm, Ym» 2m) celles mesurées sur 'image en mm. La distorsion géométrique en ce point,
d, est la norme du vecteur de recalage et est calculée de la maniére suivante (Equation

1.3):

d(mm) = \/ (= Xm)? + (e — Ym)? + (21— 2m)? (1.3)

1.2.2.6 Uniformité

Les parametres d'uniformité d'image permettent d’estimer la capacité d'un imageur
arestituer une image d’intensité constante a partir de I’acquisition d’'un objet homogene.

Elle est quantifiée a partir des intensités maximum et minimum des voxels, Imax €t Imin
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(Equation 1.4). Une uniformité parfaite est de 100%.

Imax_ Imin
U(@%)=100-(1- I—) (1.4)

max + Imin
Cette méthode de calcul peut s’appliquer a I'’ensemble des voxels ou uniquement a
ceux d'une région d’'intéret. L'uniformité peut également étre caractérisée par un profil
de l'intensité du signal, le long d’'une direction de I’espace, obtenue a partir d'une ligne

tracée sur I'image de 'objet homogéne.

1.2.2.7 Contraste

Soit I, et I, les intensités respectives des voxels V' et V5, le contraste, C, entre ces 2

voxels vérifie 'Equation 1.5 :

L -1l
(I1+1)/2

(1.5)
D’un point de vue visuel, il vaut mieux s'intéresser aux intensités moyennes entre 2
structures homogenes de 'image, mais la définition reste la méme.
Apres avoir présenté des généralités sur I'imagerie 3D, ses caractéristiques ainsi que
les différents parametres permettant d’évaluer la qualité image, nous allons voir dans la
suite de ce rapport trois modalités d'imagerie largement utilisées dans la prise en charge

des patients atteints du cancer a savoir : I'imagerie TDM, I'imagerie TEP puis I'imagerie

IRM.

1.3 Imagerie TDM

1.3.1 Principe

La TDM est une modalité d’'imagerie anatomique 3D. Elle est basée sur le calcul du co-
efficient d’atténuation p (cm™) a partir de projections multiples depuis des angles répar-
tis autour du patient. u est caractéristique d'un tissu. Il dépend de la densité électronique
du matériau qu’il traverse, c’est a dire de son numéro atomique, ainsi que de I'énergie du

faisceau de photons.
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1.3.2 Obtention de I'image et nature du contraste

1.3.2.1 Acquisition

Pour obtenir une imagerie en coupe 3D, la TDM consiste a acquérir des projections 2D
tout autour du patient suivant différents angles. L'image de la projection est obtenue par
la détection du rayonnement qui traverse le volume exploré. Elle correspond a la somme
de I'atténuation des photons X des différents tissus biologiques qui ont été traversés.

Lacquisition s’effectue grace a un tube a rayons X en rotation autour du patient qui
est solidaire d'un systeme de détection des photons X. Le tube posséde une haute tension
(80-130 kV) et un courant continu. Des détecteurs placés en regard du tube permettent la
transformation des photons X en un signal électrique. Un scintillateur permet de transfor-
mer les photons X en photons lumineux. Ces derniers traversent ensuite une photodiode
quiles convertis en électrons, puis en un signal électrique mesurable. Pour de plus amples
explications sur le systeme de détection des photons, on peut se référer a [Buzug 2011].

Un produit de contraste peut étre utilisé pour obtenir un signal réhaussé de certains
tissus. Ce produit, généralement a base d’iode (administration par voie intra-veineuse)
ou baryté (digestif) permet d’inclure dans I'organisme des atomes denses augmentant
I'atténuation des photons.

Actuellement, des TDM dits multi-coupes ou multi-barettes sont utilisés. Il s’agit de
plusieurs barrettes de détecteurs accolées qui permettent ’acquisition de plusieurs coupes
en une seule rotation du tube a rayons X. De plus, I’acquisition hélicoidale permet d’obte-
nir une acquisition volumique. Cette technique consiste en une rotation continue du tube
et des détecteurs simultanément a un déplacement constant de la table d’examen. Celle-
ci doit étre composée d’atomes de faible numéro atomique pour limiter I'atténuation des

photons a la traversée du matériau.

1.3.2.2 Reconstruction

L'ensemble des projections acquises permet d’obtenir I'image d'une coupe du patient
ou de I'ensemble du volume a explorer par la méthode de reconstruction tomographique.

Cette méthode consiste a estimer la distribution 3D du signal a partir des projections
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2D mesurées. 1l existe trois grandes familles d’algorithmes de reconstruction d’images :
la méthode analytique, la méthode algébrique et la méthode par apprentissage automa-

tique.

La méthode analytique est basée sur la rétroprojection filtrée. Actuellement, elle n’est
plus utilisée au profit de la méthode algébrique. Pour une description du principe de la
méthode de rétroprotection filtrée, on peut se référer a [Sellem et al. 2017]. La méthode
par apprentissage automatique est trés récente. Cette approche est en cours de dévelop-
pement et n'a pas encore supplanté la méthode algébrique. Elle est basée sur des réseaux
de neurones profonds. On peut se référer a [Greffier et al. 2020, Hsieh et al. 2019] pour de

plus amples informations sur le principe de ces algorithmes.

Dans la suite, seule la méthode algébrique sera présentée. Soit n le nombre total de
voxels, n équations linéaires a n inconnues sont posées dans le but de trouver 'intensité
des voxels a partir des intensités mesurées en 2D. La difficulté pour résoudre ce systéme
est que ce probleme est d'un point de vue mathématique dit "mal posé" et n’a pas de so-
lution unique en raison de la présence de bruit dans les projections mesurées. De ce fait,
on a recours a des méthodes de reconstruction statistiques itératives. Elles consistent a
déterminer I'intensité des voxels de la coupe f(x, y) par plusieurs itérations successives
en utilisant un processus de minimisation de I’écart entre les projections calculées, P, et
mesurées f, tel que P = R * f, ou R est 'opérateur de projection. Plusieurs algorithmes
statistiques ont été proposés dans la littérature pour minimiser I’écart entre les projec-
tions. L'intérét de cette approche est qu'il est possible de modéliser dans I'opérateur de
projection certains phénomenes physiques intervenant dans le processus d’acquisition
et de détection du signal. Les temps de calcul avec ces algorithmes peuvent étre longs. Il
a été proposé des algorithmes permettant d’accélérer le processus, mais également d’étre
efficace dans la limitation du bruit dans les images pouvant conduire a une diminution
de la dose délivrée au patient lors de I'acquisition. Pour de plus amples informations sur
les algorithmes de reconstruction itératifs des données TDM, se référer a [Beister et al.

2012].
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1.3.2.3 Contraste

Comme on vient de le voir, en TDM, l'intensité du voxel dépend de p. Plutdt que
d’avoir directement cette valeur dans la matrice image, il a été préféré d’avoir comme in-
tensité du voxel, le nombre d'unité Hounsfield (UH) qui est une valeur relative par rapport
au coefficient d’atténuation de I'eau (eau=0,167 cm™!) (Equation 1.6). Ainsile nombre UH

de ’eau est de 0 et celui de 'air de -1000, tel que :

Mtissus — Heau

Iypy =1000- —— (1.6)
Heau

Le contraste est donc mesuré comme étant la différence du nombre d’'UH entre deux
tissus. Il dépend principalement de la densité électronique des tissus. Ainsi, comme |’ordre
de densité des tissus est I'os (le plus dense), suivi des tissus mous, de la graisse, des pou-
mons et voies contenant de l'air ou du gaz (les moins denses), on obtient un tres bon
contraste entre ces structures. Par contre, les différents tissus mous sont difficiles a diffé-
rencier entre eux avec cette modalité d’'imagerie. Ce probléeme peut également se rencon-
trer entre les tissus tumoraux et les tissus mous avoisinants méme apres injection d'un

produit de contraste.

1.3.3 Application en radiothérapie externe

Bien qu’elle soit irradiante, cette modalité d'imagerie correspond a I'imagerie de réfé-
rence pour la planification du traitement en radiothérapie. Elle fournit les informations
sur la densité électronique des tissus nécessaires au calcul dosimétrique. Une courbe
d’étalonnage réalisée au préalable permet d’établir la correspondance entre le nombre

d’UH et la densité électronique des tissus.

23



CHAPITRE 1. LIMAGERIE MULTI-MODALITE EN RADIOTHERAPIE

1.4 Imagerie de tomographie par émission de positron (TEP)

au '8FDG (2-désoxy-2-fluoro-D-glucose)

1.4.1 Principe

La TEP est une modalité d’imagerie fonctionnelle permettant de recueillir des infor-
mations physiologiques par la visualisation 3D de la distribution in vivo d'un radiotraceur
administré au patient. Ce radiopharmaceutique est un analogue du glucose qui inter-
vient dans le métabolisme énergétique de cellules. Celles ayant une consommation éle-
vée, comme les cellules tumorales, présentent donc une fixation plus importante. Cette
substance radioactive correspond au couplage d'une molécule permettant I’étude d'un
mécanisme physiologique, tel qu'un métabolisme, et d'un radioisotope, ici, émetteur de

positons (8*) (voir Equation 1.7).

IX—5  Y+et+v, (1.7)

En cancérologie, le principal radiopharmaceutique utilisé estla molécule de FDG dont
I’atome de fluor est du fluor 18 qui est un émetteur de positons.

Le fluor 18, instable du fait d'un exces de protons, se désintégre avec une période phy-
sique de 109,7 minutes, vers un état stable par la transformation d'un proton en neu-
tron et '’émission d'un neutrino et d'un positon. Ce dernier, qui a une énergie cinétique
pouvant aller jusqu’a 634 keV, perd progressivement cette énergie sur un parcours de
quelques millimetres lors d’'interactions avec la matiere. En fin de parcours, le positon
intéragit avec un électron du milieu donnant lieu a une réaction d’annihilation. Cette ré-
action est responsable de la disparition de I'électron et du positon, pour donner naissance
al’émission de deux photons y de 511 keV, appelés photons d’annihilation, émis simulta-
nément en sens opposés (Figure 1.2).

Le FDG est une molécule analogue au glucose. Il est assimilé trés facilement par les
cellules par glycolyse. Mais, contrairement au glucose, il ne constitue pas une source

d’énergie pour les cellules. Une fois capté et métabolisé par la cellule, il ne peut plus en
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y=511 keV

Emissionde 2 photons y
en coincidencea 180°

Ffa

FIGURE 1.2 — Schéma de la réaction d’annihiliation entre le positon obtenu par émission f* et
un électron e~ du milieu donnant naissance a deux photons y, de 511 keV, émis dans la méme
direction et dans un sens opposé a 180°. Le parametre d représente la distance effective moyenne
parcourue par le positon et le parametre ¢, I'angle de déviation qui traduit la non-colinéarité des
deux photons.

ressortir. Ce phénomene est présenté sur la Figure 1.3, il s’agit du cycle de Krebs. Il corres-
pond a un ensemble de réactions chimiques ayant lieu dans les mitochondries permet-

tant la synthése d’ATP a partir de glucides essentiellement, protides et lipides.

Dans le cas des tumeurs cérébrales pour lesquelles il y a une importante fixation na-
turelle du FDG, d’autres radiopharmaceutiques peuvent étre utilisés afin de mettre en
évidence les cellules cancéreuses [Saha et al. 1994]. Ces radiopharmaceutiques ne seront

pas abordés dans le cadre de ce travail de these.

Cellule

Précurseurs Métabolites

—

glucose glucose-6-phosphate — ...

[*8F]FDG — [*8F]FDG-phosphate

FIGURE 1.3 — Schéma du cycle de Krebs
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1.4.2 Obtention de I'image et nature du contraste

Contrairement a 'imagerie TDM, ici les photons y de 511 keV sont émis de l'intérieur
du patient. Une couronne de détecteurs et un systeme de transformation du signal per-
mettent son enregistrement. Le principe physique de détection des photons est voisin du
systeme de détection en TDM. Pour plus de détails sur le principe de détection en ima-
gerie TEP, se référer a [Bailey et al. 2005]. Brievement, le systéme de détection est adapté
a I'énergie des photons et aux différences angles d’émissions (en éventail pour le TDM,
anisotrope en imagerie TEP). L'information vient des photons issus de la méme annihila-
tion sans qu'’ils aient intéragi au préalable. C’est ce qu'on appelle les coincidences vraies.
Cependant d’autres événements parasites peuvent étre détectés, tels que :

— Les coincidences diffusées correspondant a la détection de photons issus de la
méme annihilation, mais dont 'un des photons a été dévié lors d’'interactions avec
la matiere. Ces photons perdent une partie de leur énergie lors du processus de
diffusion;

— Les coincidences fortuites correspondant a la détection de photons provenant de
deux annihilations différentes.

Le systéme de détection est couplé a une analyse spectrale permettant le rejet d'une
partie des photons diffusés, ceux dont I'énergie est inférieure a la fenétre d’acceptance.
Par ailleurs, le lieu d’annihilation est estimé approximativement par un systeme qui per-
met de mesurer le temps de vol des photons correspondant au retard de détection d’'un
photon par rapport a 'autre di a la différence de distance parcourue par les 2 photons

pour atteindre leur détecteur respectif.

1.4.2.1 Reconstruction

Comme en TDM, I'image TEP est obtenue par reconstruction tomographique a l’aide
d’'une méthode algébrique itérative [Defrise et al. 2005]. De nombreuses corrections sont
appliquées pour obtenir I'image finale, soit lors de la phase d’acquisition, soit lors de la
phase de reconstruction par I'intermédiaire de I'opérateur de projection. On distingue les

effets liés au systeme d’imagerie : la résolution spatiale, le temps mort, le temps de vol ou
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encore les coincidences fortuites et les effets liés au patient : la diffusion, 'atténuation ou
encore les mouvements.

Pour quantifier I'activité présente dans I'organisme, I'intensité I du voxel correspond
au taux de fixation standardisé ou "Standardized Uptake Value" (SUV) caractérisant la
fixation relative du traceur dans les tissus. Plusieurs définitions existent pour le calcul du
SUV [Huglo 2002, Tylski et al. 2010], mais la définition la plus courante et utilisée sur nos

données est la suivante :

Concentration d’activité (%)

SuUv (1.8)

~ Activité injectée (kBq)/Poids du patient (g)

Le SUV est supposé ne pas avoir d'unité en faisant I'hypothese de la correspondance
entre mL et g. Par ailleurs, l'activité injectée est corrigée de la décroissance radioactive
entre les moments d’injection et d’acquisition des données. De ce fait, en moyenne, dans

I'image, le SUV vaut 1.

1.4.2.2 Contraste

En imagerie TEP au FDG, le contraste vient de différences d’accumulation du FDG
dans les cellules. Les cellules cancéreuses ayant des besoins énergétiques importants fixent
le FDG de facon importante. On parle d’hyperfixation. Comme ce phénomene physiolo-
gique n’est pas spécifique, les autres tissus fixent également le FDG, d’autant plus qu'’ils

ont besoin d’énergie (cerveau, vessie, reins ...).

1.4.3 Limagerie hybride TEP/TDM

La localisation précise des anomalies visualisées en TEP reste un défi du fait de I'ab-
sence de détails anatomiques. D’un point de vue clinique, un imageur hybride TEP/TDM
permet d’obtenir des informations précises de la localisation des anomalies visualisées en
imagerie TEP. D’autre part, les images TDM sont systématiquement utilisées pour corri-
ger les images TEP du phénomeéne d’atténuation tissulaire des photons y de 511 keV.

Lintérét d'un imageur hybride TEP/TDM est]’obtention d’informations fonctionnelles

et anatomiques simultanément, sans modification de positionnement du patient avec
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un changement de référentiel spatial simplifié, se limitant a une translation entre les
2 centres des appareils d'imagerie permettant de s’affranchir des incertitudes liées aux
transformations effectuées lors d'un recalage d'images. Il est cependant nécessaire de vé-

rifier que le patient n’a pas bougé entre les deux acquisitions.

1.4.4 Applications en radiothérapie externe

1.4.4.1 Intéréts cliniques

Limagerie TEP au FDG tient une place importante en oncologie en raison de I'hyper
métabolisme glucidique des cellules tumorales (cf. § 1.4.1). Elle permet de différencier
les tissus sains, des lésions bénignes et malignes. Elle permet également de faire un bi-
lan d’extension de la maladie conduisant a définir son stade TNM (T pour tumeur, N
pour "nodes" ou ganglions, M pour métastase). Elle démontre une meilleure performance
que la TDM ou I'IRM pour déterminer certaines tumeurs primaires [Roh et al. 2007, Al-
Ibraheem et al. 2009]. Elle permet également d’évaluer rapidement la réponse physiolo-
gique de la tumeur au traitement et de réaliser un suivi de la maladie [Cliffe et al. 2017,
Decazes et al. 2017].

Ces 20 dernieres années, toutes tumeurs confondues, il y a eu une augmentation im-
portante de 'utilisation de I'imagerie TEP/TDM dans la planification du traitement par
radiothérapie et notamment dans la définition des volumes cibles. Il s’agit d'une modalité
de choix lors de la planification du traitement pour de nombreuses localisations : cancers
prostatiques, pulmonaires, ORL, canal rectal ou encore tumeurs cérébrales [Rossier et al.
2012].

Par exemple, dans la prise en charge des tumeurs ORL, il a été montré qu’elle entrai-
nait un changement thérapeutique pour 25% des patients suite a la détection de la tu-
meur primaire ou d'une maladie étendue. Ce qui a finalement conduit une amélioration
du contrdle tumoral et une augmentation de la survie a 5 ans des patients [Johansen et al.
2008].

L'étude de [Marta et al. 2011] mentionne une modification du plan de traitement lors

de l'utilisation de la TEP/TDM par rapport a la TDM seule pour le contourage. Cette
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étude a porté sur 105 patients traités pour des cancers ORL (29%), pulmonaires (22%),
gastriques (19%), des lymphomes (11%) et autres (19%). Suite a la comparaison du CTV
défini sur 'imagerie TDM seule et celui défini a partir de I'imagerie hybride TEP/TDM, le
plan de traitement a été modifié dans 77% des cas. Limagerie TEP est celle qui donnait la
meilleure information sur I’extension de la tumeur pour plusieurs cancers. De la méme
maniere, plusieurs études ont montré une différence significative, p<0.001, entre le CTV
défini a partir de la TEP/TDM versus I'imagerie TDM seule [El-Bassiouni et al. 2007, Wang

et al. 2006, Ciernik et al. 2003].

Il a également été montré que les GTV déterminés a partir de 'imagerie TEP (moyenne
de 20,3 cm®) dans le cas de cancers ORL sont plus petits que ceux déterminés a I'aide de
I'imagerie TDM (moyenne de 32 cm?®) ou IRM (moyenne de 27,9 cm?®). De plus, ce sont
ces volumes qui fournissent la meilleure corrélation anatomopathologique [Daisne et al.
2004].

Limagerie TEP permet également de diminuer la variabilité inter-observateurs lors du
contourage des volumes cibles. Dans une étude portant sur des tumeurs ORL, [Riegel et al.
2006] ont montré qu’il n'y avait pas de différence significative (p<0,01) entre les volumes
déterminés sur la TEP/TDM, par différents observateurs.

D’un point de vue de la planification du traitement, la TEP/TDM permet d’affiner
les contours des volumes cibles en éliminant la couverture prophylactique de certaines
zones. Ainsi, la dose aux tissus sains peut étre réduite et la dose couvrant 95% du PTV
augmentée [Schwartz et al. 2005]. Par ailleurs, dans le cadre de la délinéation du volume
cible tumoral, il a été proposé de définir un volume biologique (BTV) basée sur 'imagerie
TEP au FDG permettant d’identifier une zone possible d’augmentation de la prescrip-
tion de dose [Ling et al. 2000, Thorwarth et al. 2007]. Cependant, la délinéation des vo-
lumes cibles biologiques en imagerie TEP au FDG est un probleme complexe, pour lequel
il n’existe pas actuellement de consensus sur la meilleure méthode a utiliser [Newbold

and Powell 2012].

Dans le cas des tumeurs cérébrales ayant déja été traitées par radiothérapie, la TEP au
FDG, ainsi que deux autres radiopharmaceutiques (' C-méthionine, '®FET) ont été pro-

posés pour faire une différenciation entre les tissus ayant récidivés de ceux radionécrosés
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[Lammering et al. 2010, Weber et al. 2008]).

1.4.4.2 Contraintes techniques

Lutilisation de la TEP/TDM pour la planification du traitement par radiothérapie,
peut-étre envisagée suivant deux configurations. La premiere consiste a effectuer 1'exa-
men TEP/TDM dans la méme position que celle définie lors de la TDM de mise en place.
Alasuite de cette acquisition, la TDM de I'imageur hybride est recalée sur la TDM de mise
en place afin d’obtenir 'image fusionnée TEP-TDM de mise en place. La seconde confi-
guration consiste a utiliser la TDM de I'imageur hybride comme image de référence pour
la mise en place du traitement par radiothérapie.

La premiere configuration peut entrainer une acquisition plus longue du fait de la
nécessité, parfois, d’acquérir un pas complémentaire centré sur la 1ésion afin de faciliter
le recalage avec la TDM de planification. La seconde configuration permet de s’affranchir
d'un examen TDM et est donc moins irradiante pour le patient. Cependant, elle nécessite
d’avoir lors de I'acquisition TEP/TDM, du personnel formé a la mise en place du patient
en position de traitement.

Pour chacune de ces configurations, il est nécessaire d'utiliser du matériel compatible
alaréalisation de 'acquisition dans la position de traitement par radiothérapie. Limageur
TEP/TDM doit étre équipé d'un plan dur rigide radiotransparent, c’est-a-dire faiblement
atténuant pour les photons, aussi bien pour I'acquisition TEP que TDM. L'ajustement de
la position du traitement par radiothérapie est réalisé grace a des contentions identiques
a celles utlisées lors du traitement. De ce fait, I'imageur doit avoir un tunnel avec un large
diametre (70 cm). Il est également nécessaire que la salle d’examen soit équipée de lasers
externes identiques a ceux présents en salle de traitement.

D’un point de vue de 'acquisition TDM, quelle que soit la configuration, il est néces-
saire que les parametres d’acquisitions soient identiques a ceux utilisés de maniére cou-
rante pour la TDM de mise en place. Notamment, un champ de vue large pour avoir le
contour externe du patient et I'épaisseur de coupe standard définie, dans le service de ra-
diothérapie, suivant la localisation. Dans le cas de la seconde configuration, une courbe

d’étalonnage densité électronqiue/nombre UH, propre a la TDM de 'imageur hybride,
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doit étre intégrée au TPS.

1.5 Imagerie par résonance magnétique

1.5.1 Principe

1.5.1.1 Larésonance magnétique nucléaire

L'TIRM est une technique d'imagerie basée sur la résonance magnétique nucléaire (RMN).
Les protons sont caractérisés par deux propriétés quantiques a savoir le moment ciné-
tique intrinseque et le moment magnétique intrinseque, tous les deux rasssemblés sous
le nom de spin. La somme de ces moments correspond au moment magnétique nucléaire.
Cette propriété traduit la capacité d’aimantation du noyau qui peut étre assimiliée a un
petit aimant en rotation autour de son axe. La résonance magnétique s’applique a I'hy-
drogene (noyau possédant un unique nucléon (proton)) qui est abondant dans les tissus
biologiques, puisque la molécule d’eau est prépondérante dans le corps humain et que
I'hydrogéne est un atome également tres présent dans les molécules biologiques.

Enl'absence de champ magnétique, les spins nucléaires sont répartis de maniere aléa-
toire dans le corps humain. Lors de I'application d’'un champ magnétique statique homo-
gene intense By (exprimé en Tesla, T), les spins se répartissent suivant un cone de révolu-

tion autour de By d’angle 0, dans le sens paralléle et anti-parallele (Figure 1.4).

FIGURE 1.4 — Répartition des spins autour de By suivant un céne de révolution d’angle 6

Les spins sont alors animés d'un mouvement de précession autour de By avec la vi-

tesse angulaire wy (Equation 1.9). L'équation 1.10 est la formule de Larmor ot f; corres-
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pond a la fréquence de Larmor. y correspond au rapport gyromagnétique, il s’exprime en

MHz/T.

(1)0:27'[f0 (1.9

Y- Bo
21

fo(Hz) = (1.10)

D’un point de vue énergétique, la répartition dans le sens parallele et anti-parallele
correspond a la répartition des spins sur deux niveaux d’énergie dont I'écart en énergie est
proportionnel au champ magnétique By. La différence de population sur les deux niveaux
d’énergie résulte en une aimantation globale My dans le méme sens et la méme direction
que le champ magnétique principal. Il s’agit de la résultante des aimantations Ma et M

de chacun des niveaux d’énergie (Figure 1.5).

E— o
BO
y O =

B

FIGURE 1.5 — Répartition des spins sur deux niveaux d’énergie : état stable a et état instable S.
Création de I'aimantion résultante My dans la méme direction que By.

Laimantation M, étant englobée dans I'information du champ magnétique By elle ne
peut étre mesurée comme telle. De ce fait, le systeme en équilibre est perturbé par un phé-
nomene d’excitation. Il consiste a appliquer une onde radiofréquence (RF) correspondant
a la fréquence de Larmor. Ce champ B, d'une tres faible intensité, tournant autour de By
est émis par une antenne. Cette impulsion engendre un phénomeéne de résonance ma-

gnétique. Il y a un transfert d’énergie au systéme entrainant une bascule de 'aimantation
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vers le plan transversal avec un angle ¢ proportionnel a la durée d’application du champ
B;. D’un point de vue énergétique, le phénomeéne d’excitation correspond au passage des
protons du niveau énergétique le plus bas, vers le plus élevé.

Lors de 'application de ’'onde RE la bascule de 'aimantation permet de décomposer
I'aimantation en deux composantes, I'une longitudinale M, et 'autre transversale Myy

(voir Figure 1.6), selon les expressions suivantes :

M, = My-cos® (1.11)
My = Mp-sin® (1.12)
Z tMz
T
M

X ® Mxy

FIGURE 1.6 — Bascule de I'aimantation principale dans le plan transversal et décomposition en une
aimantation longitudinale M, et une aimantation transversale Myy

Deés l'arrét de 'onde RE il y a un retour a I’équilibre des spins qui se traduit par un
retour de 'aimantation M, dans la direction de By. Il s’agit du phénomeéne de relaxation.
On distingue deux types de relaxation : la relaxation longitudinale qui correspond a la re-
pousse de 'aimantation longitudinale M, et la relaxation transversale qui correspond a la
décroissance de I'aimantation transversale Myy. Elles sont décrites par des lois exponen-

tielles qui sont les equations de Bloch (Equations 1.13 et 1.14 et Figure 1.7).

—t
M, (1) =Mo-(1—exp(T—)) (1.13)
1

—t
My (1) = Mo -exp(=) (1.14)
T,
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Les relaxations sont caractérisées par les constantes de temps T, et T», appelées res-

pectivement temps de relaxation longitudinale et transversale.

xy
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FIGURE 1.7 — Courbes de I'évolution de I'aimantation longitudinale M, caractérisée par le temps
T; et de 'aimantation transversale Myy caractérisée par le temps T»

1.5.1.2 Enregistrement du signal RMN

Le principe de détection du signal RMN est basé sur la détection de la décroissance de
I'aimantation transversale par une bobine placée orthogonalement a By, correspondant
a une antenne émettrice (onde RF) et réceptrice (signal). La mesure se passe donc lors
du phénomene de relaxation, des l'arrét de 'onde radiofréquence. La décroissance de
I'aimantation transversale Myy en rotation autour de By induit un courant électrique dans
la bobine.

Le signal RMN recueilli correspond a une sinusoide amortie de fréquence égale a la
fréquence de Larmor dans le plan transversal. La décroissance exponentielle de 'ampli-
tude selon T, est due au déphasage des spins les uns par rapport aux autres. Des hétérogé-
néités du champ magnétique principal entrainent une décroissance plus rapide du signal
RMN, son amplitude décroit alors avec une constante de temps T»* qui est beaucoup plus
courte que T,. A noter que T,* est le reflet d'une caractéristique intrinséque tissulaire et

d’une caractéristique de I'hétérogénéité du champ magnétique.

1.5.1.3 Codage spatial du signal et formation de I'image

Le principe de la formation de I'image IRM est basé sur le codage spatial du signal de

résonance magnétique nucléaire recueilli. Le codage permet d’en avoir une représenta-
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tion spatiale que I’on peut attribuer a chacun des voxels.

Le codage est réalisé en plusieurs étapes par application de 3 gradients de champ ma-
gnétique. Ces derniers consistent a faire varier le champ magnétique principal By le long
d’'une direction de I'espace au moyen de paires de bobines. Les caractéristiques des gra-
dients sont leur amplitude, leur pente et leur linéarité. Quelle que soit la direction d’ap-
plication des gradients, le champ magnétique résultant est toujours dans le méme sens et
la méme direction que By. Dans ces trois gradients, on distingue : le gradient de sélection
de coupe, le gradient de codage de phase et le gradient de codage de fréquence. Pour une
description détaillée sur le codage spatial on pourra se référer a [Kastler and Vetter 2018].

Schématiquement (Figure 1.8), la premiere étape du codage est la sélection de coupe.
Elle consiste a appliquer un premier gradient qui permet de sélectionner la coupe anato-
mique dont on veut effectuer le codage spatial. Il s’applique dans la direction perpendi-
culaire a la coupe. Il en résulte une variation de la fréquence de Larmor des spins. Apres
I'application d’un gradient, la fréquence de précession des spins est modifiée. Il y a uni-
quement bascule dans le plan transversal de ceux dont la fréquence de Larmor est égale
a la fréquence de I'onde RF utilisée. On parle de I'excitation d'une coupe a partir d'une
impulsion de fréquence sélective. Ce gradient conditionne I'épaisseur de coupe qui varie
en fonction de la largeur de la bande de fréquence de 'impulsion sélective et de la pente

du gradient de champ magnétique.

(.IJ W2 W3 W4 W5 W6 W7 W8 W9 W10
“—>r

Aow Wr = 6

FIGURE 1.8 — Processus de sélection de coupe pour une onde RF de fréquence w;. Seuls les protons
ayant une fréquence de rotation = wg entrent en résonance avec la RF et contribuent a réaliser
I'image IRM

La seconde étape du codage est la localisation des voxels de la coupe sélectionnée
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par application successive du gradient de codage de phase et du gradient de codage de
fréquence également appelé gradient de lecture. Suite a la sélection de la coupe, le co-
dage des lignes de la coupe est réalisé grace au gradient de codage de phase. De la méme
maniere que pour sélectionner la coupe, il s’agit d’appliquer un gradient qui fait varier
la fréquence de précession des spins suivant les lignes et ainsi induire un décalage de
leur phase. Les protons d'une méme ligne ont la méme phase. Ce décalage persiste apres
I'arrét du gradient. Ce codage de phase permet le remplissage d'une ligne dans l'espace
fréquentiel de Fourier. Il y a autant de codages de phase que de lignes de la matrice image.

Le dernier gradient appliqué est le gradient de codage de fréquence. Il est appliqué
dans la derniere direction de I’espace. Il permet de faire varier la fréquence de précession
des protons suivant cette direction et de coder les colonnes de la coupe. Les protons d'une
méme colonne ont la méme vitesse de précession. Ce décalage qui disparait lors de I'arrét
du gradient, est appliqué en méme temps que le recueil du signal. Il est appliqué autant
de fois qu’il y a de colonnes dans la matrice image.

Le mode de remplissage le plus simple de I'espace de Fourier est le remplissage ligne
par ligne cependant il peut également étre rempli de maniére spiralé ou encore radiale.

Dans le cas de I'imagerie volumique ou 3D, il s’agit d’exciter un volume et non plus
une seule coupe. Un codage de phase est ajouté dans la troisieme direction. Cette tech-
nique permet d’améliorer la qualité de 'image et de réduire le temps d’acquisition. En
contrepartie des artéfacts peuvent étre présents dans plusieurs directions et non une

seule comme dans le cas de 'imagerie 2D.

1.5.2 Obtention de I'image et nature du contraste

1.5.2.1 Séquences et parametres d’acquisition

Le codage spatial, décrit précédemment, permet de stocker le signal RMN dans l'es-
pace de Fourier. Limage finale est obtenue par la conversion de I'espace fréquentiel de
Fourier par la transformée de Fourier inverse 2D ou 3D dans le cas de I'imagerie volu-
mique.

Lexpression du signal dépend de la maniere dont 'onde RF est appliquée, c’est a dire
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la séquence. Elle correspond a la combinaison d'impulsions d’excitations pour finir par le
recueil du signal.

On définit plusieurs durées particuliéres. La durée d’application de 'onde RF est ex-
primée selon 'angle ¢ de bascule de 'aimantation My. Le temps TE ou temps d’écho,
correspondant a la durée entre I'impulsion d’excitation et le recueil du signal caractérisé
par un écho. Le temps TR ou temps de répétition, correspondant a la durée entre deux
impulsions d’excitation. Il détermine également le niveau de repousse de 'aimantation

longitudinale.

1.5.2.2 Antennes

Les antennes sont les éléments de la chaine radiofréquence ayant une double fonc-
tion :I’émission de I'impulsion radiofréquence d'une part et la réception du signal d’autre
part. La fonction de réception correspond a I'enregistrement du signal RMN émis et sa
conversion en un signal électrique mesurable en assurant une bonne sensibilité et le
meilleur rapport S/B possible.

Les antennes sont des bobinages de cuivre qui entourent le patient en entier ou la
partie du corps a imager. Elles sont différenciées selon les caractéristiques suivantes :

— La géométrie : surfacique ou volumique;

— Le mode de fonctionnement : émission/ réception ou réception uniquement;

— Le couplage ou non des éléments d’antennes.

Chaque dispositif IRM posséde une antenne corps entier qui est une bobine volu-
mique completement intégrée a la machine et qui couvre I'ensemble du tunnel. 1l existe
d’autres antennes volumiques de taille inférieure et qui entourent le volume a explorer.
C’est le cas des antennes téte, par exemple.

Il existe également des antennes dites surfaciques. Ce sont des bobines qui sont pla-
cées directement sur le patient au niveau de la zone a imager. Du fait de la proximité avec
les tissus biologiques, ces antennes ont une trés bonne sensibilité. Comme mentionné
précédemment les antennes de réception peuvent étre constituées d'un élément unique,
elles sont dites en quadrature de phase ou de multiples éléments, ce sont les antennes en

réseau phasé. Ces dernieres permettent de réaliser de I'imagerie parallele. Il s’agit d'un
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SB | SG | LCR
T; (ms) | 680 | 809 | 2180
Ty (ms) | 92 | 100 | 160

TABLEAU 1.1 — Tableau de valeurs de parameétres intrinseques T; et T, dans le cerveau. SB : Sub-
stance Blanche, SG : Substance Grise, LCR : Liquide-Céphalo-Rachidien.

ensemble d’antennes de petites dimensions qui enregistrent le signal de maniere indé-
pendante et simultanée. Les images des petites antennes sont combinées pour recons-
truire 'image du volume global. Elles permettent d’obtenir un meilleur rapport S/B et de
réduire le temps d’acquisition. Par contre, cela se fait au détriement de I'uniformité du si-
gnal. En effet, le fait d’utiliser plusieurs antennes rend trés complexe la possibilité d’avoir

une sensibilité identique dans tout le volume exploré.

1.5.2.3 Contraste et pondération des images

Le contraste en IRM dépend principalement des 3 parameétres intrinseques suivant :
la densité des protons p et les temps de relaxation T, et T, (voir des exemples de valeurs
pour le cerveau Tableau 1.1).

Le fait que le contraste dépende de 3 parametres amene de la richesse a ce type d’ima-
gerie, mais complexifie I'interprétation de I'origine du contraste du fait de la quantité
d’informations a disposition. Par ailleurs, le contraste en T; et T, évolue de facon oppo-
sée (voir Figure 1.9) pouvant étre responsable d'un contraste visuel nul, 1a ol1 au contraire
il existe bien des différences de valeurs de T; et T, au sein des tissus. Afin de faciliter
la connaissance de 'origine du contraste et d’éviter des contrastes visuels nuls, les sé-
quences utilisées cherchent 'obtention d'images pondérées en I'un des parametres in-
trinseques. Les parametres intrinseques Ty, T, et p interviennent toujours dans le contraste
de l'image, mais dans des proportions différentes. Leur contribution au contraste varie en
fonction de la séquence et des parametres d’acquisition TE et TR.

Ainsi, différentes combinaisons de temps TR et TE permettent d’obtenir des images
selon la pondération recherchée. Pour obtenir une séquence pondérée T, TR est court,
ainsi que TE. Dans ce cas, les tissus ayant un T; court sont en hypersignal contrairement
aux tissus dont le T; estlong, qui sont en hyposignal. Pour une séquence pondérée T,, TR

est long, ainsi que TE. Dans ce cas, les tissus avec un T, court sont en en hyposignal et les
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FIGURE 1.9 — Comparaison d’images du cerveau pondérées T, (gauche) et T, (droite). Extrait et
adapté de [Kastler et al. 2006].

tissus avec un T, long sont en hypersignal (Figure 1.9).

L'angle de bascule ¢ de I'aimantation conditionne également le contraste des images.
D’autres parametres ont une influence sur la qualité de I'image. Il s’agit de la taille de la
matrice image, le champ de vue, le plan d’acquisition, I’épaisseur de coupe, la bande pas-
sante de réception. Ce dernier parametre correspond a I’ensemble des fréquences conte-
nues dans le signal.

Pour I'enregistrement du signal, il existe deux grandes familles de séquences : les sé-
quences d’écho de spin (ES) et d’écho de gradient (EG). Chacune de ces familles possede
de nombreuses variantes afin d’augmenter la vitesse d’acquisitions, d’améliorer la réso-

lution spatiale ou encore le constraste.

1.5.2.3.1 Principe de la séquence d’écho de spin

La séquence d’écho de spin est caractérisée par une impulsion RF de 90° appliquée de
facon simultanée avec le gradient de sélection de coupe. Elle est suivie d'une impulsion
d’excitation de 180° de rephasage au temps TE/2. Cette impulsion permet de compenser
les effets liés aux hétérogénéités de champ afin d’obtenir une séquence pondérée T, et
non T,*. Elle se termine par la lecture du signal au temps TE. Pour chaque TR s’effectue le
remplissage d'une ligne de I’espace de Fourier.

Des séquences d’écho de spin rapides ont été développées. Elles sont communément
appelées séquences multi-échos (ME). Elles consistent a appliquer une série d’'impulsions

de 180° pour acquérir plusieurs échos lors d'une méme séquence et autant d’'images que
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d’échos. Ces séquences sont essentiellement utilisées en pondération Ts.

1.5.2.3.2 Principe de la séquence d’écho de gradient

La séquence d’écho de gradient est caractérisée par un angle de bascule ® inférieur
a 90° et 'absence d’impulsion RF de rephasage a 180°. Chaque cycle commence par une
impulsion d’excitation avec un angle compris entre 0 et 90°. Contrairement a la séquence
d’echo de spin, 'écho de gradient est obtenu par application d'un gradient de lecture
bipolaire. U'application d’'un angle de bascule inférieur a 90° présente I"avantage d’avoir
une bascule plus faible de 'aimantation et donc d’obtenir un retour a I'équilibre plus
rapide. Ainsi, il est possible de réduire la durée TR entre chaque impulsion, qui se traduit
par un gain de temps et la possibilité de réaliser de I'imagerie volumique 3D.

L'absence d'impulsion de rephasage de 180° ne permet pas de s’affranchir des effets
d'inhomogénéités du champ principal. Cette absence n'a aucune conséquence dans le
cas d'une image pondérée T;. Mais pour les images pondérées T, il s’agit en réalité d'un
contraste lié au To*.

En terme de pondération d'images ce type de séquence présente une légere différence
par rapport a la séquence d’écho de spin. La pondération dépend de I'angle de bascule,
notamment lorsque TR < T.

Des séquences d’échos de gradient ultra-rapides ont également été développées. Ces
dernieres consistent en un angle de bascule faible, un TR tres court et une optimisation
du remplissage de I'espace de Fourier qui consite a acquérir plusieurs lignes en un seul
TR. Elles permettent des acquisitions volumiques et de réduire le temps d’acquisition.
Pour autant, I'application d'un faible angle de bascule et d'un TR tres court entrainent
une mauvais contraste pour une image pondérée T;. De ce fait, certaines séquences per-
mettent de préserver un contraste Ty, en appliquant des impulsions RF (spoilers) qui vont

détruire I’aimantation transversale résiduelle.

1.5.2.4 Artéfacts

Des perturbations présentes sur les images de RMN dites artéfacts peuvent affecter la

qualité de 'image et possiblement son interprétation. On distingue deux catégories d’ar-
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téfacts, ceux liés au systeme d’imagerie ou a ’acquisition et ceux liés aux patients. Il est
essentiel de les connaitre afin de bien appréhender les limites de 'IRM en radiothérapie
en raison des tres fortes contraintes de ce type de traitement, et afin d’essayer de limiter
ces artéfacts par des choix de parametres d’acquisitions notamment.

Artéfacts de susceptibilité magnétique

La susceptibilité magnétique correspond aux propriétés de la matiere a acquérir une
aimantation sous l'infleunce d’'un champ magnétique. Ces artéfacts interviennent au ni-
veau des tissus ayant des valeurs de susceptibilité magnétique tres différentes. Ils existent
notamment aux interfaces air/tissu, air/os, tissu/os. Des gradients locaux de champ ma-
gnétiques sont créés a ces interfaces et entrainent des déformations de I'image, ainsi que
des zones d’hyposignal [Duyn and Schenck 2017] (cf. Figure 1.10.a).

La présence d’objets ferromagnétiques dans un champ magnétique entraine égale-
ments des distorsions des lignes de champ de By. Ce phénomene se traduit par la pré-
sence de déformations sur I'image et de zones prépondérantes tres foncées, souvent noires.
Ces effets sont d’autant plus importants que 'objet est situé proche ou méme dans le
champ de vue. Divers objets peuvent provoquer ces artéfacts, tels que : bijoux, maquillage,
ceinture, mais également prothese, clips chirurgicaux, éclats métalliques ou encore valve
de dérivation.

Artéfacts de déplacements chimiques

Lenvironnement électronique des molécules peut modifier la fréquence de résonance
des protons. C’est ce que I'on appelle le déplacement chimique. Il existe notamment une
différence de fréquence de résonance entre les protons de 1'eau et de la graisse. Elle est
de 225 Hz pour un champ magnétique By de 1,5 Tesla. Ce décalage de fréquence de réso-
nance des protons de |'’eau et de la graisse entraine un mauvais codage spatial du signal
dans la direction du codage de fréquence. Ainsi, lors de la reconstruction de 1'image, il
existe un décalage dans la position des voxels de la graisse. Ce phénomene se traduit par
la présence d'une bande blanche ou noire a 'interface eau/graisse (Figure 1.10.b).

Artéfacts de repliement

Il intervient lorsque le champ de vue est inférieur au volume a imager. Le repliement

se caractérise par la superposition sur 'image de la partie du patient ou de I'objet qui se
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trouve en dehors du champ de vue (Field of View (FOV)). 1l est visible du c6té opposé a la
partie hors du FOV. Cet artéfact étant lié a une difficulté de codage spatial, il peut aussi
bien intervenir dans la direction du codage de phase que du codage de fréquence. Plus le
champ de vue est petit par rapport au volume d’intérét, plus I'artéfact est amplifié (Figure
1.10.c).

Artéfacts de troncature

La présence d’'un contraste élevé, c’est-a-dire d'une différence de signal treés impor-
tante, entraine une erreur de reconstruction de I'image par transformée de Fourier. Il
s’agit d'un mauvais échantillonnage du au fait que la bande passante n’est pas infinie. Elle
ne contient pas toutes les fréquences. L'artéfact de troncature, également appelé artéfact
de Gibbs se caractérise par la présence de lignes répétées et paralleles aux interfaces des
tissus avec un fort contraste (Figure 1.10.d). Il existe différentes solutions a cet artéfact a
savoir : augmenter la matrice, la résolution, le temsp d’acquisition ou encore diminuer le
rapport signal sur bruit.

Artéfacts de mouvements

Ces artéfacts sont multiples et fréquemment liés au fait que I'acquisition d’images
IRM peut étre relativement longue. De plus, la technique étant basée sur la fréquence de
résonance des protons suivant leur localisation, elle est trés sensible aux mouvements.
IIs entrainent I'apparition d’'images floues et d’'images fantomes répétées dans le sens du
codage de phase. Les principaux mouvements concernés sont : la respiration, les batte-
ments cardiaques, les mouvements oculaires ou de déglutition, la circulation sanguine ou

encore les mouvements volontaires du patient (Figure 1.10.e).

1.5.3 Applications en radiothérapie

1.5.3.1 Intéréts cliniques

LIRM est une modalité d’intérét pour la radiothérapie du fait de sa capacité a discri-
miner les tissus mous, contrairement au TDM. De plus, il s’agit d'un examen non irradiant
qui permet d’obtenir des informations aussi bien anatomiques que fonctionnelles grace

aux différents contrastes et séquences d’'images disponibles.
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FIGURE 1.10 - (a) Artéfact de susceptibilité magnétique (Case courtesy of Dr Prashant Mudgal, Ra-
diopaedia.org, rID : 26952), (b) Artéfact de déplacement chimique (Case courtesy of Assoc Prof
Frank Gaillard, Radiopaedia.org, rID : 5347), (c) Artéfact de repliement (Case courtesy of Dr Us-
man Bashir, Radiopaedia.org, rID : 16491), (d) Artéfact de troncature (Case courtesy of Dr Prashant
Mudgal, Radiopaedia.org, rID : 27302), (e) Artéfact de mouvement [Nyberg et al. 2012]
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La premiere application de 'IRM en radiothérapie a été la neurologie, dans le cadre
de la radiothérapie stéréotaxique par radiochirugie [Khoo et al. 1997]. Les images IRM
sont également utilisées en radiothérapie stéréotaxique hypofractionnée [Reynaud et al.
2018]. Quelle que soit la technique de stéréotaxie utilisée la plus grande précision spatiale

est requise du fait de la présence de forts gradients de dose.

Dans le cas d'une prise en charge par chirurgie, puis radiothérapie, les images IRM
pré et post-opératoires permettent de définir au mieux le CTV [Farace et al. 2011]. Les
images IRM permettent d’améliorer la définition des volumes cibles, d’éviter une sous-
estimation de ces volumes et ainsi une possible sous-couverture du volume cible [Jansen
et al. 2000]. Dans le cas du gliome de haut grade, la définition des volumes cibles a I'aide
de 'IRM conduit a une augmentation significative du CTV (p<0,045) et du GTV (p<0,044)

par rapport a ceux définis sur 'image TDM de référence [Datta et al. 2008].

L'IRM est également une modalité largement utilisée pour la prise en charge des can-
cers ORL en radiothérapie. Comme dans le cas des tumeurs cérébrales, plusieurs études
ont mis en avant une différence significative (p<0,05) entre le GTV défini en TDM de celui
défini conjointement par IRM et TDM [Rasch et al. 1997, Emani et al. 2003]. En général,
la définition des contours a partir d’'images IRM entraine une augmentation du volume
cible, n'incluant pas toujours le volume d’origine défini avec I'imagerie TDM seule (aug-
mentation du GTV de 35 a 74% [Emani et al. 2003, Jager et al. 2016], augmentation du
CTV de l'ordre de 10% [Khoo et al. 2000]). Ainsi, l'utilisation de 'RM conjointement a la
TDM permet d’améliorer la définition des volumes. De ce fait, il est possible d’améliorer

la couverture du PTV et de diminuer la dose recue par les tissus sains [Emani et al. 2003].

De méme que pour I'imagerie TEP/TDM, I'association TDM et IRM permet de réduire
la variabilité inter-observateur, comme I'a montré [Rasch et al. 2010] pour la définition du
CTV ou la concordance des volumes, entre les observateurs, a augmenté de 42% lors de

l'utilisation des images TDM et IRM recalées par rapport a 'utilisation du TDM seul.

Compte tenu du bon contraste entre les tissus mous, il a été proposé récemment
de nouveaux appareils de traitement par radiothérapie, associant une IRM a la place de

I'imagerie par RX embarquée sur les accélérateurs de particules [Winkel et al. 2019].
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1.5.3.2 Contraintes techniques

Plusieurs recommandations ont été données dans la littérature dans le cadre de 1'uti-
lisation de I'IRM de simulation pour la radiothérapie [Paulson et al. 2016, van der Heide
et al. 2019, Glide-Hurst et al. 2021] et plus spécifiquement dans le cas de la radiothérapie

stéréotaxique intracranienne [Putz et al. 2020]. Elles sont les suivantes :

— Limiter le temps entre 'acquisition IRM et le traitement;
— Réaliser 'acquisition en position de traitement;

— Optimiser les séquences;

— Prendre en compte les distorsions propres a la machine;

— Avoir des distorsions géométriques < 1 mm.

Les quatre derniéres recommandations sont techniques et peuvent s’appliquer a d’autres

localisations.

Lintensité du champ magnétique utilisé a également son importance. Bien que le
champ magnétique de 3 T permet d’obtenir un meilleur rapport signal sur bruit il en-
traine une augmentation des distorsions géométrique notamment les distorsions de sus-

ceptibilité magnétique.

Comme mentionné dans le cas de I'imagerie TEP/TDM, I'acquisition d’'images IRM
pour la planification du traitement par radiothérapie nécessite I'utilisation d’équipements
adaptés. Premierement, I'imageur doit étre équipé d’'un plateau rigide amagnétique per-
mettant d’'indexer différents types de contentions, tels que le masque thermoformé, des
cales tétes ou genoux, etc ... . Afin de ne pas étre limité dans l'utilisation de certaines
contentions, il est nécessaire qu’elles soient toutes également amagnétiques. Il est égale-
ment préférable que 'imageur ait un tunnel avec un large diametre (70 cm) pour pouvoir
accueillir le patient avec les bras relevés et les contentions. Les antennes volumiques diag-
nostiques ne permettant pas 'utilisation de certaines contentions (masque thermoformé
ou cale téte). Il est préférable d’utiliser des antennes dédiées spécifiques a 'acquisition
en position de traitement pour la radiothérapie notamment dans le cas d’acquisitions de

la téte et du cou.
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Loptimisation des séquences doit se faire sur des criteres particuliers de qualité image,
en tenant compte du contexte de la radiothérapie. Il est indispensable de choisir des pa-
rametres d’acquisitions permettant de caractériser I'ensemble du volume sans perte d’in-
formations. L'acquisition d'images dédiées consiste en plusieurs points :

— Acquisition axiale stricte comme I'image TDM de mise en place;

— Acquisition d'une image volumique 3D;

— Epaisseur de coupe identique a 'image TDM de mise en place;

— Voxel isotrope et millémétrique dans le cas du traitement par radiothérapie stéréo-

taxique;

— Acquisition d'une image avec un large champ de vue (FOV) afin d’obtenir les contours

externes du patient et ainsi faciliter le recalage d’images.

Dans le cadre de la planification du traitement a partir d'images IRM, il convient de
prendre en compte les distorsions géométriques propres a la machine avec laquelle les
images sont acquises. On distingue deux sources de distorsions induites par la machine :
I'inhomogénéité du champ By et la non-linéarité des gradients de champ magnétique.

Plusieurs facteurs peuvent venir perturber I'homogénéité du champ magnétique : le
réglage de la bobine de shim, qui est une bobine correctrice destinée a homogénéiser le
champ magnétique principal By, la présence du patient ou encore la température de la
salle d’examen. L'hétérogénéité du champ magnétique altere la fréquence de Larmor du
proton, ce qui a I’échelle des temps d’échos induit un déphasage local de certains d’entre
eux, et entraine une distorsion géométrique lors de la reconstruction. Ces distorsions sont
inversement proportionnelles a I'intensité du gradient de lecture G, (mT/m). A un point
(x,y,z) donné, avec une hétérogénéité de champ ABy(x,y,z), la distorsion induite dans le
plan se calcule suivant I'’Equation 1.15.

ABy(x,y,2)

Axg,(mm) = ————— (1.15)
Glec

La seconde source de distorsions est liée a la difficulté de maintenir la linéarité d'un

gradient sur I'’ensemble de sa longueur du fait de limitations techniques [Tao et al. 2015].
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La non linéarité, AGje. d'un gradient perturbe le codage spatial (cf. § 1.5.1.3) et induit une
déformation de I'image. Il s’agit de la principale source de distorsion géométrique [Wey-
gand et al. 2016]. Lamplitude de la distorsion induite est déterminée a partir de 'Equation

1.16.

X-AGiec
Axgrad(mm) =— (1.16)
Glec

Ces distorsions géométriques relatives au dispositif d'imagerie peuvent étre corrigées
par un algorithme de correction 3D fourni par le constructeur [Karger et al. 2006]. Pour
autant, cette correction n’est pas parfaite, il existe des distorsions résiduelles [Wang et al.
2004]. Dans le cadre de la planification du traitement par radiothérapie a partir d'images
IRM, il est indispensable de les quantifier.

Pour finir, il convient de s’assurer que 'ensemble des distorsions géométriques soit
< a 1 mm, notamment dans le cas de la radiothérapie stéréotaxique. Cela comprend les
distorsions résiduelles induites par la machine, mentionnées précédemment, et les dis-
torsions induites par le patient. Ces dernieres sont dues aux artéfacts de susceptibilités et
de déplacements chimiques mentionnées précédemment (cf § 1.5.2.4). Plus particuliere-
ment, 'artéfact de susceptibilité magnétique induit une perturbation du champ magné-
tique By et donc une perturbation de la fréquence de résonance des spins. La distorsion

géométrique induite par une différence de susceptibilité Ay vérifie 'Equation 1.17.

By
Glec

AXsusceptibilite (Mm) = Ay (1.17)

Il est également a noter que le type de dispositif a également son importance et plus
précisément, l'intensité du champ magnétique principal. Un imageur 3 T permet, par
exemple, d’obtenir davantage de signal donc un meilleur rapport S/B. Pour autant, une
telle intensité de champ a tendance a maximiser certains artéfacts. C’est notamment le
cas des artéfacts de susceptibilité magnétique (Equation 1.17) et des distorsions géomé-
triques. Une étude réalisée par [Guarnaschelli et al. 2014] a permis de montrer qu’il n'y
avait pas de différence de définition des volumes cibles entre les images IRM acquises a

1,5 T et celles acquises a 3 T. L'indice de similarité DICE était de I'ordre de 0,9 pour I'en-
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semble des observateurs.

1.6 Limagerie multimodalité

Cette partie a fait 'objet d'une revue de la littérature a laquelle nous avons participé

[Decazes et al. 2021]. Pour plus de détails, s’y référer.

1.6.1 Intérét clinique en radiothérapie

Comme nous 'avons vu précedemment, chacune des 3 modalités d'imagerie pré-
sente un intérét potentiel en radiothérapie du fait de la complémentarité des informa-
tions qu’elles fournissent.

Au vue de la capacité de la TEP et de 'IRM a réduire la variabilité inter-observateur et
a améliorer la définition des volumes cibles, 'utilisation de la trimodalité pour la planifi-
cation du traitement est apparue comme une solution de choix.

Par exemple, dans le cas de tumeurs cérébrales, [Guo et al. 2014] mentionne une dimi-
nution significative (p=0,001) de la variabilité intra-observateur lorsque le GTV est défini
a partir de I'imagerie trimodalité TEP-TDM-IRM (T1 gado) par rapport a celle définie a

partir de la bimodalité TDM-IRM (T1 gado).

1.6.2 Comparaison des différentes modalités d’imagerie

Dans le Tableau 1.2 sont indiquées les différentes propriétés des 3 modalités d’image-
rie, ainsi que leurs avantages et inconvénients respectifs.

Ce que 'on peut retenir de ce tableau, c’est que la TDM possede trés peu d’inconvé-
nients, mise a part 'absence de contraste entre les tissus mous d’'une part, et les tissus
mous avec certaines 1ésions tumorales d’autre part, ce qui est une réelle limitation pour
la délination du GTV et des OAR. Les images TDM peuvent également étre affectées par la
présence d’artéfacts métalliques, en présence de matériel dentaire par exemple. Elle est
incontournable en radiothérapie pour les calculs dosimétriques.

Limagerie TEP est une modalité fournissant une information fonctionnelle de pré-

sence de cellules tumorales ayant un métabolisme glucidique important. Elle permet
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TDM IRM TEP
Information anatomique

Information anatomique et fonctionnelle

Résolution spatiale (1 mm) Information fonctionnelle
Résolution spatiale (1 mm)
Avantages Tres bon S/B, uniformité, précision géométrique Contraste lésions-tissus sains
Contraste entre les tissus mous
indispensable pour le calcul de dose Champ d’acquisition large

Non irradiant
Acquisition rapide

Acquisition longue
Irradiant

Contraste entre les tissus mous Equipement compatible IRM
Résolution spatiale (>3-4 mm)
Inconvénients Irradiant Problemes S/B, uniformité, précision géométrique
Problemes S/B
Présence d'artéfacts Contre-indications

Effet de volume partiel

Présence d’artéfacts

TABLEAU 1.2 — Tableau résumant les propriétés de chacune des modalités d’imagerie

d’imager un tres large champ de vue (corps entier) en un temps relativement court (une
dizaine de minutes). Cette modalité présente 'avantage d’avoir une tres grande sensibi-
lité et permet ainsi de mettre en évidence les 1ésions tumorales, ainsi que les ganglions
envahis. Les limitations de la TEP sont pour autant bien connues. C’est un examen de
faible résolution spatiale (> 3-4 mm), avec un bruit et un effet de volume partiel impor-
tant dans les images, rendant les bords de la Iésion flous. Ce effet provient de la résolution
spatiale du systeme d’imagerie. La fonction de réponse du détecteur, que 1 'on modélise
généralement par une gaussienne, « étale » le signal, desorte que le signal détecté pré-
sente une amplitude plus faible que le signal original. D’ou la difficulté de segmenter de
facon fiable le volume cible en RT. Par ailleurs, elle doit étre accompagnée d'une imagerie

anatomique pour localiser précisément les 1ésions tumorales.

L'IRM est la seule des trois modalités qui permet de fournir des informations anato-
miques ou des données fonctionnelles, mais en imagerie trimodalité I'information utili-
sée est généralement anatomique, comme cela sera notre cas dans ce travail. Entre autres,
elle se distingue par sa capacité a fournir un trés bon contraste au niveau des tissus mous.
C’est également une technique d’imagerie de haute résolution spatiale (1 mm). Pour au-
tant, la durée de 'examen est longue (de l'ordre de 25 a 30 min) car plusieurs séries
d’images avec différentes pondérations sont acquises. De plus, I'acquisition en position
du traitement par radiothérapie nécessite d’avoir des antennes compatibles a cet effet.
C’est une technique qui présente des problémes de différences de sensibilité importantes

entre les antennes utilisées, d'uniformité et de distorsion de I'image. Enfin, c’est une mo-
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dalité d’imagerie pour laquelle il existe de nombreuses contre-indications rendant parfois

I’examen impossible.

1.6.3 Imageurs hybrides

Malgré l'intérét d’utiliser 'imagerie trimodalité TEP-TDM-IRM aucun dispositif ne
permet l'acquisition simultanée des trois modalités d'imagerie. La solution actuelle est
d’utiliser deux dispositifs séparés, un imageur hybride bimodalité et un imageur indépen-
dant. Dans la suite de ce document, par convention, on notera par un "/" le cas d'un ima-
geur hybride. Lorsqu’il s’agira de deux imageurs indépendants, il n'y aura pas de lien entre
eux. Deux systéemes de trimodalité sont envisageables : un imageur TEP/TDM couplé a un
imageur IRM d’une part et un imageur TEP/IRM couplé a un imageur TDM d’autre part
[Decazes et al. 2021].

La premiere solution TEP/TDM et IRM est la plus courante, car la majorité des ima-
geurs TEP sont associés a des appareils de TDM pour la nécessité de réaliser une cor-
rection d’atténuation en imagerie TEP (cf § 1.4.3) et du nombre d’indications médicales
restreintes de I'imagerie hybride TEP/IRM [Muzic Jr and DiFilippo 2014]. Il a également
été proposé d’utiliser un systeme de transfert compatible avec les deux appareils d'ima-
gerie [Veit-Haibach et al. 2013]. Il se compose d'un lit sur coussin d’air et d'un brancard
qui permet de déplacer le lit d'un imageur a I'autre sans déplacer le patient. Ce systeme
permet la réalisation des acquisitions multimodales tout en maintenant le patient dans
la méme position. L'avantage de cette solution est donc de minimiser les mouvements
du patient et de faciliter le recalage d’'images. Son inconvénient principal est la longueur
du temps d’acquisition, mais également la nécessité de synchronisation des 2 examens
par les équipes médico-techniques. Un tel dispositif est donc séduisant afin de limiter
les incertitudes de positionnement, cependant il est indispensable de les évaluer afin de
caractériser le systéme.

La solution TEP/IRM et TDM est également possible, mais bien moins répandue, en
raison du manque de disponibilité de I'imagerie hybride TEP/IRM. Par ailleurs, des pré-
cautions doivent étre prises pour I'acquisition et le traitement des données sur I'imageur

hybride. Le patient est positionné sur 'appareil avec des bobines RF compatibles avec les
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fixations d'immobilisation de la radiothérapie [Winter et al. 2018]. Pour effectuer la cor-
rection d’atténuation sur I'image TEP, une cartographie de I'atténuation des bobines doit
étre effectuée au préalable [Paulus et al. 2014].

I a été évoqué la possibilité de s’affranchir d'images TDM, aussi bien pour la correc-
tion d’atténuation en TEP, que pour le calcul dosimétrique en remplacant I'image TDM,
par une image synthétique, communément appelé pseudo CT [Owrangi et al. 2018] ou
TDM synthétique. Cette image est une cartographie d’atténuation des tissus réalisée a
partir de données IRM. Dans sa revue de la littérature, [Owrangi et al. 2018] mentionne
différentes approches permettant de créer des TDM synthétiques. On distingue : la seg-
mentation de I'image IRM a laquelle on assigne des nombres UH ou des valeurs de den-
sités électroniques, 'utilisation d’atlas TDM-IRM [Largent et al. 2019], ainsi que les mé-
thodes d’apprentissage automatique, en particulier celles basées sur des réseaux de neu-
rones profonds[Han 2017, Gholamiankhah et al. 2021]. La transformation des images IRM
en images TDM synthétiques nécessite I’acquisition de séquences particulieres, telles que
les séquences Dixon, Ultra short TE [Hsu et al. 2013] ou de Zero TE [Wiesinger et al. 2018])
additionnelles qui allongent le temps d’acquisition. Actuellement, les méthodes d’ap-
prentissage automatique permettent également l'utilisation de séquences de base pon-
dérées T1 et T2 [Bourbonne et al. 2021].

Dans le cadre de la planification du traitement, les TDM synthétiques obtenues a par-
tir des méthodes de segmentation ou d’atlas fournissent des différences de dose, au ni-
veau du PTV, pouvant aller jusqu’a 7% [Demol et al. 2016] par rapport a la dosimétrie
effectuée a partir de I'image TDM du patient. Cette différence est de I'ordre de 1% pour

les méthodes d’apprentissage automatique [Kazemifar et al. 2019].

1.6.4 Incertitudes de positionnement de I'information

Pour un point in situ de coordonnées (x,y,z), la problématique de I'imagerie multi-
modalité est de faire correspondre I'information en ce point pour toutes les modalités
d’imagerie. Une maniere de résoudre ce probleme est de réaliser un recalage d’'images. Si
cette méthode est souvent suffisante pour des applications diagnostiques, cette solution

ne l'est pas en radiothérapie compte tenu de la précision de positionnement exigée (< a 1
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mm). De ce fait, il est indipensable, au préalable, d’optimiser la concordance des référen-
tiels des images acquises, le positionnement du patient, les conditions d’acquisition et de

reconstruction des images, avant de réaliser un recalage d'images.

1.6.4.1 Optimisation de la concordance des référentiels

Le référentiel qui correspond au repere spatial propre a I'imageur est défini par un
repere orthonormé se trouvant au centre du tunnel (voir Figure 1.11, repére xyz) et dont
|'origine est 'isocentre de la machine.

Dans le cas de la multimodalité a visée de radiothérapie, chaque salle d’examen étant
équipée de lasers externes, il existe également un référentiel lié a ces derniers. Son origine
est définie par le croisement des lasers latéraux et du laser sagittal (voir Figure 1.11, repere
bleu). Lors de leur installation, la position de ces lasers est réglée sur la position des lasers
internes a la machine.

On distingue également un troisieme référentiel, il s’agit du repére spatial lié au pla-
teau de radiothérapie placé sur la table d’examen de I'imageur (voir Figure 1.11, repere
rouge).

L'un des enjeux de la trimodalité est de faire correspondre ces différents référentiels,
liés aux dispositifs d'imagerie, afin de minimiser le recalage. Leur mise en correspondance
se fait a I'installation des différents éléments en prenant comme référence le référentiel
propre a la machine. Des tests réguliers, consistant a matérialiser les lasers sur un fan-
tome et sur 'image, permettent de s’assurer de leur correspondance et de prévénir toute

déviation.

1.6.4.2 Optimisation du positionement du patient

Comme mentionné précédemment (cf §1.4.4.2 et 1.5.3.2), 'imagerie trimodalité en
vue de la planification du traitement par radiothérapie requiert I'acquisition d'images en
position de traitement en utilisant des équipements adaptés. Plus spécifiquement dans le
cas d’'une solution trimodalité, il est nécessaire que le patient ait exactement la méme po-
sition pour I’ensemble des acquisitions. Il est essentiel que les contentions choisies soient

compatibles avec chacune des modalités d'imagerie, notamment qu’elles soient amagné-
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’—‘ Isocentre

1
‘ Vue du dessus ‘ 1 IRM et repére associé (xyz)
. //
i\ Lasers internes IRM. Pas de lasers
2 \Iatéral (pas de repeére liée a la HT).
Permettent de positionner le
X patient a I'isocentre de la machine

Lasers externes et repére associé
(x’y’z’). Permettent de placer le
patient en position de RT

Table d’examen et repére
associé (xyz)

Plateau de radiothérapie et
repére associé (x "'y’’z"”)

FIGURE 1.11 — Concordance des référentiels d'un appareil d’'imagerie dans le cas idéal. Exemple de
I'IRM

tiques pour I'IRM. Les marqueurs cutanés du patient réalisés lors de la phase initiale de
mise en place (cf§ 1.1.3.1), ainsi que des lasers externes positionnés dans les salles d'ima-
gerie et dans la salle de traitement permettent d’assurer |’exactitude et la reproductibilité

de la position du patient sur chaque imageur et lors de I'irradiation.

1.6.4.3 Optimisation des conditions d’acquisition et de reconstruction des images

Les acquisitions et les reconstructions doivent étre réalisées dans les mémes condi-
tions sur les différents imageurs, telles que la hauteur de la table et en choisissant la méme
épaisseur de coupe, le méme plan d’acquisition ou des acquisitions 3D avec un grand

champ de vue [Lotterie et al. 2012].

1.6.4.4 Recalage d’'images

Le recalage d'images est une étape indispensable dans le cadre de la trimodalité pour
la planification du traitement par radiothérapie. A terme, une méthode de fusion d'images
dédiée a la trimodalité peut étre utilisée pour une meilleure délinéation de la cible [Guo
etal. 2014]. Lobjectif d'un algorithme de recalage est de trouver la transformation mettant
en relation I'information d’'une image et sa correspondance spatiale sur une autre image
[Hill et al. 2001, Oliveira and Tavares 2014, Viergever et al. 2016]. Il s’agit d’établir une

correspondance entre les voxels de chaque image.
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Le processus de recalage s’effectue suivant différentes étapes :

— Lévaluation d’'un critere de similarité entre les deux images;

— Loptimisation du critére de similarité par la recherche de la transformation la plus
adaptée;

— Lapplication de la transformation de I'image dite mobile afin de la superposer a

I'image de référence.

Concernant la transformation de I'image, celle-ci peut étre rigide, c’est a dire basée
uniquement sur des translations et des rotations, ou élastique. En radiothérapie externe
seul le recalage rigide est accepté, compte tenu des risques encourus par le patient, des
délais tres rapprochés entre les acquisitions d'images et les conditions d’optimisation
de la concordance des référentiels, du positionnement du patient, ainsi que I'optimisa-
tion des conditions d’acquisition et de reconstruction des images. Concernant les criteres
de similarité entre les images et les méthodes d’optimisation pour trouver une solution
convergente, de nombreux algorithmes ont été proposés dans la littérature (se référer a

[Hill et al. 2001]).

Les images multimodales étant, par nature, trés différentes, le recalage peut étre dif-
ficile. Certaines structures apparaissant sur une image peuvent parfois étre difficiles a
identifier sur 'autre image ou méme inexistantes. C’est le cas avec I'imagerie TEP qui est
une imagerie fonctionnelle, mais cela peut également étre le cas entre deux images anato-
miques (TDM et IRM). L'idéal serait d’effectuer un recalage élastique car les changements
anatomiques des patients arrivent fréquemment en cours de traitement (amaigrissement
ou évolution de la tumeur). En raison de la bonne correspondance géométrique de l'ac-
quisition hybride TEP-TDM,, il est possible, malgré la faible résolution spatiale et le bruit
des reconstructions TEP, de les recaler par rapport a I'IRM via la TDM. De ce fait, le re-
calage s'opere entre les données TDM et IRM, appliqué ensuite a 'imagerie TEP. L'al-
gorithme utilisé est généralement basé sur I'information mutuelle [Hill et al. 2001]. Cette
derniére correspond a la quantité d'information d’'une image contenue dans une seconde
image. Lors du recalage d’images, on cherche a transformer I'image mobile de sorte a
maximiser 'information mutuelle. Linformation mutuelle mesure la quantité d'informa-

tion apportée en moyenne par une réalisation de A sur les probabilités de réalisation de
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B. En considérant qu'une distribution de probabilité représente notre connaissance sur
un phénomene aléatoire, on mesure 'absence d’information par I’entropie de cette dis-
tribution. Lentropie I(A,B) est obtenue par I’Equation 1.18 avec H(A) et H(B) les entropies

respectives des variables A et B et H(A, B) 'entropie conjointe associée.

I(A,B)=H(A)+ HB)- H(A,B) (1.18)

Le recalage des images est effectué manuellement par un médecin ou a 'aide d’'un
algorithme de recalage automatique. Dans ce deuxieme cas, il est nécessaire d’évaluer
d’abord la précision de I'algorithme utilisé. Plusieurs études ont évalué des algorithmes
de recalage TDM-IRM ou de trimodalité, soit sur fantdme, soit a partir de données pa-
tients [Daisne et al. 2003, Wang et al. 2009, Moore et al. 2004]. Les erreurs moyennes ob-
tenues sont comprises entre 0,4 et 2 mm. Une validation visuelle reste essentielle avant
de procéder a la planification d'un traitement de radiothérapie, car les humains sont ca-
pables de détecter des transformations d’au moins 1 mm et 1° [Veninga et al. 2004].

Avant recalage d’images, les distorsions géométriques dies a I'IRM, liées au systeme
ou au patient, doivent étre corrigées (cf. § 1.5.3.2). Néanmoins, la présence de distorsions

résiduelles a été mentionnée [Weygand et al. 2016].

1.7 Conclusion

Ce chapitre a permis de montrer I'intérét de I'imagerie trimodalité (TDM-TEP-IRM)
en radiothérapie externe. Néanmoins, cela repose sur des contraintes techniques fortes
[Putz et al. 2020], telles que de :

— Réaliser les acquisitions en position de traitement;

— Optimiser les séquences;

— Prendre en compte les distorsions propres a la machine d'IRM;

— Avoir des distorsions géométriques globales < 1 mm.

Dans ce contexte, I'IRM est la modalité d'imagerie la plus contraignante. Les antennes
ont une influence tres importante sur la qualité image et leur choix est délicat. Le choix

des antennes et leurs performances seront étudiées dans le Chapitre 2.
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Nous avons vu que I'imagerie hybride peut se faire selon 2 solutions (TEP/TDM - IRM)
ou (TEP/IRM - TDM). Une 3éme possibilité a également été proposée, en utilisant un
systeme de transfert du patient compatible avec les 2 appareils. La précision du reposi-
tionnement avec une solution (TEP/TDM - IRM) avec et sans systéme de transfert a été
évaluée dans le Chapitre 3.

Pour finir, 'étude de I'influence des distortions géométriques résiduelles en IRM et
leur intégration dans la planification du traitement afin d’optimiser le PTV seront propo-
sées dans le Chapitre 4.

Deux applications médicales seront privilégiées. Il s’agit des traitements ORL et céré-

braux par radiothérapie.
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Chapitre 2

Optimisation des images IRM pour la

radiothérapie
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CHAPITRE 2. OPTIMISATION DES IMAGES IRM POUR LA RADIOTHERAPIE

2.1 Introduction

Comme nous avons pu le voir dans le chapitre précédent, I'optimisation de la qualité
des images IRM pour la prise en charge des traitements par radiothérapie est un verrou
important faisant intervenir de nombreux parametres : types et configuration d’antennes,
choix et réglages des séquences IRM, maitrise des distorsions inhérentes a cette modalité
d’imagerie.

Dans ce chapitre, nous nous sommes intéressés a la planification du traitement par
radiothérapie intracranienne et de la sphére ORL. A cet effet, deux séquences ont été étu-
diées. La lere est la séquence FSPGR (Fast Spoiled Gradient Echo) largement utilisée en
IRM cérébrale [Ellingson et al. 2015]. Il s’agit d'une séquence rapide limitant les artéfacts
et permettant de réhausser le contraste entre la matiére blanche et la matiere grise. C’est
une séquence d’écho de gradient rapide 3D isotropique pondérée en T;. La 2éme, nom-
mée CUBE, utilisée pour I'imagerie de la sphére ORL, est une séquence d’écho de spin
rapide également pondérée en T,. Elle présente 'avantage d’étre une séquence 3D iso-
tropique qui fournit une tres bonne résolution spatiale et d’étre peu sensible aux arté-
facts de susceptibilité magnétique [Touska and Connor 2019]. Ces deux séquences sont
utilisées au Centre Henri-Becquerel (CHB) de Lutte Contre le Cancer de Rouen, respec-
tivement pour les traitements par radiothérapie stéréotaxique des tumeurs cérébrales et
des tumeurs ORL par arcthérapie.

Dans un ler temps, I'objectif de ce chapitre a été de caractériser des antennes dédiées
a la radiothérapie et I'influence de la bande passante. La qualité d’'images obtenue avec
ces dernieres pour 3 bandes passantes a été comparée a celle obtenue avec des antennes
diagnostiques de référence, en termes de rapport signal sur bruit et d'uniformité. Pour
cette derniére caractéristique de la qualité image, nous avons également étudié 'apport
de la correction d'uniformité proposée en standard par le constructeur.

Ensuite, nous avons cherché a optimiser certains parametres d’acquisition des deux
séquences pour la planification du traitement par radiothérapie intracranienne et de la
sphere ORL.

Enfin, nous avons évalué les distorsions géométriques induites par le systeme dans
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le cas d'une séquence dédiée a la planification du traitement par radiothérapie pour la

localisation cérébrale.

2.2 Caractérisation des antennes dédiées radiothérapie

2.2.1 Objectif

Lobjectif de cette expérimentation a été d’évaluer 2 configurations d’antennes dé-
diées a la radiothérapie, a savoir la configuration GEM RT Head et la configuration d’an-
tennes GEM RT HNS, et de comparer leurs performances (rapport S/B et uniformité) par
rapport a 'antenne dédiée a 'imagerie de la téte et du cou (HNU), et I’antenne corps
(BODY). Pour cette expérimentation, nous avons utilisé les parameétres d’acquisition uti-
lisés en radiothérapie au CHB. Par contre, nous avons utilisé 3 bandes passantes pour
étudier 'influence de ce parametre d’acquisition sur la qualité image. Nous avons égale-

ment étudié I’apport de la correction d’'uniformité sur cette caractéristique de I'image.

2.2.2 Matériel et Méthodes

2.2.2.1 Appareil ’'IRM

Lensemble de nos expérimentations a été réalisé sur un appareil IRM Optima MR
450w GEM (GE Healthcare) fonctionnant a 1,5 T. La version du logiciel utilisée était la
DV26 RO3.

I s’agit d'un appareil caractérisé par un tunnel large, adapté a la radiothérapie, de
70 cm de diametre. La conception de cet imageur permet le centrage du patient par une
simple pression sur le bord latéral de la table (systéme INTELLI-TOUCH). La précision du

positionnement avec un tel systeme est de I'ordre de 3-4 mm.

2.2.2.2 Antennes

Deux antennes diagnostiques ont été utilisées comme référence. Il s’agit de 'antenne

dite BODY, qui est directement intégrée au dispositif. Elle permet de fournir 'onde RF
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d’excitation dans le cas ol1 les antennes utilisées fonctionnent en mode réception unique-
ment (cf. § 1.5.2.2). Bien qu’elle soit éloignée du volume a explorer, elle est compatible
avec tout type d’anatomie et ce, quelle que soit la position du patient. Lors des expéri-
mentations avec cette antenne, elle a été utilisée pour I’émission de I'onde RF et pour la
réception du signal.

La deuxieme antenne est I'antenne volumique GEM Head and Neck Unit de 24 élé-
ments (HNU) (Figure 2.1). Elle fonctionne en mode émission et réception (cf. § 1.5.2.2).
C’est une antenne dédiée a I'acquisition de ’anatomie téte et cou. Elle constitue une ré-
férence d'un point de vue de la qualité image. Par contre, elle ne permet pas d’acquisition
en position de traitement. Sa géométrie n’est, par exemple, pas adaptée al'utilisation d’'un
masque thermoformé qui doit étre fixé sur un plan dur. Lors des expérimentations avec
cette antenne, elle a été utilisée pour ’émission de I'onde RF et pour la réception du si-

gnal.

FIGURE 2.1 — Antenne diagnostique GEM Head and Neck Unit (HNU)

Par ailleurs, deux configurations d’antennes dédiées a I’acquisition d’images en posi-
tion de traitement ont été utilisées. Elles correspondent a des combinaisons d’antennes.
Il s’agit des configurations GEM RT Open Head & Neck Suite (GEM RT HNS) et GEM RT
Head.

La configuration GEM RT Open Head & Neck Suite est dédiée pour 'imagerie ORL
(Figure 2.2.d). Elle se compose des antennes suivantes :

— Lantenne RT Open array (Figure 2.2.a). Elle se positionne dans la table d’examen
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au niveau de la téte et du cou.

— Les antennes 6 channel Flex (Figure 2.2.b). Il s’agit d’antennes de surfaces compo-
sées de 16 canaux qui se positionne au niveau de la téte du patient.

— Lantenne Large GEM Suite Flex (Figure 2.2.c). Il s’agit d'une antenne de surface
flexible se positionnant au niveau du cou du patient.

La configuration GEM RT Head se compose des antennes RT Open array et des an-

tennes 6 channel Flex. Elle est dédiée pour d’acquisition de la téte uniquement.

FIGURE 2.2 — Configuration d’antennes dédiées radiothérapie. a) Antenne RT Open array . b) An-
tennes 6 channel Flex. c) Antenne Large GEM Suite Flex. d) Configuration d’antennes GEM RT
Open Head & Neck Suite.

Ces deux configurations d’antennes sont utilisées en mode réception, I’émission de

I'onde RF venant de ’antenne BODY.

2.2.2.3 Fantomes

Pour ces expérimentations, deux fantdémes fournis par le constructeur (GE Health-
care) ont été utilisés. Il s’agit d'un fantdome sphérique, ayant une géométrie s’apparen-
tant a celle du crane, de 20 cm de diametre et d'un fantome cylindrique, ayant une géo-
métrie s’apparentant au cou, de 25 cm de longueur et 9 cm de diametre. Ces fantdmes
contiennent du sulfate de cuivre dont les concentrations sont adaptées a la plage des

temps de relaxations des tissus observés en clinique.
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Plan expérimental
Fantome Sphérique Cylindrique
Séquence 3D FSPGR 3D CUBE
Configuration d’antennes | HNU / GEM RT Head / BODY | HNU / GEM RT HNS
Bande passante (Hz/px) 122 /244 / 488 122 /244 / 488
Plan d’acquisition Axial / Sagittal / Coronal Axial / Sagittal / Coronal

TABLEAU 2.1 — Tableau de ’ensemble des données expérimentales

2.2.2.4 Plan expérimental

Pour cette expérimentation, les séquences utilisées étaient celles utilisées en radiothé-
rapie pour les traitements par stéréotaxie cérébrale et les traitements ORL, a I'exception
de labande passante, ou 3 valeurs ont été évaluées, respectivement 122, 244 et 488 Hz/px.

L'expérimentation portant sur le fantome sphérique a été réalisée avec les antennes
HNU, BODY et la configuration GEM RT Head (voir Tableau 2.1). La séquence utilisée
était la séquence d’écho de gradient rapide 3D isotropique FSPGR pondérée en T; selon
des parametres d’acquisition utilisés en clinique au CHB, a savoir : FOV 25,6 cm, matrice
256x256, résolution pixel 1 mm?, épaisseur de coupe de 1 mm, angle de bascule de 15°,
TR = 8,6 ms, TE = 4,2 ms.

Lexpérimentation portant sur le fantdome cylindrique a été réalisée avec les antennes
HNU et la configuration GEM RT HNS(voir Tableau 2.1). La séquence utilisée était la sé-
quence d’écho de spin rapide 3D CUBE pondérée en T; selon des parametres d’acquisi-
tion utilisés en clinique au CHB, a savoir : FOV 35 cm, matrice 256x256, résolution pixel
1,37 mm?, épaisseur de coupe de 2,5 mm, TR = 8,6 ms, TE = 4,2 ms. Pour cette expérimen-
tation, I'antenne BODY n’a pas été utilisée pour acquérir les images de cette séquence, car
elle utilise 'imagerie parallele.

Les acquisitions et les reconstructions ont été réalisées en utilisant I'algorithme de
correction 3D des distortions géométriques, fourni par le constructeur, ainsi que la cor-
rection PURE (Phased-array Uniformity Enhancement). Cette derniére consiste a effec-
tuer une calibration pour obtenir une cartographie de le sensiblité de 'antenne de sur-
face au préalable de I'acquisition d’images pour ensuite corriger la non-uniformité du
signal. Une série d'images a été acquise sans cette correction afin d’évaluer son impact

sur I'uniformité de 'image.
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L'ensemble des acquisitions mentionnées ont été réalisées a deux reprises le méme
jour 'une a la suite de I'autre avec la méme calibration. Pour chaque séquence, I'expé-
rimentation a été réalisée dans les trois plans de coupes : axiale, sagittale et coronale

comme définies sur la Figure 2.3.

FIGURE 2.3 — Schéma des plans d’acquisitions : axial en rouge, sagittal en vert et coronal en bleu.

2.2.2.5 Parametres de la qualité image étudiés
2.2.2.5.1 RapportS/B

Le rapport signal sur bruit a été évalué a partir de la méthode de la double acquisition
[NEMA 2001].

Les images choisies pour le calcul ont été la coupe centrale du fantéme, une coupe si-
tuée a l'une des extrémités et une coupe intermédiaire (voir Figure 2.4). Une Region d’In-
térét (ROI) rectangulaire, couvrant au moins 75% du volume, a été définie sur chacune des
coupes, et ce, pour les 2 fantdmes et les différentes antennes et modalités d’acquisition
(voir par exemple, Figure 2.5 a et b).

La valeur S du signal a été calculée comme la moyenne des intensités des voxels dans
la ROI sur les 2 images de la double acquisition.

Le bruit o a été déterminé a partir de I'image de la différence des deux acquisitions.

Il s’agit de I’écart-type de l'intensité des voxels de I'image de différence, et ce dans la ROI
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FIGURE 2.4 — Vue de profil des fantdmes sphérique et cylindrique avec les positions de la coupe
centrale (rouge), la coupe intermédiaire (bleue) et la coupe proche de I'extrémité (jaune).

(cf. Figure 2.5 cet d).

Enfin, le rapport S/B a été déterminé a partir de I'Equation 2.1. La valeur de v/2 tient
compte du calcul de la variance a partir de la différence de deux images acquises dans des

conditions identiques, en considérant que le bruit est gaussien.

S/IB= \/Eg 2.1

2.2.2.5.2 Uniformité du signal

Comme pour le rapport S/B, 'uniformité du signal a été déterminée sur les images
de la coupe centrale, de la coupe intermédiaire et de la coupe proche de I'extrémité du
fantome. Elle a été calculée a partir de 'Equation 1.4. Les intensités maximale et minimale
ont été déterminées dans la ROI définie précédemment (voir Figure 2.5). Elle a également
été évaluée de maniere qualitative a partir de profils d’intensité tracés le long du fantdbme

dans les directions verticale et horizontale (voir Figure 2.6).
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FIGURE 2.5 — a) Image du signal du fantéme sphérique avec la ROI permettant le calcul du signal.
b) Image du signal du fantéme cylindrique avec la ROI permettant le calcul du signal. c) Résultat
de la soustraction d’images pour le fantome sphérique avec la ROI permettant le calcul du bruit.
d) Résultat de la soustraction d’'images pour le fantdéme cylindrique.

FIGURE 2.6 — Lignes de profils d'intensité verticales et horizontales. a) Sur le fantdme sphérique.
b) Sur le fantéme cylindrique.
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AXIAL SAGITTAL CORONAL
HNU | GEMRTHead | BODY | HNU | GEMRTHead | BODY | HNU | GEMRTHead | BODY
122 Hz/px | 131,5 101,3 (1,3) 21,9(6,0) | 89,8 61 (1,4) 16,9 (5,3) | 153,7 102,6 (1,5) 27,1 (5,7)
244 Hz/px | 76,6 60,8 (1,3) 12,8 (6,0) | 52,3 37,2(1,4) 9,9 (5,3) | 90,2 64,7 (1,4) 15,5 (5,8)
488 Hz/px | 51,7 40,9 (1,3) 8,7(5,9) | 351 25,5 (1,4) 6,8 (5,3) | 58,8 45 (1,3) 10,4 (5,7)

TABLEAU 2.2 — Valeurs du rapport S/B pour la coupe centrale axiale, sagittale et coronale de la
séquence 3D FSPGR du fantome sphérique avec les différentes antennes pour 3 bandes passantes.
Entre parentheses, rapport entre le rapport S/B de 'antenne HNU et les autres antennes.

2.2.2,5.3 Logiciel d’évaluation de la qualité image

Pour cette partie sur la caractérisation des antennes, nous avons implémenté la mé-
thode d’évaluation des parameétres de qualité image a 1'aide du logiciel MATLAB R2019.
Un programme spécifique a été développé pour chaque fantéme. Ce programme consiste
a d’abord sélectionner la coupe d’intérét, centrale, intermédiaire ou proche de I'extré-
mité. Par la suite une ROI de taille et de position définies est placée automatiquement sur
chaque coupe sélectionnée (Figure 2.5). Pour finir, le rapport S/B et I'uniformité ont été

calculés dans cette ROI comme décrits dans les parties 2.2.2.5.1 et 2.2.2.5.2

2.2.3 Résultats

2.2.3.1 RapportS/B

2.2.3.1.1 Séquence 3D FSPGR

Dans le Tableau 2.2 sont présentés les résultats du rapport S/B pour les acquisitions
réalisées sur le fantdme sphérique pour la séquence 3D FSPGR avec les différentes an-
tennes et bandes passantes. Le rapport S/B le plus élevé est toujours obtenu avec I'an-
tenne HNU, quelle que soit la bande passante. Pour I'’ensemble des plans d’acquisitions,
il diminue d'un facteur de 1,3 a 1,5 avec la configuration d’antennes GEM RT Head et d'un
facteur de 5,2 a 6 avec 'antenne BODY (cf. Tableau 2.2). De plus, pour chaque plan d’ac-
quisition et antenne étudiés, le rapport S/B diminue lorsque la bande passante augmente
dans approximativement les mémes proportions pour les 3 antennes.

Le rapport S/B obtenu pour cette séquence a également été évalué pour des coupes
intermédiaires et a 'extrémité du fantome, les résultats sont présentés en Annexe dans le

paragraphe A.1.1.1
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AXIAL SAGITTAL CORONAL
HNU | GEM RT HNS | HNU | GEM RT HNS | HNU | GEM RT HNS
122 Hz/px | 398,4 106,1 (3,7) 309,9 258,4 (1,2) 553,8 230,2 (2,4)
244 Hz/px | 458,3 305,2 (1,5) 409,4 | 702,2 (0,58) | 703,9 423,6 (1,7)
488 Hz/px | 409,8 278,5 (1,5) 390,7 | 615,6(0,63) | 509,7 424,2 (1,2)

TABLEAU 2.3 — Valeurs du rapport S/B pour la coupe centrale axiale, sagittale et coronale de la sé-
quence 3D CUBE du fantéme cylindrique pour les différentes antennes pour 3 bandes passantes.
Entre parentheses, rapport entre le rapport S/B de I’antenne HNU et I’antenne GEM RT HNS.

2.2.3.1.2 Séquence 3D CUBE

Le Tableau 2.3 montre les résultats du rapports S/B pour les acquisitions réalisées avec
le fantome cylindrique pour la séquence 3D CUBE et les différentes antennes et bandes
passantes. De méme que pour la séquence 3D FSPGR, le rapport S/B le plus élevé est
toujours obtenu avec I'antenne HNU, a I'’exception du plan sagittal pour les bandes pas-
santes de 244 et 488 Hz/px. Avec la configuration d’antennes GEM RT HNS, il diminue
d’'un facteur de I'ordre de 1,5 a 3,7 dans le plan axial et de 1,2 a 2,4 dans le plan coronal.
Le rapport S/B le plus élevé est toujours obtenu pour une bande passante de 244 Hz/px
et le plus faible avec une bande passante de 122 Hz/px.

Le rapport S/B obtenu pour cette séquence a également été évalué pour des coupes
intermédiaires et a I'extrémité du fantome, les résultats sont présentés en Annexe dans le

paragraphe A.1.1.2

2.2.3.2 Uniformité du signal
2.2.3.2.1 Séquence 3D FSPGR

La Figure 2.7 correspond aux cartographies du signal pour les acquisitions axiales,
sagittales et coronales des 3 antennes utilisées et la bande passante de 244 Hz/px. Ces
cartographies sont celles de la coupe centrale du fantdome sphérique. Les résultats sont
consignés dans le Tableau 2.4 pour les 3 bandes passantes. La meilleure uniformité est
toujours obtenue avec I'antenne HNU, quel que soit le plan d’acquisition ou la bande
passante. Elle est supérieure a 83 %. Par contre, elle est de nettement moins bonne qua-
lité pour les antennes GEM RT Head et BODY, avec des valeurs inférieures a 73,1 % pour

I’antenne proposée pour la radiothérapie, pouvant s’effondrer a 19,4 % pour 'antenne
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FIGURE 2.7 - Cartographie du signal obtenu avec la séquence 3D FSPGR pour la coupe centrale
axiale (a, b, c), sagittale (d, e, f) et coronale (g, h, i) du fantéme sphérique avec la bande passante
de 244 Hz/px pour de gauche a droite les antennes HNU, GEM RT Head et BODY

La Figure 2.8 correspond aux profils d’intensité du signal, en horizontal et vertical,
du fantéme sphérique, pour les acquisitions axiales (cf. Figure 2.8.a), sagittales (cf.Figure
2.8.b) et coronales (cf. Figure 2.8.c) avec les trois types d’antennes et la bande passante
de 244 Hz/px. Le quadrillage horizontal en gris (qui représente les graduations) permet
de se référer au profil théorique d'une uniformité parfaite du signal. En axial (cf. Figure
2.8.a), on constate que le signal de I'antenne BODY est relativement constant sur tout le
tracé, mais avec des variations importantes localement correspondant a un bruit élevé
dans I'image. Pour I'antenne HNU, le signal a tendance a augmenter de gauche a droite
sur le profil horizontal, alors qu’il est en forme de dome sur le profil vertical. Ces phé-

nomenes peuvent s’expliquer par la position du fantéme dans I'antenne, il est possible
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2.2. CARACTERISATION DES ANTENNES DEDIEES RADIOTHERAPIE

AXIAL SAGITTAL CORONAL
HNU | GEMRT Head | BODY | HNU | GEMRT Head | BODY | HNU | GEMRT Head | BODY
122 Hz/px | 89% 73,1 % 77,4 % | 88,2 % 62 % 68,3 % | 89,6 % 45,5 % 80,4 %
244 Hz/px | 88,2 % 71,1 % 68,9 % | 85,4 % 58,7 % 45,4 % | 89,7 % 46,1 % 63,2 %
488 Hz/px | 87,6 % 67,8 % 50,3 % | 83,4 % 55,3 % 19,4 % | 86,7 % 46 % 53,2 %

TABLEAU 2.4 — Valeurs d'uniformité pour la coupe centrale du fantdbme sphérique dans chaque
plan d’acquisition de la séquence 3D FSPGR, pour les 3 antennes et les 3 bandes passantes.

qu'il ait été positionné légerement plus a gauche dans I'antenne. Pour ce qui est du profil
vertical, c’est la forme de la sphére qu’'on retrouve, son volume n'occupe pas I'antenne de
maniere homogene. Pour la configuration GEM RT Head, le signal a également tendance
a augmenter légerement de gauche a droite sur le profil horizontal, alors que le profil ver-
tical montre une augmentation, puis une diminution nette du signal lorsque 1'on passe

de 'antérieur au postérieur.

En sagittal (cf. Figure 2.8.b) et coronal (cf. Figure 2.8.c), on constate également que le
signal de 'antenne BODY est tres bruité. Pour 'antenne HNU, on constate sur le profil
vertical, un pic de signal sur le bord supérieur de ’antenne, aussi bien en sagittal, qu’en
coronal. Pour la configuration GEM RT Head, on constate sur le profil vertical la présence
d’'un dome tres prononcé, avec un signal tres faible sur le bord supérieur de ’antenne,

aussi bien en sagittal, qu’en coronal.

Dans le Tableau 2.5 sont présentés les résultats des pourcentages d'uniformité avec
et sans la correction d'uniformité, PURE, pour les antennes HNU et GEM RT Head dans
les plans axial, sagittal et coronal (bande passante de 244 Hz/px). Les profils d'uniformité
correspondant sont présentés sur les Figures 2.9 et 2.10. Concernant I'antenne HNU, on
remarque qu’il n'y a quasiment pas d’écart entre les profils bleus (avec PURE) et les profils
rouges (sans PURE). La seule différence notable est dans la direction antéro-postérieure
ol la correction PURE permet d’atténuer un pic de signal en postérieure. Pour ce qui
est de la configuration d’antennes GEM RT Head, on note que la correction d'uniformité
PURE est efficace dans les directions droites gauche et antéro-postérieure. En effet dans
ces deux cas on peut voir que la courbe bleue (avec PURE) a une forme proche de celle
d’un profil d'uniformité idéal (forme de créneau). Au contraire pour les courbes rouges
(sans PURE), dans ces deux directions, on note d'importants pics de signal. Ces résultats

montrent donc que la correction d’'uniformité PURE est surtout utile pour la configura-
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FIGURE 2.8 — Profils, horizontaux (gauche) et verticaux (droite), du signal de la coupe centrale du

fantome sphérique avec la séquence 3D FSPGR et les différentes antennes pour la bande passante
de 244 Hz/px. a) Axial. b) Sagittal. c) Coronal
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2.2. CARACTERISATION DES ANTENNES DEDIEES RADIOTHERAPIE

AXTAL SAGITTAL CORONAL
HNU | GEMRTHead | HNU | GEM RT Head | HNU | GEM RT Head
Avec PURE | 72,4 % 76,8 % 76,9 % 76,6 % 71,4 % 76,9 %
Sans PURE | 63,2 % 26,6 % 69,2 % 61,2 % 69 % 42,2 %

TABLEAU 2.5 — Valeurs d'uniformité pour la coupe centrale avec et sans la correction PURE du
fantome sphérique dans chaque plan d’acquisition, pour les antennes HNU et GEM RT Head et la
bande passante de 244 Hz/px.

AXIAL SAGITTAL CORONAL
HNU | GEMRTHNS | HNU | GEMRTHNS | HNU | GEM RT HNS
122 Hz/px | 86,9 % 88,7 % 62,4 % 80,4 % 61,4 % 81 %
244 Hz/px | 87,4 % 86,8 % 59,2 % 68,4 % 60,5 % 71,7 %
488 Hz/px | 86,9 % 86,9 % 58,3 % 69,1 % 57,2 % 68,7 %

TABLEAU 2.6 — Valeurs d'uniformité pour la coupe centrale du fantdome cylindrique dans chaque
plan d’acquisition de la séquence 3D CUBE, pour les 2 antennes et les 3 bandes passantes.

tion d’antennes GEM RT Head, mais a assez peu d’impact sur 'antenne HNU. Malgré
cela, I'uniformité obtenue avec la configuration GEM RT Head reste limitée avec des va-
leurs inférieures a 77 % pour la séquence et les coupes étudiées.

Luniformité du signal, pour cette séquence, a également été déterminé pour des coupes
intermédiaires et al’extrémité du fantome, les résultats obtenus sont présentés en Annexe

dans le paragraphe A.1.2.1

2.2.3.2.2 Séquence 3D CUBE

La Figure 2.11 correspond aux cartographies du signal pour les acquisitions axiales,
sagittales et coronales des 2 antennes utilisées et la bande passante de 244 Hz/px. Ces
cartographies sont celles de la coupe centrale du fantome cylindrique. Les résultats de
I'uniformité sont consignés dans le Tableau 2.6 pour les 3 bandes passantes.

La Figure 2.12 correspond aux profils d'intensité du signal, en horizontal et vertical, du
fantome cylindrique, pour les acquisitions axiales (cf. Figure 2.12.a), sagittales (cf.Figure
2.12.b) et coronales (cf. Figure 2.12.c) avec les deux types d’antennes et la bande passante
de 244 Hz/px.

Comme précédemment (séquence 3D FSPGR, fantome sphérique), on constate aussi
ici (séquence 3D CUBE, fantome cylindrique) que l'intensité du signal la plus élevée est

toujours obtenue avec 'antenne HNU. Par ailleurs, I'uniformité peut étre largement in-
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FIGURE 2.9 —Profils, horizontaux (gauche) et verticaux (droite), du signal de la coupe centrale, avec
etsans la correction PURE pour la séquence 3D FSPGR, du fantéme sphérique avecl’antenne HNU
pour la bande passante de 244 Hz/px. a) Coupe axiale. b) Coupe sagittale. c) Coupe coronale
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FIGURE 2.10 - Profils, horizontaux (gauche) et verticaux (droite), du signal de la coupe centrale,
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FIGURE 2.11 — Cartographie du signal obtenue avec la séquence 3D CUBE pour la coupe centrale
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2.2. CARACTERISATION DES ANTENNES DEDIEES RADIOTHERAPIE

AXIAL SAGITTAL CORONAL
HNU | GEMRTHNS | HNU | GEMRTHNS | HNU | GEM RT HNS
Avec PURE | 87,4 % 86,8 % 59,2 % 68,4 % 60,5 % 71,7 %
Sans PURE | 87,8 % 88,4 % 41,9 % 37,2 % 61,4 % 62,8 %

TABLEAU 2.7 — Valeurs d'uniformité pour la coupe centrale avec et sans la correction PURE du fan-
tdme cylindrique pour la séquence 3D CUBE dans chaque plan d’acquisition, pour les antennes
HNU et GEM RT HNS et une bande passante de 244 Hz/px.

férieure a 80 %. Lantenne GEM RT HNS donne de bons résultats d'uniformité en axial,
principalement sur la coupe centrale (valeur supérieure a 87 %). Elle est intermédiaire en
sagittal et en coronal avec des valeurs autour de 68 et 81%. Pour ces deux plans d’acqui-
tions, I’antenne GEM RT HNS fournit une meilleure uniformité.

Dans le Tableau 2.7 sont présentés les résultats des pourcentages d’'uniformité avec
et sans la correction d’'uniformité, PURE, pour les antennes HNU et GEM RT HNS dans
les plans axial, sagittal et coronal (bande passante de 244 Hz/px). Les profils d'uniformité
correspondant sont présentés sur les Figures 2.13 et 2.14. Pour 'antenne HNU, les pro-
fils horizontaux comme verticaux sont quasiment identiques que la correction PURE soit
utilisée ou non. Pour la configuration GEM RT HNS (Figure 2.14), on constate que la cor-
rection d'uniformité ne permet pas une réelle correction. On note tout de méme sur les
profils verticaux en sagittal et en coronal que la correction PURE évite un effondrement
du signal au milieu du fantéome. Sur I'’ensemble des profils, on note un réhaussement du
signal mais il existe toujours d'importantes variations de ce dernier.

Luniformité du signal, pour cette séquence, a également été déterminée pour des
coupes intermédiaires et a I'extrémité du fantdome, les résultats obtenus sont présentés

en Annexe dans le paragraphe A.1.2.2

2.2.4 Discussion

Dans cette partie, nous avons évalué les performances, en termes de rapport S/B et
d’'uniformité du signal, de 2 configurations d’antennes dédiées radiothérapie par rapport
a 'antenne HNU utilisée en diagnostique et 'antenne BODY, mais également I'influence
de la bande passante et de la correction d'uniformité.

La lere expérimentation a été réalisée avec un fantome sphérique simulant la téte
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FIGURE 2.12 - Profils horizontaux (gauche) et verticaux (droite), du signal de la coupe centrale du
fantome cylindrique avec la séquence 3D CUBE et les différentes antennes pour la bande passante
de 244 Hz/px. a) Axial. b) Sagittal. c) Coronal
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FIGURE 2.13 - Profils horizontaux (gauche) et verticaux (droite) du signal de la coupe centrale, avec
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avec une séquence FSPGR d’écho de gradient 3D isotropique pondérée en T, utilisée en
imagerie cérébrale notamment pour sa capacité a limiter les artéfacts et a réhausser le

contraste [Ellingson et al. 2015].

La 2eme expérimentation a porté sur un fantéme cylindrique simulant la sphere ORL.
La séquence utilisée était une séquence CUBE d’écho de spin rapide 3D également pon-
dérée en Ty, fournissant une tres bonne résolution spatiale et peu sensible aux artéfacts de
susceptibilité magnétique [Touska and Connor 2019]. Pour cette expérimentation, I’an-
tenne BODY n’a pas été utilisée pour acquérir les images de cette séquence, car elle utilise
I'imagerie paralléle. Il est a noter que, du fait de son petit volume, le fantdme cylindrique
n’est pas le plus adapté a I'’étude d’une telle zone. En effet, les antennes sont éloignées du

fantome par rapport a la distance réelle qu'’il pourrait y avoir avec un patient.

Globalement, nos résultats montrent que le rapport S/B le plus élevé est presque tou-
jours obtenu avec 'antenne HNU. Cela se vérifie pour les deux séquences étudiées, dans
les plans axial et coronal, quelle que soit la bande passante choisie. Le rapport S/B dimi-
nue d'un facteur de 1,3 a 1,5 pour la configuration de radiothérapie GEM RT Head. Ces
résultats sont en accord avec ceux obtenus par [Liney et al. 2013] pour la méme confi-
guration d’antennes, mais dans le cas d’'imagerie IRM 2D. Dans le cas de la configuration
GEM RT HNS, le rapport S/B diminue d'un facteur de 1,2 a 3,7. Le rapport S/B obtenu avec
les configurations d’antennes dédiées radiothérapie reste bien meilleur que celui obtenu
avec 'antenne BODY.

L'antenne diagnostique HNU permet d’obtenir une bonne uniformité. Malheureuse-
ment, ce type d’antenne volumique n’est pas adaptée a I’acquisition d'images en position
de traitement par radiothérapie. Elle n’est pas compatible avec les contentions uilisées
pour positionner le patient. Dans ces conditions, une alternative peut étre d’acquérir les
images avec 'antenne BODY, mais ses performances sont trop faibles en termes de rap-
port S/B, comme cela a été montré pour la séquence 3D FSPGR. De plus, suivant le type
de séquence, comme la 3D CUBE utilisant 'imagerie parallele, 'antenne HNU ne peut
pas étre utilisée.

Les configurations d’antennes pour la radiothérapie permettent de couvrir une zone

adéquate par rapport a la pathologie concernée et la nature du traitement. Elles sont

79



CHAPITRE 2. OPTIMISATION DES IMAGES IRM POUR LA RADIOTHERAPIE

compatibles avec l'installation de systemes de contention. Elles cherchent a privilégier
le rapport S/B par le regroupement de plusieurs antennes de surface, mais cela se fait au
détriment de I'uniformité. Pour la configuration GEM RT Head, I'uniformité est dégradée
dans le plan sagittal et le plan coronal. Pour cette configuration, la correction PURE per-
met d’améliorer la qualité de I'uniformité du signal a '’exemple de I’augmentation de 50
% obtenu dans le plan axial. Pour la seconde configuration, GEM RT HNS, I'uniformité se
dégrade légerement dans les plans sagittal et coronal. Pour cette configuration, la correc-
tion PURE joue un role important notamment dans les plans sagittal et coronal. Sans cette
correction, on observe un effondrement du signal, de 55 a 63 %, a I'interface des antennes
6 channel Flex et GEM Flex Large. Pour ces deux plans d’acquisition la correction PURE
permet d’augmenter I'uniformité de 10 a 30 %. Cependant, 'uniformité n’est pas totale-
ment corrigée, il existe toujours des variations importantes de signal. Avec des antennes
de surfaces, ce type de correction a surtout tendance a réhausser le signal. C’est égale-
ment ce qui a été montré par [Mcjury et al. 2011] pour cette méme correction dans le cas
d’'une antenne surfacique de la région abdomino-pelvienne. D'une maniere générale, les
antennes de surface entrainent une variation d’'uniformité suivant le plan de coupe et la
position de cette derniere. Leur positionnement précis avant I’acquisition des images est
donc une étape essentielle. La correction PURE constitue une premiere possibilité pour
améliorer 'uniformité méme si la correction n’est pas parfaite. D’autres corrections sont
possibles comme I'algorithme N4 qui est une méthode de correction de la non-uniformité
del’intensité présente dans les images IRM|[Tustison et al. 2010].Cette algorithme consiste
a effectuer une correction a partir de la détermination d'un champ de biais et la distribu-
tion des véritables intensités tissulaires. Cette est performante, néanmoins, elle n’est pas
compatible avec la routine clinique. La problématique liée a la baisse du rapport S/B par
rapport a 'antenne HNU et la diminution parfois importante de 'uniformité ne semble
pas étre un frein pour une application en radiothérapie de segmentation des volumes. Il
aurait été intéressant d’évaluer également le contraste, particulierement important pour
ce type d’application. Cependant, cette caractéristique est tres compliquée a évaluer en
IRM, car le signal et le contraste dépendent fortement de la séquence utilisée et ce para-

metre varie fortement localement en raison de 'absence d'une uniformité du signal dans
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I'image.

2.3 Optimisation des acquisitions

2.3.1 Objectif

Lobjectif de cette expérimentation a été d’évaluer 4 parametres caractérisant la qua-
lité de I'image (le rapport S/B, 'uniformité, la distorsion géométrique et la résolution
spatiale) dans le but d’optimiser les 2 séquences proposées précédemment, a savoir la
séquence 3D FSPGR avec la configuration d’antennes GEM RT Head a visée de radiothé-
rapie cérébrale, et la séquence 3D CUBE avec la configuration d’antennes GEM RT HNS
a visée de radiothérapie des cancers ORL. Pour chacune de 2 séquences, 8 conditions ex-

périmentales différentes ont été testées.

2.3.2 Matériel et méthodes

2.3.2.1 Objet test

Pour 'objet test, il s’agit du module Magphan SMR 170 (The Phantom Laboratory)
correspondant a un cylindre (voir Figure 2.15) rempli d’eau de 21,5 cm de longueur et
20 cm de diametre. Il se compose d'un cube de test de 10 cm en polycarbonate. Ce cube
contient plusieurs sections permettant d’évaluer différents parametres de qualité. Lune
d’elle est constituée de 11 mires de différentes tailles pour évaluer la résolution spatiale
de I'imageur. Les parties homogenes du fantdome hors du cube nous ont permis d’évaluer

le rapport S/B, I'uniformité du signal et les distorsions géométriques.

2.3.2.2 Plan expérimental

Les images ont été acquises a partir des deux séquences mentionnées dans la partie
précédente (cf§ 2.1 et 2.2.2.4), a savoir FSPGR et CUBE.

Les acquisitions ont été réalisées avec la configuration d’antennes GEM RT Head (cf §
2.2.2.2) pour la séquence 3D FSPGR et GEM RT HNS (Figure 2.2.d) pour la séquence 3D

CUBE. Lensemble des images ont été acquises dans le plan axial en utilisant I’algorithme

81



CHAPITRE 2. OPTIMISATION DES IMAGES IRM POUR LA RADIOTHERAPIE

FIGURE 2.15 — Fantdme Magphan SMR 170 (The Phantom Laboratory)

Séquence 3D FSPGR | Opt1 Opt 2 Opt3 Opt4 Opt5 Opt 6 Opt7 Opt8
FOV (cm) 25,6 25,6 25,6 25,6 25,6 25,6 25,6 25,6
Matrice 256x256 | 256x256 | 256x256 | 256x256 | 256x256 | 256x256 | 256x256 | 256x256
Epaisseur 1 1 1 1 1 1 1 1
de coupe (mm)
TR (ms) 8,7 8,5 10,4 77 8,5 8,5 8,5 77
TE (ms) 42 42 4,2 42 42 42 42 42
Bande passante 217 2441 | 1220 | 4883 | 244,1 | 2441 | 2441 | 4883
(Hz/px)
Angle de 15 15 15 15 15 10 10 15
bascule (°)
Facteur
e 1,5 1,5 1,5 1,5 2 1,5 2 2
d’accélération
Nombre 210 210 210 210 210 210 210 210
de coupe
. Temps 04:13 | 04:05 | 05:01 | 03:44 | 03:04 | 04:06 | 03:04 | 02:48
d’acquisition (min)

TABLEAU 2.8 — Tableau des parametres d’acquisition de la séquence 3D FSPGR et des 8 possibilités
d’optimisation. En vert, parametres qui n’ont pas été modifiés sur aucune des optimisations

de correction 3D des distorsions géométriques fourni par le constructeur et I’algorithme
de correction de 'uniformité du signal, PURE.

Pour chacune des 2 séquences, 8 conditions expérimentales ont été étudiées. Les dé-
tails des 2 séquences et de 'ensemble des acquisitions sont présentées dans les Tableaux
2.8 pour la séquence FSPGR et 2.9 pour la séquence CUBE. Les parametres des séquences
qui n’ont pas été modifiées sont en vert dans les tableaux. En particulier, il s’agit de I’épais-
seur de coupe pour les 2 séquences, correspondant a une demande médicale. Les pixels
étaient carrés avec un c6té de 1 mm. Par ailleurs, nous avons fixé comme condition d’avoir
des séquences relativement courtes.

Pour la séquence 3D FSPGR, les optimisations 2, 3 et 4 correspondent exactement aux
acquisitions réalisées dans la partie traitant de la caractérisation de I'antenne GEM RT

Head avec les 3 bandes passantes (2.2.2.4). Concernant la séquence 3D CUBE, pour des
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Séquence 3D CUBE | Opt1l Opt2 Opt3 Opt4 Opt5 Opt6 Opt7 Opt8
FOV (cm) 44,8 44,8 44,8 44,8 44,8 448 44,8 50
Matrice 448x448 | 448x448 | 448x448 | 448x448 | 448x448 | 448x448 | 448x448 | 512x512
Epaisseur 2,5 2,5 2,5 2,5 2,5 2,5 2,5 2,5
de coupe (mm)
TR (ns) 352 352 352 352 352 352 352 352
TE (ms) 13,7 13,7 13,7 13,7 19,1 27 27 18
Bande passante 372 372 223.2 372 2232 | 1395 | 1395 | 244,1
(Hz/px)
Nombre 2 1 2 2 2 2 2 2
d’excitations
Nombre
156 156 156 136 136 156 136 156
de coupes
. Temps 04:10 | 02:07 | 04:10 | 03:41 | 03:41 | 04:10 | 03:41 | 04:27
d’acquisition (min)

TABLEAU 2.9 — Tableau des parametres d’acquisition de la séquence 3D CUBE et des 8 possibilités
d’optimisation. En vert, parametres qui n’ont pas été modifiés sur aucune des optimisations

raisons de temps d’acquisitions et de taille du fantome différent par rapport a I’expéri-
mentation précédente, le FOV et la taille de la matrice ont été modifiées par rapport aux
acquisitions réalisées dans la partie (2.2.2.4). De ce fait, les bandes passantes utilisées sont
également différentes. Dans ces conditions, les optimisations 1, 3 et 6 sont celles qui se

rapprochent le plus des acquisitions réalisées précédemment.

Pour la séquence 3D FSPGR, le champ de vue est resté constant. De ce fait, il en a
été de méme pour la taille de la matrice et le nombre de coupes. La valeur du TE n’a
pas été modifiée, car fixée par le constructeur. Nous avons testé un angle de bascule de
10°, plus petit que celui expérimenté précédemment de 15°. L'étude d'une valeur plus
élevée de 'angle n'a pas été testée, car elle se ferait au détriment de la durée d’acquisition.
Une diminution de I'angle de bascule a des valeurs inférieure a 10° n'a pas été testée, car
elle correspond a de tres fortes contraintes technologiques avec des incertitudes sur la
valeur précise de I’angle de bascule. Un facteur d’accélération plus important, 2 a la place
de 1,5, a également été testé. Il permet de diminuer la durée totale d’acquisition. Des
facteurs plus élevés ont été testés, mais au détriment de la présence d’artéfacts jugés trop
importants. Lensemble de ces conditions expérimentales a fixé les valeurs de TR et de la

durée totale des acquisitions.

Pourla séquence CUBE, la valeur de TR est restée inchangée pour des raisons construc-
teur. Par contre, dans I'optimisation 8 nous avons augmenté le champ de vue pour regar-

der I'apport d’'une augmentation de signal dans I'image. Cela a pour conséquence d’aug-
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menter la taille de la matrice image. Le nombre d’excitations a été testé. Il influence le
signal, mais il a également un impact important sur le temps d’acquisition. De ce fait,
seules deux valeurs ont été testées. La valeur de TE a également été modifiée, car elle in-
fluence le contraste. TE est modifié automatiquement par le constructeur en fonction des

parametres précédents choisis.

2.3.2.3 Parametres de la qualité image étudiés

L'évaluation des différentes séquences et parametres des séquences a porté sur diffé-
rents criteres de qualité de 'image. Leur détermination a été réalisée a partir de la solu-
tion logicielle commerciale ARTiScan proposée par la Société Aquilab adaptée au fantome

Magphan SMR 170.

2.3.2.3.1 RapportS/B

Le rapport S/B a été déterminé a partir de la méthode proposée sur ARTiScan, cor-
respondant a une méthode voisine a la méthode de la double acquisition utilisée précé-
demment. La aussi, la méthode porte sur une double acquisition. Le rapport S/B global
est déterminé dans la ROI la plus grande et le rapport S/ B local moyen a partir du rapport

S/B de chacune des 5 ROI de diametre inférieur (en rouge (Figure 2.16).

FIGURE 2.16 — ROI permettant de déterminer le rapport S/B al’aide du logiciel ARTiScan

Dans chacune des ROI, le signal correspond a la valeur moyenne des intensités, I,
de la premiere image. Le bruit est déterminé, a partir de I'image de la différence des deux
acquisitions, par le calcul de I'écart-type, o(di f f), dans chacune des ROI. Le rapport S/B,

dans chacune d’entre elles, est finalement calculé selon 'Equation 2.2.
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I
SIB=v2- ——— 2.2
oldiff) &2

Comme précédemment (Equation 2.1), la valeur de v/2 tient compte du fait que le

bruit est considéré comme gaussien.

2.3.2.3.2 Uniformité du signal

Luniformité de'image est estimée par le calcul du pourcentage d’'uniformité de 'image
[Goerner et al. 2013]. De méme que pour le rapport S/B, elle est déterminée dans les 6
ROI de la partie homogene du fantdme (Figure 2.16). Elle se calcule, dans chaque ROI, a
partir des intensités maximale et minimale. Le logiciel ARTiScan !'exprime en valeur re-
lative suivant 'Equation 1.4. Luniformité globale est obtenue dans la ROI la plus grande
et I'uniformité locale moyenne a partir de 'uniformité de chacune des 5 ROI de diametre

inférieur.

2.3.2.3.3 Distorsion géométrique

La distorsion géométrique est déterminée a partir du tracé de 4 diametres, exprimés
en millimetres, de taille identique (voir Figure 2.17). La valeur moyenne des 4 diametres
®moy, ainsi que les plus grand et plus petit diametres, respectivement ®pax et ®pyin, sont
déterminés. Le parametre qui la caractérise est le taux de distorsion géométrique DiaDist.

Il est calculé a partir de 'Equation 2.3.

FIGURE 2.17 — Diametres permettant de calculer le taux de distorsion géométrique, DiaDist, a par-
tir du logiciel ARTiScan
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Doy — Di
DiaDist(%) =100 ——= T (2.3)

moy

2.3.2.3.4 Résolution spatiale

Larésolution spatiale est déterminée a partir des 11 mires de taille différentes connues,
Figure 2.18. La valeur de la résolution spatiale est obtenue a partir de la courbe de I'écart-
type du signal recueilli sur les différents motifs en fonction de leur taille réelle, exprimée
en paires de lignes par cm (pl/cm). La résolution spatiale est donnée par la valeur limite a

2% de cette courbe, donnée Figure 2.19.

FIGURE 2.18 — Coupe du Magphan des 11 mires permettant de déterminer la résolution spatiale

Std

Résolution
50%

10%
2%

FIGURE 2.19 — Courbe donnant I'écart-type du signal en fonction de la taille réelle des motifs
d’apres la documentation d’ARTiScan
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Séquence 3D FSPGR Optl | Opt2 | Opt3 | Opt4 | Opt5 | Opt6 | Opt7 | Opt8

Rapport S/B global 12,98 | 12,19 | 21,62 | 8,03 | 9,88 | 16,06 | 14,03 | 6,90
Rapport S/B local moyen | 12,90 | 11,78 | 21,36 | 7,73 | 9.70 | 15,99 | 14,01 | 7,00
Unif Or";Z‘j globale 35,77 | 32,16 | 42,77 | 25,75 | 28,44 | 39,40 | 38,60 | 16,72
(0]
Uniformité locale moyenne
(%) 65,96 | 62,67 | 75,44 | 54,06 | 60,78 | 69,77 | 69,49 | 47,31
(0]
Taux de distorsions (%) 0,25 0,25 0,41 0,35 0,37 | 0,18 | 0,23 0,39
Ré . .
ésolution spatiale 621 | 691 | 597 | 595 | 594 | 7,15 | 9,21 | 6,75
(plicm)

TABLEAU 2.10 — Résultats des parametres de qualité de la séquence 3D FSPGR pour 8 possibili-
tés d’optimisation. En vert, valeur du parametre de qualité la plus favorable et en rouge la plus
défavorable

2.3.3 Résultats

2.3.3.1 Séquence 3D FSPGR

Dans le Tableau 2.10 sont présentés les résultats comparant les 4 parametres caracté-
risant la qualité image obtenus pour les 8 optimisations de la séquence 3D FSPGR. Pour
I’ensemble des optimisations étudiées, le temps d’acquisition se situe entre 2 min 48 s et
5 min (voir Tableau 2.8).

Globalement, on constaste qu’il n'y pas une optimisation qui se détache des autres
et qui permet d’obtenir la meilleure valeur pour chacun des parametres. L'optimisation
3 permet d’obtenir les meilleures valeurs du rapport S/B et de 'uniformité du signal. Ce-
pendant, on constate qu’il s’agit également de 'optimisation pour laquelle le taux de dis-
torsions est le plus élevé.

Par ailleurs, on note des disparités tres importantes des résultats entre les différentes
optimisations. Quel que soit le parametre étudié, ’écart entre la meilleure valeur et la plus

mauvaise correspond a un rapport variant de 1,5 a 3,1.

2.3.3.2 Séquence 3D CUBE

Dans le Tableau 2.11 sont présentés les résultats comparant les 4 parametres de qua-
lité image obtenus pour les 8 optimisations de la séquence 3D CUBE. Pour I'ensemble
des optimisations étudiées, le temps d’acquisition se situe entre 2 min et 4 min 30 s (voir

Tableau 2.9).
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Séquence 3D CUBE Optl | Opt2 | Opt3 | Opt4 | Opt5 | Opt6 | Opt7 | Opt8

Rapport S/B global 20,77 | 14,08 | 20,92 | 18,4 | 18,51 | 16,17 | 15,4 | 20,84
Rapport S/B local moyen | 21,88 | 14,74 | 21,70 | 20,57 | 20,17 | 16,91 | 16,56 | 22,36
Unift Omgj globale 1 65 45 | 61,7 | 6512 | 62,96 | 62,79 | 57,69 | 59,26 | 64,1
()
Uniformité locale moyenne
(%) 83,17 | 78,11 | 83,80 | 83,27 | 83,77 | 80,68 | 82,19 | 84,22
()

Taux de distorsions (%) 0,36 0,36 0,24 | 0,41 0,41 0,41 0,37 0,27
Résolution spatiale
(pl/icm)

5,98 | 7,51 5,97 | 599 | 5,76 | 9,92 | 6,27 | 5,96

TABLEAU 2.11 — Résultats des parametres de qualité de la séquence 3D CUBE pour 8 possibilités
d’optimisation. En vert, valeur du parametre de qualité la plus favorable et en rouge la plus défa-
vorable

Pour cette séquence également, aucune optimisation ne se distingue des autres en
ayant la meilleure valeur pour tous les parametres de qualité évalués. Par contre, I'écart
entre les différents résultats est moins important que pour la séquence 3D FSPGR. Il varie
d'unrapport allant de 1,08 a 1,7 selon le parametre de qualité image étudié. En particulier,
I’ensemble des rapports S/B et des uniformités locales moyennes sont de bonne qualité.

Ce qui n’est pas le cas pour le taux de distorsions et la résolution spatiale.

2.3.4 Discussion

Dans cette partie, nous avons évalué les possibilités d’optimisation de 2 séquences
dédiées a la planification du traitement par radiothérapie. La premiere pour une appli-
cation cérébrale (FSPGR), comme mentionné précédemment (voir § 2.2.4). La seconde,
dédiée a la sphere ORL (CUBE) (voir § 2.2.4).

Pour chacune des séquences, 8 optimisations ont été étudiées. La justification du
choix des optimisations est explicitée dans la partie sur le plan expérimental (voir §2.3.2.2).

Globalement, quelle que soit la séquence étudiée, il n'y a pas une seule optimisation
sur les 8 qui se détache tres distinctement des autres. De ce fait, trouver la meilleure opti-
misation pour une séquence revient a trouver le meilleur compromis entre les différents
parametres de qualité image. Ce compromis doit étre étudié a la lumiere des enjeux par-
ticuliers de I'application de radiothérapie, plus spéficiquement de 'utilisation a visée de
segmentation des volumes cibles et des OAR, et de la précision de la localisation de I'ir-

radiation des tissus. Dans ce cadre, le parametre de la qualité image a privilégier est le
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taux de distorsions. Pour autant, il est également important que la qualité du rapport S/B
global, 'uniformité locale et la résolution spatiale ne s’effondrent pas. Ce compromis doit
également tenir compte d’autres parameétres, tels que le temps d’acquisition, la présence

possible d’artéfacts et de la perte de contraste.

Dans le cas de la séquence 3D FSPGR, le meilleur compromis qualité image/temps
d’acquisition est obtenu avec les optimisations 2, 6 et 7. Pour différencier ces trois op-
timisations, d’autres parametres d’acquisition sont a prendre en compte. Tout d’abord,
le facteur d’accélaration. Son augmentation permet de réduire le temps d’acquisition,
comme c’est le cas pour I'optimisation 7, mais entraine la présence d'importants arté-
facts en clinique rendant ininterprétables certaines zones de 'image. L'optimisation 7 est
donc la premiere écartée. L'autre parametre a considérer est I'angle de bascule. Sa dimi-
nution, comme c’est le cas pour I'optimisation 6, entraine une plus faible pondération
T; et donc une diminution du contraste. Dans ce contexte, 'optimisation 2 est celle qui
nous parait la plus cohérente et présentant le meilleur compromis qualité image/temps

d’acquisition/contraste.

Pour la séquence 3D CUBE, les optimisations 4, 5 et 6 ne sont pas retenues car elles
présentent le taux de distorsions le plus élevé. Les valeurs de rapport S/B et d'uniformité
locale les plus faibles ayant été obtenues avec 'optimisation 2, elle n'a pas été retenue
non plus. De méme 'optimisation 7 a été ecartée du fait des faibles valeurs de rapports
S/B obtenues par rapport aux autres optimisations. Enfin, optimisation 3 a été préférée
aux optimisations 1 et 8 car elle fournit le meilleur rapport S/B global et la seule qui fournit

des distorsions en dessous du seuil de 0,25 %.

La solution commerciale utilisée présente I'avantage d’obtenir un contrdle qualité a
partir d'un seul objet test et d'une seule acquisition. De plus, le logiciel de post traite-
ment des images permet d’obtenir les résultats rapidement. Cependant, la géométrie et
la dimension du fantéme Magphan SMR 170 ne sont pas adaptées a tout type d’antenne.
Il n’est pas, par exemple, compatible avec I'antenne de diagnostique HNU. Dans le cas
d’'une application pour la planification du traitement par radiothérapie, 1’évaluation de
certains parametres est trop sommaire. C’est notamment le cas des distorsions géomé-

triques. Elles sont évaluées a partir d'une seule coupe en 2 dimensions et uniquement
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en se référant au diametre du fantome. Un autre insert du fantdme permet de vérifier
la linéarité spatiale, mais cette évaluation est uniquement locale. Il est pourtant indis-
pensable de les caractériser sur 'ensemble du volume a explorer. De ce fait, I'évaluation
détaillée des distorsions géométriques induites par le systeme fera I'objet de la partie sui-

vante de ce manuscrit 2.4.

2.4 Distorsions géométriques liées au systeme d’imagerie

2.4.1 Objectif

Lobjectif de cette expérimentation a été d’évaluer les distorsions géométriques in-
duites par le systeme d’'imagerie avec la séquence 3D FSPGR. Elles ont été comparées
avec et sans la correction fournie par le constructeur, pour différentes valeurs de bandes
passantes, différentes directions de codages de lecture et, également pour une acquisition
native ou reconstruite. Nous nous sommes limités a cette séquence, car c’est celle qui né-
cessite la plus grande précision géométrique (< 1 mm) pour les traitements stéréotaxiques

cérébraux.

2.4.2 Matériel et méthodes

2.4.2.1 Objet test

Le fantdme 3D Cartesian (voir Figure 2.20) de la Société ALARA Expertise a été utilisé
pour évaluer les distorsions géométriques. Il s’agit d'un cylindre rempli d’eau, de 20 cm
de longueur et de 17 cm de diametre.

Ce fantdme de distorsion a été construit a partir d'une imprimante 3D de trés haute
précision, de I'ordre de + 0,3 mm. Il est constitué d'une distribution structurée de 4096
spheres (nylon PA12). Les spheres de 2,5 mm de rayon sont également séparées par un
espacement de 10 mm. Un point de controle (CP) est défini comme le barycentre de la

sphere correspondante et est associé a chaque élément.
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FIGURE 2.20 — Fantome 3D CARTESIAN (ALARA Expertise) (gauche et milieu) et image IRM axiale
(plan xy) du fantome (droite).

2.4.2.2 Plan expérimental

Les acquisitions du fantdme 3D CARTESIAN ont été réalisées avec I'imageur MR Op-
tima 450w 1,5 T. La segmentation automatique des billes du fantome étant sensible aux
différences d'uniformité du signal, I’antenne BODY a été utilisée pour I'ensemble de I'ex-
périmentation [Wang et al. 2004, Torfeh et al. 2016]. Pour rappel, les effets étudiés ici
portent sur la distorsion géométrique du systeme d’imagerie provenant principalement
de 'inhomogénéité du champ principal By ainsi que de la non-linéarité des gradients de

champ magnétique, ne dépendant pas de 'antenne utilisée.

Les acquisitions correspondaient a la séquence 3D FSPGR isotropique selon !'opti-
misation 2 retenue précédemment, avec, pour rappel, les conditions d’acquisition sui-
vantes : plan axial, FOV 25,6 cm, matrice 256x256, épaisseur de coupe de 1 mm, angle
de bascule de 15°, TR = 8,5 ms, TE = 4,2 ms, codage de lecture en antéro-postérieur. Afin
d’évaluer I'impact de la bande passante sur les distorsions géométriques, les acquisitions
ont été réalisées avec la bande passante de 244 Hz/px, mais également avec les bandes
passantes de 122 Hz/px et de 488 Hz/px. Pour chacune des bandes passantes, les acquisi-
tions ont été effectuées avec et sans la correction géométrique 3D fournie par le construc-

teur.

De plus, pour la bande passante de 244 Hz/px, une acquisition a été effectuée en mo-

difiant la direction du gradient de codage de lecture en antérieur-postérieur.

Afin de comparer les distorsions géométriques provenant d’'une acquisition effectuée

dans un plan de coupe et celle d'une acquisition, de ce méme plan, reconstruite a partir
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d'une acquisition effectuée dans un autre plan de coupe, des acquisitions ont été réali-
sées dans le plan sagittal et dans le plan coronal avec les mémes parametres que ceux
décrits précédemment. Elles ont ensuite été reconstruites dans le plan axial. Les distor-
tions géométriques de la séquence acquise dans le plan axial ont été comparées a celle des

séquences reconstruites dans le plan axial et acquises dans les plans sagittal et coronal.

2.4.2.3 Détermination des distorsions

Les distorsions ont été déterminées a I'aide de la méthode mise en place par ALARA
Expertise avec notre collaboration. Schématiquement, les spheres sont segmentées al’aide

d’'un seuil automatique pré-fixé et le barycentre est déterminé (voir Figure 2.21).
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FIGURE 2.21 - a) Barycentre des sphéres segmentées. b) Grille déformée avec les vecteurs de base
orthogonaux (fleches bleues) et superposée a la grille de référence. Pour calculer la base orthogo-
nale, trois rangées concentriques de CP sont sélectionnées autour de xj. La premiére rangée est
définie comme les 8 (14 en 3D) CP remplis de gris et est composée de 4 (6 en 3D) points directs et
de 4 (8 en 3D) points diagonaux. De méme, les spheres remplies de noir représentent la deuxieme
rangée de CP

La distorsion géométrique est définie comme suit :

O(x) = xi— x5 (2.4)

ol x; est le vecteur de coordonnées de I'image déformée au niveau du barycentre des
spheres segmentées et x"; le vecteur de coordonnées non déformé des points de controle
correspondant (voir Figure 2.21). La distorsion géométrique obtenue a ensuite été expri-

mée en fonction de la distance radiale depuis I'isocentre.
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2.4.3 Résultats

La Figure 2.22 présente le graphique de I’évolution des distorsions géométriques, avec

et sans la correction 3D fournie par le constructeur, en fonction de la distance a l'iso-

centre, avec la bande passante de 244 Hz/px. Le Tableau 2.12 présente les statistiques

descriptives des distorsions géométriques obtenues pour chacune des bandes passantes

utilisées.

Au regard de la limite de 1 mm, pour les distorsions géométriques, donnée par les

recommandations dans le cas de I'utilisation de 'IRM en radiothérapie, 12,1 % des points

sont au-dessus sans la correction 3D contre seulement 0,70 % avec la correction 3D.

Les distorsions toujours présentes, méme apres correction, sont représentées en bleu

sur la Figure 2.22. Elles sont appelées distorsions résiduelles. Cette figure permet de consta-

ter que la méthode de correction des distorsions est d’autant plus efficace que la dis-

torsion est importante et que les distorsions sont d’autant plus importantes lorsque 1'on

s’éloigne de I'isocentre. Cependant, pratiquement toutes les distorsions résiduelles sont

inférieures a 1 mm.
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FIGURE 2.22 — Evolution des distorsions géométriques en fonction de la distance radiale a l'iso-
centre pour des acquisitions avec et sans la correction géométrique 3D. Ces données sont celles

obtenues avec la bande passante de 244 Hz/px (séquence 3D FSPGR).

La Figure 2.23 présente le graphique des distorsions géométriques en fonction de la
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Maximum (mm) Médiane (mm) Moyenne (mm) Ecart-type (mm)

Avec corr. | Sans corr. | Avec corr. | Sans corr. | Avec corr. | Sans corr. | Avec corr. | Sans corr.
122 Hz/px 1,5 2,17 0,49 0,61 0,51 0,66 0,26 0,35
244 Hz/px 1,18 2,06 0,44 0,55 0,45 0,59 0,21 0,33
488 Hz/px 0,99 2,29 0,41 0,56 0,41 0,62 0,17 0,33

TABLEAU 2.12 - Distorsions géométriques obtenues avec ou sans correction géométrique 3D pour
les 3 bandes passantes (séquence 3D FSPGR).

distance radiale depuis l'isocentre, pour les 3 bandes passantes, lorsque la correction est
activée. Le Tableau 2.12 montre que les distorsions ont tendance a diminuer, avec la cor-
rection 3D, lorsque la bande passante augmente. Lorsque cette derniere augmente d'un
facteur 2, les distorsions moyenne et médiane diminuent d'un facteur 1,1 et la distorsion
maximimum d’un facteur 1,3. Lorsque la bande passante augmente d’'un facteur 4, les
distorsions moyenne et médiane diminuent d'un facteur 1,2 et la distorsion maximimum
d'un facteur 1,5. En effet, 'ampleur des distorsions géométriques liées au systeme est
proportionnelle a 'intensité du champ de gradient et, par conséquent, inversement pro-
portionnelle a la largeur de la bande passante de réception [Nousiainen et al. 2022]. On
note justement que 4,83 % des points sont au-dessus de 1 mm pour une bande passante
de 122 Hz/px, 0,70 % pour la bande passante de 244 Hz/px et enfin 0 % pour celle de 448

Hz/px.
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FIGURE 2.23 — Distorsions géométriques résiduelles en fonction de la distance radiale depuis I'iso-
centre pour les 3 bandes passantes, lorsque la correction est activée (séquence 3D FSPGR).
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Maximum (mm) | Médiane (mm) | Moyenne (mm) | Ecart-type (mm)
Antérieur - Postérieur 1,22 0,42 0,45 0,22
Droite - Gauche 1,17 0,42 0,43 0,20

TABLEAU 2.13 — Distorsions géométriques obtenues avec correction géométrique 3D pour les 2
directions de codage de lecture pour une bande passante de 244 Hz/px (séquence 3D FSPGR).

La Figure 2.24 présente le graphique de I’évolution de la distorsion géométrique moyenne

dans le plan et a travers le plan pour une acquisition 3D réalisée en axiale. D’'une maniere

générale, ce graphique met en évidence que les distorsions dans le plan en xy augmentent

moins rapidement que les distorsions suivant z a travers le plan. Cette différence s’accroit

au-dela de 30 mm depuis l'isocentre.
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FIGURE 2.24 - Distorsion géométrique résiduelle moyenne dans le plan (xy) et a travers le plan
(z) en fonction de la distance a I'isocentre pour des acquisitions axiales. Ces données sont celles
obtenues avec la bande passante de 244 Hz/px (séquence 3D FSPGR).

La Figure 2.25 présente le graphique de I'évolution des distorsions géométriques sui-

vant la direction du gradient de codage de lecture pour la bande passante de 244 Hz/px.

Le Tableau 2.13 présente les statistiques descriptives correspondantes. Ces 2 résultats

montrent qu’il n'y a pas de différence notable dans la valeur des distorsions géométriques

selon la direction du gradient de codage de lecture choisie.

La Figure 2.26 présente le graphique de I'évolution des distorsions géométriques pour

des données en axiales acquises suivant les 3 plans de coupes. On constate une tres 1é-
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FIGURE 2.25 — Evolution des distorsions géométriques résiduelles en fonction de la distance ra-
diale a I'isocentre pour deux directions de codage de lecture. Ces données sont celles obtenues
avec la bande passante de 244 Hz/px (séquence 3D FSPGR).

Maximum (mm) | Médiane (mm) | Moyenne (mm) | Ecart-type (mm)
Axiale originale - 1,29 0,41 0,45 0,22
Plan acquisition axial
Axiale l‘(.?C.OflStl'lllte - 1.29 0,40 0,42 0,19
Plan acquisition coronal
Axiale reconstruite -
Plan acquisition sagittal 1,13 0,41 0,44 0,19

TABLEAU 2.14 — Distorsions géométriques obtenues avec correction géométrique 3D pour les don-
nées axiales acquises dans les 3 plans de coupes avec une bande passante de 244 Hz/px. (séquence
3D FSPGR).

gere différence, au-dela de 70 mm depuis l'isocentre, pour les données axiales acquises
dans les plans axial et sagittal. Les résultats présente dans le Tableau 2.14 présentant les
statistiques descriptives des 3 acquisitions confirment qu’il n'y a quasiment aucune dif-
férence entre les distorsions moyennes obtenues entre 'acquisition axiale originale et les

acquisitions axiales reconstruites, elles sont respectivement de 0,45, 0,42 et 0,44 mm.

2.4.4 Discussion

Dans cette partie nous avons évalué, en 3D, les distorsions géométriques propres au
systeme d’'imagerie, pour une séquence 3D FSPGR d'IRM a visée de radiothérapie stéréo-

taxique cérébrale.
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FIGURE 2.26 — Evolution des distorsions géométriques résiduelles en fonction de la distance ra-
diale a I'isocentre pour des acquisitions axiales obtenues a partir de 3 plans de coupes. Ces don-
nées sont celles obtenues avec la bande passante de 244 Hz/px (séquence 3D FSPGR).

Lors de notre expérimentation, en I'absence de correction, les distorsions géomé-

triques maximales peuvent dépasser les 2 mm pour les 3 bandes passantes étudiées. A

présent, les dispositifs IRM disposent d’algorithmes de correction 3D fournis par les construc-

teurs. En stéréotaxie cérébrale, I'utilisation de ce type de correction parait indispensable.
Il permet de diminuer sensiblement les distorsions diies a 'IRM, mais la méthode uti-
lisée ne permet pas de s’en affranchir totalement. En termes de distorsions maximum,
il y a une diminution d'un facteur 2 avec la correction 3D. La distorsion maximum rési-
duelle pouvant atteindre le millimetre, il est indispensable d’avoir une méthode pour en
tenir compte lors de la planification du traitement par radiothérapie. Ces résultats sont en
accord avec ceux de la littérature [Karger et al. 2006, Slagowski et al. 2020]. On a pu égale-
ment noter que la correction en millimetre de I’algorithme 3D de correction est d’autant

plus importante que I'on s’éloigne de l'isocentre de I'imageur (Figure 2.22).

Parmi les parameétres d’acquisition et de reconstruction utilisés, la bande passante
est le parametre qui influence le plus les distorsions géométriques. L'augmentation de
la bande passante entraine une réduction des distorsions géométriques d'un facteur al-

lant jusqu’a 1,5. Ces résultats concordent avec ceux obtenus dans |'étude de [Walker et al.
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2014]. Ainsi apres correction et I'utilisation d’'une bande passante de 244 Hz/px, les dis-
torsions résiduelles sont en moyenne de 0,45 + 0,21 mm, avec un maximum de 1,18 mm.
Les performances en matiere de distorsions géométriques sont meilleures avec la bande
passante de 488 Hz/px, mais au détriment d'un rapport S/B qui diminue sensiblement

(voir Tableau 2.2).

Dans cette étude, 'ensemble des résultats de distorsions géométriques ont été pré-
sentés en fonction de la distance radiale 3D depuis 'isocentre. Il est nécessaire de préci-
ser que I’évolution des distorsions géométriques est différente suivant la direction de I'es-
pace. En particulier, apres la correction 3D fournit par le constructeur, il a été montré que
les distorsions augmentent plus rapidement dans la direction z que dans les directions x
et y (voir Figure 2.24). Ce résultat a également été décrit dans la littérature [Wang et al.
2004, Pappas et al. 2017]. Les distortions sont différentes dans I’espace car elles sont in-
duites par 'hétérogénéité du champ By et surtout la non-linéarité des gradients de champ
magnétique.

Nous avons pu constater que les distorsions géométriques présentent pour les don-
nées en axiales acquises dans le plan axial et celles reconstruites a partir des acquisitions
dans les plans sagittal et coronal sont du méme ordre de grandeur. En radiothérapie, la
délinéation des volumes s’effectue généralement sur les coupes axiales des images TDM.
De cette maniere, il est préconisé d’acquérir les images IRM, dédiées a la radiothérapie,
dans le plan axial strictement. Cependant, dans le cas de séquences volumiques, comme
celle étudiée, pour lesquelles il est possible d’effectuer des reconstructions multi-plans,
il peut alors étre envisageable d’effectuer des acquisitions en sagittal ou en coronal. Cela
permet de parfois réduire le nombres de coupes de la séquence et ainsi réduire le temps
d’acquisition. De méme, nous avons noté que le choix de la direction du gradient de co-
dage de lecture n’a quasiment pas d'impact sur I’évolution des distorsions géométriques.
Ces deux cas ont été évalués uniquement pour une bande passante de 244 Hz/px et au-

raient pu également I’étre pour les bandes passantes de 122 et 488 Hz/px.

L'une des principales limites de cette étude est la taille du fantome. Bien que la sé-
quence utilisée soit celle d'un protocole pour le cerveau, le volume couvert par le fan-

tome est limité, nous n’avons pas l'information de la distorsion géométrique au-dela de
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120 mm depuis l'isocentre. Pour d’autres localisations, comme le thorax ou le pelvis, il se-
rait indispensable d’avoir un fantdme couvrant un plus grand volume. Des limites appa-
raissent également lors du processus de détermination des distorsions. Le premier point
discutable est la segmentation des spheéres du fantome, en effet le choix de la valeur de
seuillage est primordiale. Si cette derniere est trop basse la segmentation des billes ne se
fait pas correctement et donc la position du barycentre n’est pas exacte. La variabilité de
la position de ce dernier doit étre étudiée. Une autre limite que 'on peut mentionner est
la possibilité que le fantdme induise de 1égeres distorsions de susceptibilité magnétique
(£ 0,1 mm) bien que les matériaux choisis aient des valeurs de susceptibilité proches.
Les distorsions géométriques étant propres a chaque imageur [Alzahrani et al. 2020],
cette expérimentation montre que dans le cadre d’'une application en radiothérapie, il
parait indispensable d’évaluer les distorsions résiduelles propres a la séquence utilisée et
d’interpréter les résultats obtenus a la lumiere des exigences plus ou moins importantes

du traitement (marges utilisées pour créer le PTV).

2.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons évalué les différentes problématiques liées a l'intégra-
tion de 'imagerie IRM dans la planification du traitement par radiothérapie. En vue d'une
utilisation pour le contourage des volumes cibles, il est indispensable d’optimiser la ou
les séquences utilisées suivant les contraintes propres a cette technique de traitement.
Il est nécessaire de réaliser un contrdle rigoureux au préalable de leur utilisation afin de
s’assurer de la qualité image, mais surtout de la précision géométrique des informations
obtenues sur I'image, ce d’autant que les distorsions géométriques ne sont pas percep-
tibles.

Dans un premier temps, nous avons étudié le rapport S/B et I'uniformité de 2 confi-
gurations d’antennes dédiées a 1'acquisition d'images en position de traitement. Nous
avons constaté une perte de performances de ces antennes, par rapport a I'antenne utili-
sée habituellement en diagnostic. Pour autant, seules ces antennes permettent ’acquisi-

tion d'images en position de traitement. Malgré des performances amoindries, la qualité
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image est suffisante, pour les radiothérapeutes, a visée de segmentation. Des améliora-
tions peuvent, cependant, étre apportées a de telles configurations pour améliorer le si-
gnal et 'uniformité. Néanmoins, une grande précaution doit étre prise dans le position-
nement de ces configurations, car il s’agit d’antennes mobiles et de surface. Un mauvais
positionnement peut entrainer la présence de zones de 1'image ou le signal s’effondre,
rendant les images pratiquement inexploitables pour la segmentation.

Par la suite, notre travail a porté sur les possibilités d’optimisation de séquences dé-
diées a la radiothérapie pour la spheére ORL et le cerveau. Nous avons pu montrer que
I'optimisation et le choix des parametres des séquences passe par un compromis entre
les différents parametres de qualité étudiés. Dans le cadre de la planification du traite-
ment par radiothérapie, les optimisations avec un rapport S/B global suffisant et un taux
de distorsions faible ont été privilégiées. Le choix entre certaines optimisations a été fait
auregard de parametres influancant le contraste, mais également en tenant compte d’'une
durée courte d’acquisition des images de 'ordre de 4 min.

Pour terminer, ce chapitre a abordé I'évaluation des distorsions géométriques propres
au systeme d’imagerie. Nous avons constaté que malgré la correction fournie par le construc-
teur, des distorsions résiduelles persistent. Elles peuvent atteindre jusqu’a 1,5 mm. Nous
avons également noté que la bande passante est I'un des facteurs influancant le plus
I’évolution des distorsions géométriques. Il s’agit donc d'un parameétre dont il est im-
portant de tenir compte lors d’optimisation de séquences dédiées a la radiothérapie. 11
convient de rappeler qu’aux distorsions géométriques propres a la machine, s’ajoutent
les distorsions venant de différences de susceptibilités magnétiques au sein des tissus
étudiés (cf § 1.5.3.2). Limpact des distorsions géométriques résiduelles et des différences
de susceptibilité intra tissulaire sur la planification du traitement en radiothérapie, fera

'objet du Chapitre 4.
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3.1. INTRODUCTION

3.1 Introduction

Dans le ler chapitre, nous avons présenté l'intéret de 'imagerie trimodalité dans le
cadre du traitement par radiothérapie externe, les solutions combinant imageur hybride
et imageur indépendant, ainsi que la nécessité d’étre trés précis dans le positionnement
du patient tout au long du processus de traitement. La solution a notre disposition est la
technique de trimodalité la plus répandue, a savoir la TEP/TDM-IRM.

Dans le cadre de la trimodalité, la concordance géométrique des tissus du patient se-
lon les 3 modalités d’'imagerie est essentielle. Deux étapes crutiales de ’acquisition des
données images sont concernées. Il s’agit de la précision du positionnement du patient
lors de I'acquisition des images sur deux systemes d’imagerie différents et la capacité de
'algorithme de recalage d'images a corriger les erreurs de positionnement. L'objectif glo-
bal est de délinéer de la maniere la plus précise possible le volume cible. Les erreurs de
positionnement et de recalage ont pour conséquence d’augmenter le volume du PTV et
de diminuer la préservation des tissus sains. Il est compliqué d’évaluer I'influence des
erreurs de positionnement du patient entre différentes modalités d’'imagerie sur la plani-
fication du traitement, la réponse au traitement et/ou les complications aux OAR, car cela
est tres patient dépendant (taille et localisation de la lésion, position des OAR, etc...).

Dans ce chapitre, nous allons décrire les deux configurations d’imagerie trimodale
que nous avons utilisé permettant’acquisition d’'images dédiées a la planification du trai-
tement. Dans un premier temps, nous évaluerons la précision de I’algorithme de recalage
utilisé en clinique. Dans un second temps, nous étudierons les incertitudes de position-
nements intrinseques a la solution TEP/TDM-IRM. Il s’agira de comparer les incertitudes

de chacune des deux configurations de trimodalité utilisées.

3.2 Les configurations TEP/TDM-IRM utilisées

Les deux systemes d’imagerie utilisés afin d’obtenir la solution de trimodalité, sont
une TEP/TDM Discovery 710® (GE Healthcare) et 'IRM Optima MR450w® a 1,5 T. Les

deux dispositifs sont situés dans le service d'imagerie médicale du Centre de Lutte Contre
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le Cancer Henri Becquerel de Rouen. Ils sont au méme étage et séparés d'une distance de
40 m sans aucun obstacle (marches, etc...). Nous avons utilisé deux configurations (C1
et C2). Dans le but de réaliser des acquisitions dans des conditions identiques a celles de
la radiothérapie, chacun de ces dispositifs possede des équipements dédiés a cet effet. Il
s’agit:

— D’un systéme de lasers externes similaire a celui présent dans la salle de traite-
ment. Ce systeme est composé de deux lasers latéraux et d'un laser sagittal;

— D’un plan dur qui se positionne sur la table d’examen et qui posséde un systeme
d’'indexation permettant de fixer les contentions de radiothérapie, a savoir un pla-
teau dur (MRI-G Orfit) pour cale téte et masque thermoformé (HP Efficast Orfit)
(voir Figure 3.1), cale genou, cale pied ou encore un matelas a dépression. Pour la
TEP/TDM,, il s’agit d'un plan dur radiotransparent (DIACOR), il est utilisé pour les
deux configurations. Dans le cas de I'IRM, il existe deux plans durs possibles, tous
deux amagnétiques. L'un (DIACOR) est utilisé pour la configuration C1, et I'autre

(GE Healthcare) pour la configuration C2.

FIGURE 3.1 — Fantome avec masque thermoformé positionné sur le plateau rigide avec lasers de
centrage visibles sur le c6té (lignes rouges sur le masque du fantéme)

3.2.1 Configuration C1 avec systeme de transfert du patient

Les deux dispositifs d'imagerie sont compatibles avec un systeme de transfert du pa-
tient (voir Figure 3.2). Celui-ci est composé d’un lit, Zephyr XL®, sur coussin d’air de
faible atténuation radiotransparent (DIACOR) et d'un brancard amagnétique, Zephyr MR

Conditional Stretcher® (DIACOR) permettant de déplacer et d’utiliser le lit d'un appareil
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a l'autre. Ces dispositifs et équipements correspondent a la configuration C1 (cf. Figure

3.2).

Le lit sur coussin d’air est placé sur le plan dur de la TEP/TDM et le patient est ensuite
placé en position de traitement. A la fin de I'acquisition, le patient reste allongé et le lit
sur coussin d’air est déplacé sur le brancard a 'aide d'un systeme de soufflerie. Le patient
est transféré vers I'IRM et le lit sur coussin d’air est déplacé du brancard vers la table
d’examen a I'aide du méme systéme d’aspiration. Au final, la configuration C1 permet

des acquisitions multi-modalités tout en maintenant le patient dans la méme position.

Discovery 710 Optima MR450w

FIGURE 3.2 — Configuration avec systéme de transfert (C1)

3.2.2 Configuration C2 avec repositionnement du patient

Comme mentionné précédemment, les deux dispositifs d'imagerie sont équipés d'un
plan dur possédant un systeme d’indexation pour positionner les contentions de radio-
thérapie. La seconde configuration de trimodalité, C2, consiste a placer le patient en po-
sition de traitement sur la TEP/TDM, a 'aide des contentions, des reperes cutanés et des
lasers. A la fin de 'acquisition, le patient se releve et se dirige vers 'IRM. Il est alors, de la
méme maniere que pour la TEP/TDM, placé en position de traitement. L'acquisition des
images est ensuite réalisée. Cette configuration est généralement celle utilisée en image-

rie trimodalité.
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3.3 Précision de 'algorithme de recalage d’images

3.3.1 Objectif

Dans le cadre de ce travail, I’évaluation de la précision de I’algorithme de recalage est
un préalable a I’évaluation globale des incertitudes de positionnement, quelque soit la
configuration utilisée. Dans un premier temps, nous avons évalué la précision de I’algo-
rithme de recalage al’aide d'un fantdome numérique IRM 3D, en lui appliquant des dépla-
cements connus et en évaluant les erreurs commises par l’algorithme. Dans un premier
temps, ces erreurs ont été évaluées sur les données IRM uniquement. Dans un second

temps, cette évaluation a également été réalisée sur des données TDM-IRM d’un patient.

3.3.2 Matériel et méthodes

3.3.2.1 Algorithme de recalage

Lalgorithme de recalage d’images évalué est I'algorithme BODY, utilisé en clinique,
du module AW Server® (Version 3.2 (GE Healthcare)). Il s’agit d'un algorithme de reca-
lage rigide automatique basé sur 'information mutuelle (cf § 1.6.4.4). De ce fait, les trans-
formations de I'image mobile vers 'image de référence consistent uniquement en des

translations et des rotations.

3.3.2.2 Données images

Le ler jeu de données correspond a des données IRM 3D d’un fantdbme maison. Il
s’agit d'un crane en céramique représentant un volume de 1500 cc (voir Figure 3.3). Il a
été rempli d’eau et de 10% de gélatine porcine, afin d’obtenir un matériau rigide imitant
les propriétés physiques des tissus pour I'IRM et la TDM.

Les données du fantdome ont été acquises avec la configuration d’antenne GEM RT
Head. Les images obtenues sont celles d'une séquence 3D CUBE T1. Les parametres d’ac-
quisition utilisés sont ceux de 'optimisation 3 retenue précédemment et présentée §

2.3.2.2. Afin d'imager le fantome dans les conditions de traitement par radiothérapie, un
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FIGURE 3.3 — Coupe axiale IRM du fantéme crane maison

masque thermoformé et une cale téte adaptée ont été utilisés (cf. Figure 3.1).

Le 2eme jeu de données correspond a des données TDM-IRM d’un patient traité pour
un cancer ORL. Les acquisitions IRM ont également été réalisées a partir de I'optimisa-
tion 3 de la séquence 3D CUBE mentionnée précédemment(cf § 2.3.2.2). Pour ce jeu de
données, les images ont été acquises avec la configuration d’antennes GEM RT HNS. Le
patient était positionné en position de traitement avec un masque thermoformé et une
cale téte (cf. Figure 3.1). Un recalage automatique initial a été effectué entre les images

TDM et IRM.

3.3.2.3 Méthode d’évaluation des erreurs de recalage

Des translations connues ont été introduites sur le volume IRM des 2 jeux de don-
nées et ce dans chaque direction de I'’espace (x,y,z). Les images ont été modifiées par des
translations allant de 0,5 mm a 20 mm avec une incrémentation de 1 mm a partir d'un
programme que nous avons développé sous Matlab.

De la méme maniere, 'orientation des données IRM a été modifiée en introduisant
des rotations connues entre 0,2° a 5° par pas de 0,2°. Ces transformations ont été effec-
tuées selon les 3 axes de rotation correspondant au tangage (rotation d'un angle ¢ autour
de 'axe x), au roulis (rotation d'un angle 6 autour de l'axe y), et au lacet (rotation d'un
angle a autour de 'axe z) (voir Figure 3.4).

Chacune de ces transformations a été évaluée indépendamment. Lors de chaque ex-

périmentation, 'image IRM modifiée a été recalée, a partir de 1'algorithme mentionné
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Lacet q Tangage Roulis

= Tangage

Jq

FIGURE 3.4 — Représentation des différents axes de translations et angles de rotations utilisés lors
du recalage rigide

dans la partie 3.3.2.1, sur I'image IRM initiale dans le cas du fantome, et sur I'image TDM
pour le patient. L'écart entre le recalage attendu et le recalage réel a été évalué. Les valeurs
des translations obtenues par la matrice de transformation ont été directement compa-
rées aux translations induites. Les rotations ont été calculées, a I'aide d’outils disponibles
sous Matlab, en résolvant la matrice de rotation 3D (voir Equation 3.1) issue de 1’algo-

rithme de recalage.

Pour chaque transformation, le processus de recalage des images a été effectué 10 fois.

cosfcosa —cosfsina sin@
Ryyz($,0,a) =] cosasingsinf+cospsina —sinasingsinf +cos¢pcosa —sin¢gcosh

—cosacos¢sinf +singsina  cos¢gcosfsina +sin¢pcosa  cos¢cosd
3.1)

3.3.2.4 Evaluation statistique

La précision de I'algorithme de recalage a été évaluée a I'aide de statistiques descrip-
tives et d'une analyse de Bland-Altman. L'analyse statistique descriptive s’est concentrée
sur la différence, en termes de translation et de rotation, entre celle effectuée par la simu-
lation et celle effectuée par le logiciel de recalages d'images. L'analyse a été réalisée pour

chaque translation et pour chaque rotation.
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Moyenne des différences | Ecart- type | Limite d’accord a 95 % (supérieure) | Limite d’accord a 95 % (inférieure) | Expression de la courbe de tendance
X (mm) -0,06 0,11 0,15 -0,27 y=-0,017x+0,12
y (mm) -0,14 0,1 0,06 -0,34 y=-0,015x+0,02
z (mm) -0,35 0,2 0,05 -0,75 y=-0,015x-0,19
Tangage ¢ (°) -0,009 0,04 0,07 -0,09 y=-0,003x-0,0009
Roulis 0 (°) -0,04 0,04 0,03 -0,11 y=-0,0058x-0,02
Lacet a (°) -0,03 0,05 0,08 -0,14 y=-0,007x-0,01

TABLEAU 3.1 — Résultats de 'analyse de Bland-Altman associés a la précision de 'algorithme de
recalage des images

3.3.3 Résultats

3.3.3.1 Recalage des données IRM-IRM du fantéme

Les Figures 3.5 2 3.10 correspondent aux représentations de Bland-Altman de la moyenne
des différences entre les translations (Figures 3.5, 3.6 et 3.7) et les rotations (Figures 3.8,
3.9 et 3.10) induites sur le fantdme numérique et celles effectuées par I'algorithme de re-
calage. Sur chacune des figures, un point correspond a la moyenne des différences, pour
une translation ou une rotation, pour 10 recalages. L'écart-type (ET) est également re-
porté, ainsi que les limites de concordance a 95%, la ligne horizontale correspondant a la
moyenne des écarts et la courbe de tendance. En z, le recalage est reproductible avec tou-
jours laméme translation effectuée par l’algorithme de recalage (ET=0, voir Figure 3.7). Le
Tableau 3.1 présente I'analyse de Bland-Altman correspondante. Les résultats montrent
que 'erreur de positionnement (limite de concordance a 95%) induite par l'algorithme
de recalage est inférieure a 0,35 mm dans les directions droite-gauche (x) et antérieure-
postérieure (y) et inférieure a 0,75 mm dans la direction supérieure-inférieure (z). Cette

erreur est inférieure a 0,15° pour les rotations.

Au regard des corubes de tendances représentées en route on note, pour les trans-
lations, que la moyenne des différences tend a augmenter lorsque les décalages aug-
mentent, notamment en X et en 'y ot ’on s’écarte nettement de la valeur 0. Cela est moins
marqué dans la direction z. Pour ce qui est des rotations, les courbes de tendances ont
des coefficients directeurs tres proches. Pour chacune d’elle on constate également que
la moyenne des différences augmentent trés légerement lorsque la rotation induite aug-

mente.
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FIGURE 3.5 — Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et I'écart-type
en mm (n=10) entre les translations induites en x sur le fantdme numérique et les translations
opérées par le logiciel de recalage
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FIGURE 3.6 — Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et I'écart-type
en mm (n=10) entre les translations induites en y sur le fantdme numérique et les translations
opérées par le logiciel de recalage
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FIGURE 3.7 — Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et I'écart-type
en mm (n=10) entre les translations induites en z sur le fantdme numérique et les translations
opérées par le logiciel de recalage
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FIGURE 3.8 — Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et I'écart-type
en degré (n=10) entre les rotations induites autour de x (tangage) sur le fantdme numérique et les
rotations opérées par le logiciel de recalage

*  Différence roulis = = = = Moyenne des différences e Limites a 95 %

0.100

T | |

SRS

-0.150

Deviation (°)

Rotation (°)

FIGURE 3.9 — Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et I'écart-type
en degré (n=10) entre les rotations induites autour de y (roulis) sur le fantdme numérique et les
rotations opérées par le logiciel de recalage
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FIGURE 3.10 — Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et 1'écart-
type en degré (n=10) entre les rotations induites autour de z (lacet) sur le fantéme numérique et
les rotations opérées par le logiciel de recalage
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3.3.3.2 Recalage des données TDM-IRM du patient

Les Figures 3.11 a 3.16 correspondent aux représentations de Bland-Altman de la moyenne
des différences entre les translations (Figures 3.11, 3.12 et 3.13) et les rotations (Figures
3.14, 3.15 et 3.16) induites sur 'IRM du patient et celles effectuées par I’algorithme de re-
calage. Sur chacune des figures, un point correspond a la moyenne des différences, pour
une translation ou une rotation, pour 10 recalages. L'écart-type (ET) est également re-
porté, ainsi que les limites de concordances a 95%, la ligne horizontale correspondant a

la moyenne des écarts et la courbe de tendance est représentée en.

De méme que pour les données fantdme, en z, le recalage est reproductible avec tou-
jours la méme translation effectuée par I'algorithme de recalage (ET=0, voir Figure 3.13).
Le Tableau 3.2 présente I'analyse de Bland-Altman correspondante. Les résultats montrent
que l'erreur de positionnement (limite de concordance a 95%) induite par l'algorithme
de recalage est inférieure a 0,57 mm dans la direction droite-gauche (x), inférieure a 0,97
dans la direction antérieure-postérieure (y) et inférieure a 0,27 mm dans la direction supérieure-
inférieure (z). Pour le tangage et le roulis, cette erreur est inférieure a 0,36°. Elle est infé-

rieure a 0,6 ° pour le lacet.
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FIGURE 3.11 — Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et1'écart-type
en mm (n=10) entre les translations induites en x sur I'RM du patient et les translations opérées
par le logiciel de recalage
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FIGURE 3.12 — Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et1'écart-type
en mm (n=10) entre les translations induites en y sur 'IRM du patient et les translations opérées
par le logiciel de recalage
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FIGURE 3.13 — Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et1'écart-type
en mm (n=10) entre les translations induites en z sur 'IRM du patient et les translations opérées
par le logiciel de recalage
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FIGURE 3.14 — Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et I'écart-
type en degré (n=10) entre les rotations induites autour de x (tangage) sur 'RM du patient et les
rotations opérées par le logiciel de recalage
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FIGURE 3.15 - Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et1'écart-type
en degré (n=10) entre les rotations induites autour de y (roulis) sur I'IRM du patient et les rotations
opérées par le logiciel de recalage
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FIGURE 3.16 - Graphique de Bland-Altman représentant la moyenne des différences et1’écart-type
en degré (n=10) entre les rotations induites autour de z (lacet) sur 'IRM du patient et les rotations
opérées par le logiciel de recalage

Moyenne des différences | Ecart- type | Limite d’accord a 95 % (supérieure) | Limite d’accord a 95 % (inférieure) | Expression de la courbe de tendance
X (mm) 0,08 0,24 0,57 -0,41 y=-0,006x+0,15
y (mm) -0,42 0,27 0,12 -0,97 y=0,01x-0,53
z (mm) -0,19 0,04 -0,12 -0,27 y=-0,003x-0,16
Tangage ¢ (°) 0,16 0,10 0,36 -0,04 y=-0,02x+0,21
Roulis 0 (°) 0,13 0,10 0,34 -0,08 y=-0,017x+0,17
Lacet a (°) -0,18 0,19 0,20 -0,57 y=-0,1x+0,09

TABLEAU 3.2 — Résultats de 'analyse de Bland-Altman associés a la précision de 'algorithme de
recalage des images. Données cliniques TDM-IRM
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3.3.4 Discussion

Tout d’abord, nous avons vérifié que I’algorithme de recalage utilisé est précis par rap-
port aux autres sources d’'incertitude. Dans le cas d'un recalage monomodalité, pour les
translations x et y, 'erreur de I'algorithme est inférieure a 0,35 mm pour une gamme de
décalages induits comprise entre 0 et 20 mm. Pour les rotations, |'erreur est inférieure a
0,15° pour des angles compris entre 0 et 5°. Une incertitude plus importante est obtenue

le long de I'axe z, conduisant a une erreur de positionnement pouvant atteindre 0,75 mm.

Nous avons également évalué I'erreur de 1'algorithme a partir de données cliniques
TDM-IRM. D’une maniere générale, on a constaté que I'erreur de recalage commise par
I'algorithme augmente légerement dans le cas de données multi-modales. Pour autant,
on ne retrouve pas nécessairement les erreurs les plus grandes dans les mémes directions
que pour le recalage monomodalité. Pour les translations, |’erreur la plus importante est
obtenue pour la translation en y, elle peut atteindre jusqu’a 0,97 mm. Pour les rotations,

'erreur la plus grande n’excede pas 0,6°.

Bien qu’elle ait été evaluée dans le chapitre précédent, une autre source d’incertitude
qui n'a pas été abordée dans cette étude est celle des distorsions géométriques en IRM.
Comme ces distorsions sont inhérentes a la technique, elles peuvent affecter le recalage

monomodal ou multimodal effectué.

3.4 Evaluation des incertitudes de positionnement propres

a la technique trimodalité

3.4.1 Objectif

Lobjectif de cette expérimentation a premiérement été d’évaluer les incertitudes de
positionnement intrinseques a la technique trimodalité a’aide d’'un fantéme. Par la suite,
I'objectif a été d’évaluer ces incertitudes de positionnement dans un cas clinique, c’est-a-

dire, en tenant compte des possibles mouvements du patient.
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3.4.2 Matériel et méthodes

3.4.2.1 Etude sur fantome

Pour évaluer les incertitudes de positionnement associées a la technique de trimoda-
lité indépendamment des mouvements du patient, le fantome maison décrit précédem-
ment (cf. § 3.3.2.2) a été utilisé.

L'étude comprend deux expériences, I'une dans laquelle le lit de transfert est utilisé
(C1) et 'autre dans laquelle il ne I'est pas (C2). Lorsque le lit de transfert est utilisé, le fan-
tdme est positionné sur la TEP/TDM, puis transféré a 'RM, selon le schéma expérimental
donné Figure 3.2.

Afin de maintenir la méme position pour la TDM et I'IRM, les marques sur le masque
du fantdme ont été centrées a 'aide de lasers de positionnement. Le reste de |'expérience
estidentique dans les deux cas. Le fantome est positionné, dans des conditions similaires
a celles de la radiothérapie, a I'aide d’'une cale téte et d'un masque thermoformé fixé a un
support qui est fixé de facon rigide au plan dur (voir Figure 3.1).

Toutes les données IRM ont été réalisées a I'aide de la configuration d’antennes dé-
diées radiothérapie GEM RT HNS, permettant une acquisition en position de traitement.
Les images 3D millimétriques pondérées en T1 ont été acquises a I'aide de la séquence 3D
CUBE correspondant a 'optimisation 3 décrite précédemment (cf. 2.3.2.2). Pour la TDM,
les parametres d’acquisition correspondaient aux conditions d’acquisition standard des
plans de traitement de radiothérapie des cancers ORL au CHB. Elles étaient les suivants :
120 kVp, un diametre de reconstruction de 500 mm, une matrice de 512x512 et une épais-

seur de coupe de 2,5 mm. Chaque expérience a été répétée 10 fois.

3.4.2.2 Etude clinique

3.4.2.2.1 Présentation de la cohorte

Cette étude a porté sur une cohorte de 30 patients atteints d'un cancer ORL (voir Ta-
bleau 3.3). Tous les patients ont été inclus dans un protocole d’essai clinique prospectif

dans lequel I'IRM et la TEP/TDM ont été réalisées en position de traitement de radiothé-
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Caractéristiques Nombre de patients (C1) Nombre de patients (C2)
Démographie
Age des patients
Meédiane (gamme) 60 (44-71) 59 (41-78)
Moyenne (écart-type) 61,2+ 7,7 59,8 + 10,1
Sexe des patients
Homme 10 (66,7 %) 15 (100 %)
Femme 5 (33,3 %) 0 (0 %)
Clinique
Localisation
Sinus 2 1
Amygdale 6 1
Langue 5 3
Palais 1 0
Epiglotte 0 4
Stade TNM
I 3 0
II 4 5
I 4 2
v 0 4
Non connu 4 4

TABLEAU 3.3 — Liste des caractéristiques cliniques issues du dossier médical des patients atteints
d’un cancer ORL inclus dans le protocole de recherche TRIMODAL.

rapie. Il s’agit du protocole TRIMODAL mis en place au Centre Henri Becquerel de Rouen
et dont I’objectif principal est de mesurer les différences de volumes cibles de radiothéra-

pie obtenus par des acquisitions trimodalités TEP, TDM, IRM en position de traitement.

3.4.2.2.2 Acquisition des données

L'acquisition des données pour la moitié des patients a été réalisée avec le systeme de
transfert (C1). Ils ne se sont donc pas levés entre les deux examens. Ils sont passés de la
TEP/TDM a'IRM en gardant la méme position. La durée de 'ensemble des acquisitions
est de 'ordre de 45 min a 1h.

Pour I'autre moitié des patients, I’acquisition des données a été réalisée selon la confi-
guration C2. Ils se sont déplacés d'une salle a 'autre. Les patients ont été positionnés en

premier a la TEP/TDM. Ensuite, les patients se sont levés et ont été positionnés a 'lRM
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dans les mémes conditions qu’a la TEP/TDM. Ces 2 examens ont été réalisés le méme
jour, 'un a la suite de I'autre. La suite des examens a été réalisée dans les mémes condi-
tions de positionnement pour chacune des expériences. Les patients ont été placés en
position de traitement. Ils étaient installés avec un masque thermoformé, ainsi que des
cales en fonction du degré de flexion requis pour une position confortable. Une deuxieme
cale était positionnée sous les genoux. Les images TDM et IRM ont été acquises et recons-
truites dans les mémes conditions que celles utilisées lors de I'expérience sur le fantome.
De la méme maniere, les images IRM ont été recalées sur les images TDM en utilisant I'al-
gorithme de recalage rigide automatique BODY, précédemment évalué, ce qui a conduit
a une matrice de transformation 3D. Les translations appliquées lors du processus de re-
calage ont été obtenues directement avec cette matrice. Comme précédemment, la ré-
solution de 'Equation 3.1 a permis d’obtenir les valeurs des rotations appliquées lors du

processus de recalage.

3.4.2.3 Evaluation statistique

Pour I'étude sur fantome (n=10) et I’étude sur patients (n=15 patients), une analyse
statistique descriptive a été effectuée sur les 2 configurations pour évaluer les déplace-
ments en translation et en rotation effectués par I'algorithme de recalage sur les images
TDM-IRM. Un test t univarié a été utilisé pour déterminer siles décalages moyens étaient

significativement différents de 0 (p < 0,05) pour chaque configuration.

3.4.3 Résultats

3.4.3.1 Etude sur fantome

Les Figures 3.17 et 3.18 correspondent a des diagrammes en boite représentant les
translations et rotations effectuées pour recaler les images des fantomes TDM et IRM.
Les diagrammes en boite représentent la moyenne, I’écart interquartile, 'intervalle des
décalages et la valeur p du test t. Les résultats numériques associés sont indiqués dans les
Tableaux 3.4 (translations) et 3.5 (rotations).

Sil’on compare d'une part les Tableaux 3.1 et 3.2 avec le Tableau 3.4, et d’autre part les
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Translation (mm) Dte-Gche (C1) | Dte-Gche (C2) | Ant-Post (C1) | Ant-Post (C2) | Sup-Inf (C1) | Sup-Inf (C2)
Intervalle des décalages [-3,60;-1,20] [-1,50;2] [-0,70;0,30] [0,90;1,90] [-2,20 :2,50] [-0,90;2,10]
Moyenne -2,70 0,34 -0,50 1,44 1,15 0,82
Médiane -2,90 0,50 -0,50 1,45 0,90 1,40
Ecart interquartile -0,60 1,50 0,20 0,30 2,80 1,40

TABLEAU 3.4 — Résultats de ’analyse statistique descriptive des erreurs en translation de position-
nement du fantéme entre les acquisitions TDM et IRM selon la configuration utilisée (C1 ou C2).

Tableaux 3.1 et 3.2 avec le Tableau 3.5, on constate qu’en général, quelle que soit la confi-
guration utilisée, I'’erreur de positionnement est plus élevée que 'erreur provenant de I'al-
gorithme de recalage. On note tout de méme que dans la direction antérieure-postérieure
pour la configuration C1, I'erreur de I'algorithme de recalage, pour des données TDM-
IRM, est du méme ordre de grandeur que |’erreur de positionnement.

De plus, il n'y a pas de réel gain en précision de positionnement en utilisant le sys-
teme de transfert (C1) par rapport a un repositionnement complet du fantéme (C2) entre
les acquisitions TDM et IRM. Il y a une erreur systématique pour la translation, sauf dans
la direction supérieure-inférieure, et pour la rotation lorsque le systeme de transfert est
utilisé. Cette erreur peut atteindre 3 mm en translation et 1,7° en rotation. Le test t montre
des différences significatives par rapport a 0 avec C1 pour les translations gauche-droite
(p<0,0001) et antéro-postérieures (p<0,0001). Pour les rotations, il existe des différences
significatives pour chaque angle. Avec C2, il y a des différences significatives par rap-
port a 0 uniquement pour les translations antéro-postérieures (p<0,0001) et supérieures-

inférieures (p=0,011).

Droite - Gauche Antérieur - Postérieur Supérieur - Inférieur

p=0,230

1.00
p<0,0001* I

p<0,0001*
[

.
—/
200

p=0,093

p<0,0001*

-1.00
+ 100

FIGURE 3.17 — Diagrammes en boite représentant les translations (mm) effectuées sur les images
TDM-IRM du fantéme physique par I'algorithme de recalage, a gauche avec C1 et a droite avec C2.
Moyenne (Croix rouge), écart interquatile, intervalle des décalages (Barre verticale) (n=10, * valeur
p <0,05).
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FIGURE 3.18 — Diagrammes en boite représentant les rotations (°) effectuées sur les images TDM-
IRM du fantéme physique par 1'algorithme de recalage a gauche avec C1 et a droite avec C2.
Moyenne (Croix rouge), écart interquatile, intervalle des décalages (Barre verticale) (n=10, * va-

leur p <0,05).

Rotation (°) Tangage (C1) | Tangage (C2) | Roulis (C1) | Roulis (C2) | Lacet (C1) | Lacet (C2)
Intervalle des décalages [0,11;2,01] [-1,55;0,69] [0,17;0,92] | [-0,86;1,26] | [0,46;2,29] | [-0,52;1,09]
Moyenne 1,10 -0,33 0,66 0,07 1,68 -0,01
Médiane 1,12 -0,29 0,74 -0,14 1,86 -0,29
Ecart interquartile 0,59 0,63 0,29 0,56 0,30 0,65

TABLEAU 3.5 — Résultats de I'analyse statistique descriptive des erreurs en rotation de positionne-
ment du fantéme entre les acquisitions TDM et IRM selon la configuration utilisée (C1 ou C2).

3.4.3.2 Etude clinique

Les Figures 3.19 et 3.20 correspondent aux diagrammes en boite représentant respec-
tivement les translations et les rotations effectuées pour recaler les données des patients
TDM et IRM. Ces diagrammes en boite représentent la moyenne, I’écart interquartile, I'in-
tervalle de décalage et la valeur p du test t. Les résultats numériques associés sont présen-

tés dans les Tableaux 3.6 (translations) et 3.7 (rotations).

La encore, ces résultats ne montrent aucun gain réel dans la précision du position-
nement lors de l'utilisation du systeme de transfert par rapport a un repositionnement
complet du patient entre les acquisitions TDM et IRM. Le test t montre des différences si-
gnificatives par rapport a 0 pour C1 sur les déplacements antéro-postérieurs et de roulis,
tandis que pour C2, on constate une différence significative par rapport a 0 uniquement

sur les déplacements gauche-droite.
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FIGURE 3.19 — Diagrammes en boite représentant les translations (mm) effectuées sur les images
TDM-IRM des données patients par 1'algorithme d’enregistrement, a gauche avec C1 et a droite
avec C2. Moyenne (Croix rouge), écart interquatile, intervalle des décalages (Barre verticale) (n=15,

*valeur p <0,05).
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FIGURE 3.20 — Diagrammes en boite représentant les rotations (°) effectuées sur les images TDM-
IRM des données du patient par 'algorithme d’enregistrement, a gauche avec C1 et a droite avec
C2. Moyenne (Croix rouge), écart interquatile, intervalle des décalages (Barre verticale) (n=15, *

valeur p <0,05).

Translation (mm) Dte-Gche (C1) | Dte-Gche (C2) | Ant-Post (C1) | Ant-Post (C2) | Sup-Inf (C1) | Sup-Inf (C2)
Intervalles des décalages [-3,60;11,20] [-4,80;1,50] [-4,70;8,60] [-3,50;1,40] [-7,30;7,20] [-10,60;8,50]
Moyenne 1,75 -1,31 4,00 -0,83 -1,87 0,79
Médiane 1,20 -1,50 3,70 -0,70 -2,40 1,80
Ecart interquartile 2,30 3,20 2,80 1,40 6,30 3,55

TABLEAU 3.6 — Résultats de ’analyse statistique descriptive des erreurs en translation de position-
nement des patients entre les acquisitions TDM et IRM selon la configuration utilisée (C1 ou C2).

Rotation (°) Tangage (C1) | Tangage (C2) | Roulis (C1) | Roulis (C2) | Lacet (C1) | Lacet (C2)
Intervalle des décalages | [-1,03;1,03] [-0,69;0,97] | [-0,74;1,37] | [-1,50;1,83] | [-0,69;0,69] | [-1,03;1,26]
Moyenne -0,13 0,27 0,42 0,11 0,08 0,09
Médiane -0,23 0,29 0,57 0,06 0,11 0,11
Ecart interquartile 0,66 0,66 0,66 0,43 0,86 0,52

TABLEAU 3.7 — Résultats de I'analyse statistique descriptive des erreurs en rotation de positionne-
ment des patients entre les acquisitions TDM et IRM selon la configuration utilisée (C1 ou C2).
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3.4.4 Discussion

Dans cette derniére partie, nous avons évalués les incertitudes de positionnement in-
trinseques aux 2 configurations de trimodalité. Premiérement dans le cas d'un fantéme

statique et ensuite sur des images cliniques.

Dans le cas de I’évaluation a partir des données du fantome, les incertitudes obtenues
sont inférieures a 3,6 mm en translation lorsque le systeme de transfert est utilisé et infé-
rieures a 2,1 mm lorsque le fantdme est repositionné (voir Tableau 3.4). Les incertitudes
sont inférieures a 2,3° avec le systéme de transfert et inférieures a 1,5° avec la technique
de repositionnement pour les rotations (voir Tableau 3.5). Dans la configuration utilisant
le systeme de transfert, C1, il y a des différences significatives par rapport a 0 pour les
translations et les rotations. Ces erreurs systématiques sont présentes quelle que soit la
direction des translations et des rotations, sauf le long de I'axe z. Dans le cas de C2, ily a

des différences significatives par rapport a 0 uniquement pour les translations.

Bien que le masque limite tous les mouvements, il existe une variabilité spécifique
a l'utilisation du lit de transfert. Le fait qu’il s’agisse d'un systéme sur coussin d’air avec
une compression activée lors de chaque positionnement sur un appareil d'imagerie peut
étre responsable d'une légere erreur de positionnement. Par ailleurs, il existe des incerti-
tudes de positionnement du plateau Zephyr XL sur chaque imageur. L'absence d'un sys-
teme d’indexation performant ne permet pas d’obtenir précisément la méme position
sur chaque imageur dans les directions droite-gauche et supérieure-inférieure. Compte
tenu de la précision exigée en radiothérapie, des améliorations techniques du dispositif
de transfert sont nécessaires pour atteindre un niveau égal ou supérieur a la configuration
C2.

Néanmoins, avec la seconde configuration, des degrés de liberté existent. C’est no-
tamment le cas au niveau du positionnement du plan dur utilisé pour 'IRM (voir Figure
3.21), ou il existe un degrés de liberté en roulis de I'ordre de 0,2° et un degrés de liberté en

droite-gauche pouvant aller jusqu’a 3,6 mm.

Enfin, les incertitudes de positionnement ont été évaluées pour les deux techniques

avec 2 cohortes de patients dans les conditions cliniques de la radiothérapie. Il existe des
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différences significatives par rapport a 0 pour C1 selon un axe de translation et un angle
de rotation. Dans le cas de C2, il n'y a une différence significative que pour un seul axe
de translation. Le masque de radiothérapie permet de minimiser les translations et les
rotations, que I'on utilise ou non le systeme de transfert. Lors de |'utilisation du systeme
de transfert, les translations et rotations antéro-postérieures peuvent étre limitées par le
poids du patient, ce qui réduit la variabilité associée a la compression du systéme sur
coussin d’air par rapport a I’étude réalisée sur fantdme. Limpact des mouvements du pa-
tient a été faible dans les deux cas. Hormis quelques valeurs extrémes, les translations
moyennes obtenues sont comprises entre 0 et 4 mm. Toutes les rotations obtenues sont
inférieures a 1,8°. Par contre, d'un point de vue clinique, la non utilisation d'un systéme de
transfert est favorable a cette solution en termes de souplesse d’utilisation pour le person-
nel, la synchronisation temporelle des 2 examens étant beaucoup moins contraignante.
De plus, la durée totale des 2 examens sans pouvoir se lever est une contrainte supplé-
mentaire pour le patient.

Le systeme de transfert étudié a également été évalué en translation uniquement dans
2 études. Dans la premieére [Samarin et al. 2015], les auteurs ont trouvé des erreurs moyennes
plus élevées chez 31 patients (abdomen, thorax et pelvis) que dans notre expérience : 8,1
mm en X, 5 mm eny et 4,9 mm en z. Dans la seconde [Bostel et al. 2018], sur une cohorte
de 20 patients (cancer pelvien), les auteurs ont trouvé des erreurs du méme ordre de gran-
deur que celles obtenues dans notre expérience, sauf en antéro-postérieur ol nous avons

trouvé une plus petite plage de valeurs (0 24,8 mm vs. 0 a 18 mm).
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FIGURE 3.21 — Degrés de liberté du plateau de radiothérapie a 'IRM

3.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons évalué I'’ensemble des incertitudes de positionnement
intrinséques a 2 configurations d’'imagerie trimodalité TEP/TDM-IRM qu'’il est possible
d’utiliser en planification du traitement par radiothérapie. La premiére, C1, consiste a
utiliser un systéeme de transfert permettant de ne pas relever le patient entre les 2 ac-
quisitions. Au contraire, pour la seconde configuration, C2, le patient se léve et est re-
positionné de maniere identique pour chaque acquisition.

Dans un premier temps, nous nous sommes intéréssés a la précision de 'algorithme
automatique utilisé pour le recalage d'images. Méme si cette étape ne constitue pas la
principale source d’incertitudes de positionnement des images trimodales, elle est bien
présente. Il est indispensable de I'évaluer, ce d’autant que le recalage d’'images constitue
I’étape finale pour corriger les incertitudes de positionnement sous les appareils d'ima-
gerie. Dans ce travail, nous ’avons évalué a des valeurs inférieures a 1 mm en translation
et 2 0.6 ° en rotation dans le cas de données cliniques (voir Tableaux 3.6 et Tableaux 3.7).

Nous avons également évalué les incertitudes de positionnement propres aux deux
solutions de trimodalité. Nous avons constaté que le systeme de transfert, a priori sédui-
sant dans son principe, ne permet pas de minimiser les incertitudes de positionnement,
par rapport a la configuration C2. Les décalages obtenus en translation et en rotation sont

du méme ordre de grandeur pour les deux configurations étudiées. Des améliorations
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techniques du systéme de transfert sont stirement possibles. Néanmoins, 1'utilisation de
ce systeme présente deux inconvénients. L'un organisationnel, impose une synchronisa-
tion tres forte de disponibilité des 2 dispositifs d'imagerie médicale et des équipes pre-
nant en charge le patient. L'autre, porte sur le confort du patient, car celui-ci doit rester
allongé, immmobile pendant une durée de 45 min a 1h.

Au total, il est important de noter que malgré la présence de décalages, les conditions
d’acquisitions et les contentions de radiothérapie permettent de limiter I'utilisation d’ou-
tils de recalage, d'obtenir une bonne correspondance des examens et de sécuriser la prise

en charge du traitement.
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4.1. INTRODUCTION

4.1 Introduction

Pour commencer, rappelons que les distorsions géométriques globales AB sont don-
nées par I'Equation 4.1 avec A By les distorsions dues a '’hétérogénéité du champ ma-
gnétique pincipal By, A Bg les distorsions dues a la non-linéarité des gradients, A B les
distorsions dues aux effets de susceptibilité magnétique et A B¢g les distorsions dues aux

effets de déplacement chimique.

AB = ABy+ABg+ABy +ABcs 4.1)

Dans le chapitre 2, nous avons évalué les distorsions géométriques liées a I'imageur
IRM présent au Centre Henri Becquerel de Rouen. Nous avons constaté que malgré la
correction 3D fourni par le constructeur, des distorsions résiduelles existent, qu’elles dé-
pendent de la position du tissu dans 'IRM et de la bande passante d’acquisition. Comme
mentionné dans le chapitre 1, 'IRM constitue I'imagerie de référence pour la prise en
charge des tumeurs cérébrales. Dans le cas de traitements en conditions stéréotaxiques,
un haut niveau de précision est requis en raison de la taille réduite des tumeurs et de
la présence de forts gradients de dose. Comme indiqué dans la conclusion du chapitre
1 diverses recommandations ont été présentées par [Putz et al. 2020] pour 'utilisation
de I'IRM dans la prise en charge des tumeurs cérébrales par radiothérapie stéréotaxique.
L'une de ces recommandations indique qu'’il est préférable que les distorsions géomé-

triques présentes soient inférieures au millimetre.

La présence de distorsions géométriques résiduelles étant avérée, des études ont porté
sur la prise en compte de ces dernieres lors de la planification du traitement par radio-
thérapie de métastases cérébrales [Jursinic et al. 2005, Pappas et al. 2017, Karaiskos et al.
2014]. Il ressort de ces travaux, que les distorsions résiduelles atteignent entre 0,1 mm et
1,9 mm et peuvent induire des erreurs dosimétriques de 'ordre de 20 % au niveau de la
dose recue par 95 % du volume cible [Pappas et al. 2017]. Pour [Karaiskos et al. 2014], elles
seraient de 32 % pour la dose recue par 99 % du volume cible. Dans le cas de ces études,

les distorsions induites par le patient n’ont pas été prises en compte.
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Les distorsions de susceptibilités ont été étudiées par [Stanescu et al. 2012, Lundman
et al. 2017, Wachowicz et al. 2010]. Pour I'’ensemble de ces travaux, diverses localisations
et valeurs de By ont été étudiées. En particulier, dans le cas de 1ésions intracraniennes, les
distorsions de susceptibilité peuvent atteindre jusqu’a 2,6 mm pour un champ magné-

tique de 1,5 T d’apres [Stanescu et al. 2012].

Une étude réalisée par [Adjeiwaah et al. 2019] a porté sur I'impact dosimétrique des
distorsions induites par le systeme (By = 3 T) et des distorsions induites par le patient
dans le cas de la prise en charge de cancers ORL par radiothérapie avec un traitement par
arcthérapie (n = 21 patients). Des champs de déformation correspondant a chaque type
de distorsions ont été créés et ont été utilisés pour déformer le TDM de planification du
traitement. Le plan de traitement a ensuite été appliqué sur le TDM déformé dues aux
distorsions. La différence de dose entre ces 2 plans de traitement n’a pas excédé 2 % dans
le volume cible pour tous les parametres dosimétriques évalués. Il faut remarquer des
différences importantes entre cet article et notre expérimentation : champs By =3 T vs.
1,5 T, tumeurs ORL vs. cérébrales, traitement par arcthérapie vs. stéréotaxie, conditions

d’acquisition des images IRM, en particulier la bande passante.

Dans ce chapitre, nous allons évaluer plus précisément I'influence de I’ensemble des
distorsions globales, c’est a dire du systéme d’imagerie et de susceptibilité magnétique
du patient, sur sa prise en charge en stéréotaxie intracranienne. Ce travail sera réalisé sur
une base de données patients rétrospective. A partir de la position de la tumeur, dans
un ler temps nous évaluerons les distorsions géométriques résiduelles dues au systeme
d’imagerie sur les 1ésions de notre base de données selon les 3 bandes passantes étu-
diées précédemment. Dans un second temps, nous allons évaluer les distorsions liées a la
susceptibilité magnétique induites par le patient. Pour terminer, nous proposerons une
méthode permettant d’évaluer I'impact des distorsions globales (systeme + patient) sur

la qualité du traitement par radiothérapie.
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Caractéristiques Nombre de patients
Démographie
Age des patients
Meédiane (gamme) 68 (47-86)
Moyenne (écart-type) 68,5 +9,2
Sexe des patients
Homme 12 (60 %)
Femme 8 (40%)
Clinique
Cancer primitif
Poumon 13
Sein 2
Vessie 1
Ovaire 1
Endometre 1
Glioblastome 1
Parotide 1
Irradiation
Premieére 14
Seconde ou plus 6

TABLEAU 4.1 — Caractéristiques cliniques issues du dossier médical des patients atteints d'une 1é-
sion cérébrale.

4.2 Base de données patients

4.2.1 Patients

Cette étude a porté sur une cohorte de 20 patients traités pour des 1ésions intracra-
niennes au CHB, soit 26 1ésions au total. Les patients ont signé un consentement pour
I'utilisation de leurs données a des fins de recherche médicale (voir Tableau 4.1). Ils ont

tous été traités par radiothérapie stéréotaxique hypofractionnée.

4.2.2 Données IRM

Au préalable de la planification du traitement par radiothérapie, une IRM a été réali-
sée pour chaque patient. Afin que 2 examens IRM ne soient pas réalisés, les patients ont
bénéficié d'un seul examen, diagnostic et de planification du traitement par radiothéra-
pie. De ce fait, les images ont été acquises avec I'antenne HNU (voir Figure 2.1) et le pa-

tient n’était pas en position de traitement. Limagerie IRM correspondait a la séquence 3D
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FSPGR injecté étudiée dans la partie 2.4. Pour rappel, les principaux parametres d’acqui-
sitions de cette séquence étaient les suivants : plan axial, FOV 25,6 cm, matrice 256x256,
épaisseur de coupe de 1 mm, angle de bascule de 15°, TR = 8,5 ms, TE = 4,2 ms, codage de
lecture en antéro-postérieur, bande passante de 244 Hz/px, algorithme de correction de

distorsions 3D.

4.2.3 Données TDM

Un examen TDM, pour la planification du traitement par radiothérapie, a été réalisé
pour chaque patient le méme jour que I'examen IRM. La position du traitement par radio-
thérapie a été définie. Un systeme non invasif type Brainlab a été utilisé comme conten-
tion, il s’agit d'un masque bivalve représenté sur la Figure 4.1. L'acquisition TDM a ensuite
été réalisée avec les parameétres suivants : 120 kVp, une épaisseur de coupe de 1,25 mm,

une matrice 512x512, un diametre de reconstruction de 500 mm.

FIGURE 4.1 — Masque bivale, systeme non invasif type Brainlab ExacTrac Dynamic 4Pi

4.2.4 Données de planification du traitement

L'ensemble des patients ont été traités par radiothérapie stéréotaxique hypofraction-
née, soit 33 Gy ou 27 Gy délivrés en 3 séances. Il s’agissait d'un faisceau de photons de

6 MV délivrés par arcthérapie conformationelle dynamique avec 3 arcs non coplanaires.
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Le débit était de 600 UM/min. Le PTV a été défini comme étant le GTV additionné d’'une
marge de 1 a 2 mm suivant les cas. La planification a été optimisée de telle maniere a ce

que 100 % du volume recoive 80 % de la dose prescrite.

4.2.5 Traitement préalable des données et détermination de la position

de lalésion

Dans un ler temps, les données IRM et TDM ont été recalées a I'aide de ’algorithme
de recalage rigide automatique CT-MR BODY du module AW Server® (Version 3.2 (GE
Healthcare)) étudié précédemment.

Dans un 2éme temps, chaque lésion a été caractérisée par la distance entre son centre
de masse et I'isocentre du systeme d’imagerie. Le centre de masse des 1ésions a été dé-
terminé a partir d'une fonction Matlab. L'information sur les coordonnées du centre de
masse a été obtenue apres avoir extrait les régions d’intérét correspondant aux lésions et
création d'un masque pour chacune d’elles. Puis, la distance radiale 3D entre le centre de

masse de la 1ésion et 'isocentre du systeme d’imagerie a été calculé.

4.2.6 Distribution des PTV en fonction de la position des lésions

Sur la Figure 4.2 est donnée la distribution des volumes du PTV des 1ésions en fonction
de la position de leur centre de masse par rapport a I'isocentre du systeme d’imagerie.

On constate que les lésions sont relativement proches du centre du cerveau. La ma-
jorité des centres de masse des lésions se situe entre 45 et 70 mm de l'isocentre. La plus
petite distance est de 22,6 mm et la plus grande de 80 mm. Sur I’ensemble de la cohorte,
la distance moyenne était de 54,2 mm. Concernant les volumes des PTV, on constaste que
la plupart d’entre eux sont inférieurs a 20 cm?. Le volume du PTV le plus grand est de 33,8

cm?, le plus petit est de 0,3 cm? et le PTV moyen est de 10,4 cm®.
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FIGURE 4.2 — Graphique de la distribution du volume des PTV en fonction de la position du centre
de masse de la 1ésion par rapport a I'isocentre du systeme d’imagerie

4.3 Distorsions résiduelles induites par le systeme d’ima-

gerie

4.3.1 Objectif

Lobjectif de cette expérimentation a été d’évaluer les distorsions géométriques rési-
duelles induites par le systeme d’'imagerie avec la séquence 3D FSPGR sur les centres de
masse des lésions de notre base de données pour les 3 bandes passantes étudiées précé-

demment.

4.3.2 Matériel et Méthodes

En utilisant la distance entre I'isocentre de la machine et le centre de masse de la 1é-
sion (voir Figure 4.3), ainsi que les résultats obtenus dans la partie 2.4.3 du Chapitre 2,
la distorsion géométrique résiduelle a été déterminée pour chacune des lésions pour les

bandes passantes de 122, 244 et 488 Hz/px.
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A

FIGURE 4.3 — Schéma caractérisant la distance entre le centre de masse des lésions (rouge et vert)
et I'isocentre, qui est le centre du repere.

Minimum (mm)

Médiane (mm)

Moyenne (mm)

Maximum (mm)

Ecart-type (mm)

BP 122 Hz/px

BP 244 Hz/px

BP 488 Hz/px

0
0,07
0,001

0,45
0,37
0,35

0,46
0,38
0,37

0,94
0,71
0,69

0,22
0,17
0,18

TABLEAU 4.2 — Résultats de 'analyse statistique descriptive des distorsions géométriques rési-
duelles induites par le systeme d’imagerie pour les 3 bandes passantes sur 26 lésions.

Des statistiques descriptives ont été réalisées sur les distorsions résiduelles estimées

sur notre base de données pour chaque bande passante.

4.3.3 Résultats et discussion

La Figure 4.4 présente le graphique des distorsions résiduelles induites par le systeme
pour chaque lésion en fonction de sa distance radiale depuis I'isocentre et pour chacune
des bandes passantes. On y retrouve également la courbe de tendance linéaire associée a
chaque bande passante. Dans le Tableau 4.2 sont présentées les statistiques descriptives
correspondantes.

On constate une augmentation des distorsions résiduelles pour les lésions qui s’éloignent
de I'isocentre méme si cela n’est pas systématique. De plus, comme présenté dans la par-
tie 2.4.3, on retrouve une diminution des distorsions résiduelles suivant la valeur de la
bande passante. En effet, la gamme de valeurs des distorsions se réduit lorsque la bande

passante augmente. On constate que la majorité des distorsions obtenues se trouvent
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FIGURE 4.4 — Graphique représentant les distorsions géométriques résiduelles induites par le sys-
teme d’'imagerie pour chaque lésion, et pour les 3 bandes passantes, en fonction de la distance
radiale depuis I'isocentre.

entre 0,2 mm et 0,6 mm, et qu’au maximum elles sont de 0,69 mm a 0,99 mm, selon la
bande passante. Ces résultats viennent du fait que les lésions sont relativement proche
de l'isocentre. En effet, la majorité des 1ésions étudiées sont situées a moins de 100 mm
de l'isocentre. Néanmoins, il est important de souligner que pour certaines lésions, la
distorsion géométrique induite par le systéme atteint déja quasiment 1 mm sachant que
les distorsions induites par le patient ne sont pas encore considérées. Ces résultats sont
en accord avec ceux de la littérature mentionnés dans la partie 4.1, avec des distorsions
induites par le systeme pouvant aller jusqu’a 1,9 mm [Pappas et al. 2017].

Actuellement, il n’existe pas de consensus sur le fait de prendre en compte les distor-
sions géométriques résiduelles, et si oui, de quelle maniere. Certains auteurs [Alzahrani
et al. 2020] proposent de se baser soit sur la distorsion résiduelle maximum ou moyenne
dans la cadre de la planification du traitement par radiothérapie propre a la machine.
Pour autant, une étude au cas par cas nécessite d’ajouter une étape supplémentaire lors
de la planification du traitement en routine clinique et d’avoir les outils nécessaires pour
le faire.

Il est également a noter que les distorsions les plus élévées ne sont pas nécessairement
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obtenues pour les 1ésions les plus éloignées de I'isocentre. En effet, 'ampleur des distor-
sions résiduelles sont différentes en Z, par rapport au plan (X,Y). Comme signalé dans
le Chapitre 2, la zone couverte par le fantdéme a été une limitation. En effet, certains pa-
tients présentaient des lésions au-dela de la zone étudiée dans ce Chapitre. Une seconde
limite de ce travail a été de considérer la distorsion géométrique uniquement au niveau
du centre de masse de la 1ésion. On peut imaginer que, pour les 1ésions volumineuses, la

distorsion induite par le systeme peut étre différente sur les bords du volume.

4.4 Distorsions induites par le patient

4.4.1 Objectif

Lobjectif de cette expérimentation a été d’analyser les distorsions géométriques in-
duites par le patient a savoir les distorsions dues aux effets de susceptibilité magnétique
telles que présentées dans la partie 1.5.2.4. Comme pour I'étude précédente sur des dis-
torsions géométriques induites par le systeme d’imagerie, nous avons également étudié

I'impact du choix de la bande passante sur celles induites par le patient.

4.4.2 Matériel et Méthodes

4.4.2.1 Détermination de la cartographie de la susceptibilité magnétique du patient

La cartographie des distorsions dues aux effets de susceptibilité pour chaque patienta
été obtenue a partir de ’algorithme de simulation développé par [Lundman et al. 2017] et
implémenté dans le logiciel Medical Interactive Creative Environment (MICE) Toolkit™.
Le processus suivi est présenté Figure 4.5 d’apres [Lundman et al. 2017]. Aprés charge-
ment des données TDM, les tissus sont segmentés en fonction de leur valeur d'unité
Hounsfield (air : UH = -1000 / ¥ : 0,36.10°%; muscle : UH = 100 / y : -9,05.10°® [Schenck
1996] ; graisse: UH=-120/ y : -7,79.10%; 0s: UH=700/ X: -11,3.10° [Hopkins and Wehrli
1997]). Par la suite, les valeurs de susceptibilité magnétique sont attribuées aux tissus seg-
mentés et les images TDM sont converties en cartographie de susceptibilité magnétique.

Les distorsions dues aux effets de susceptibilités magnétiques sont déterminées a partir
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de cette cartographie, de la valeur du champ principal By, ainsi que la valeur de la bande
passante dans la direction du codage de lecture. Au final, il est possible d’obtenir la car-
tographie des distorsions de susceptibilité magnétique, ainsi que I'image du champ de

déformation et 'image IRM déformée résultante.

i ient - Image distordue
Segmeg;fttcl)o:aT[})]li\él g:tlent Simulation des effets de . . .
graphie c susceptibilité magnétique Champ de distorsions des
susceptibilité effets de susceptibilité (mm)

Four tissues and the values used for converting HU to magnetic susceptibility.

Tissue HU 7(10°)
Air 1000 036[16]

Fat -120 =7.79117]
Muscle 100 ~9.05[16]
Bone 700 ~1130(17]

Champ BO local
+

Bande passante

FIGURE 4.5 — Schéma du processus implémenté dans MICE Toolkit permettant d’obtenir les dis-
torsions de susceptibilité induites par le patient d’apres [Lundman et al. 2017]. A gauche, coupe
IRM cérébrale transformée en UH. A droite, cartographie des susceptibilités magnétiques corres-
pondantes.

4.4.2.2 Evaluation des distorsions de susceptibilité

En utilisant les cartographies de susceptibilité obtenues par le processus décrit pré-
cédemment, les cartographies de distorsions de susceptibilité induites par le patient ont
été déterminées pour chacune des lésions pour les bandes passantes de 122, 244 et 488
Hz/px. Un reclage rigide a ensuite été effectué entre ces cartographies et 'image IRM sur
laquelle le GTV avait été segmenté, permettant ainsi de calculer la distorsion moyenne sur
ce GTV et d’établir des statistiques descriptives sur ’ensemble des lésions pour chaque

bande passante.

4.4.3 Résultats

A titre d’exemple, le résultat de I’ensemble du processus de définition de la cartogra-
phie de la susceptibilité magnétique du patient et de I'application des déformations a

I'image IRM initiale est donné Figure 4.6. Sur cette Figure, 'image d correspond a la fin
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du processus, il s’agit de la cartographie des distorsions dues aux effets de susceptibilité.
Sur cette derniere, les couleurs les plus chaudes correspondent aux zones au niveau des-
quelles les distorsions sont les plus élevées. On constate notamment que les distorsions
sont assez faibles sur I'ensemble du cerveau et qu’elles augmentent en se rapprochant

des cavités nasales aux interfaces air/os et air/tissus.

\. .n
FIGURE 4.6 — Processus réalisé sur MICE Toolkit permettant d’obtenir la cartographie des distor-
sions de susceptibilité magnétique. a) IRM du patient. b) IRM déformée dues aux distorsions de

susceptibilité. ¢) Cartographie des susceptibiltés magnétiques des tissus. d) Cartographie des dis-
torsions dues aux effets de susceptibilité magnétique.

La Figure présente I'histogramme de répartition de la gamme des distorsions de sus-
ceptibilité magnétique obtenues pour chacune des bandes passantes sur les 26 1ésions
étudiées. On constate que la majorité des distorsions obtenues se trouvent entre 0 mm
et 0,3 mm, quelle que soit la bande passante. On note également que la bande passante
de 122 Hz/px est celle pour laquelle les distorsions géométriques obtenues sont les plus
élévées. Elles peuvent atteindre 0,6 mm.

Dans le Tableau 4.3 sont présentées les statistiques descriptives des distorsions de

susceptibilité induites par le patient sur I'’ensemble de la cohorte et pour chacune des
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Minimum (mm)

Médiane (mm)

Moyenne (mm)

Maximum (mm)

Ecart-type (mm)

BP 122 Hz/px

0

BP 244 Hz/px

0

BP 488 Hz/px

0

0,20
0,10
0

0,26
0,11
0,05

0,6
0,3
0,2

0,19
0,09
0,06

TABLEAU 4.3 — Résultats de I'analyse statistique descriptive des distorsions géométriques induites
par le patient pour les 3 bandes passantes pour 'ensemble des 26 1ésions.

bandes passantes étudiées. On note une diminution des distorsions de susceptibilité sui-
vant la valeur de bande passante, notamment en termes de distorsions maximum. Les
distorsions sont inversement proportionnelles a la bande passante, lorsque cette derniere

augmente d’'un facteur 2, les distorsions diminuent d'un facteur 2.

4.4.4 Discussion

Dans cette partie, nous avons évalué les distorsions de susceptibilité induites par le
patient suivant la position des lésions intracraniennes.

Lors de I’étude de ce second type de distorsions, nous avons de nouveau pu constater
I'impact du choix de la bande passante. Les distorsions évoluent de maniére inversement
proportionnelle a la valeur de la bande passante. Pour limiter leur impact, il vaut mieux
utiliser une bande passante élevée. Par contre, Chapitre 2, nous avons constaté que I’aug-
mentation de la bande passante affecte tres fortement le rapport S/B. Dans ce contexte,
I'utilisation d'une bande passante de 244 Hz/px pour notre configuration semble étre un
bon compromis.

L'ensemble des distorsions de susceptibilité obtenues dans cette étude sont inférieures
au mm. Pour la bande passante de 244 Hz/px, utilisée en routine clinique, elles sont
mémes inférieures a 0,4 mm. Cependant, il est important de préciser que ces distorsions
sont a ajouter aux distorsions induites par le systéme évaluées dans le partie précédente.
De plus, nous avons étudié uniquement le cas de 1ésions intracraniennes. Elles sont géné-
ralement situées au niveau de tissus pour lesquels il y a peu d’effets de susceptibilité ma-
gnétique. Nous avons pu constaster que les valeurs des distorsions induites par le patient
augmentaient dés que 1'on se rapprochait des cavités nasales ou si elles se situaient au
niveau du corps cérébelleux. Pour d’autres applications de radiothérapie stéréotaxique,

telles que le traitement des lésions ORL ou les 1ésions osseuses, il peut y avoir une forte
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augmentation des distorsions. La présence de matériel magnétique et compatible avec

I'IRM peut également engendrer de trés importantes déformations.

Bien que leur ordre de grandeur soit inférieur a celui des distorsions induites par le
systeme, les distorsions induites par le patient ne peuvent pas étre négligées, particulie-
rement lors des traitements en conditions stéréotaxiques. S’il n’est pas trop compliqué
d’étudier les distortions induites pas le systémes, celles dues au patient sont plus com-
pliquées a intégrer en routine. Cela nécessite des outils adaptés, ainsi que l'ajout d'une

étape supplémentaire lors de la planification du traitement par radiothérapie.

4.5 Impact des distorsions sur le plan de traitement de ra-

diothérapie

4.5.1 Objectif

Lobjectif de cette expérimentation a été d’évaluer, selon deux approches, I'impact des
distorsions sur la prise en charge des patients traités par radiothérapie dans des condi-

tions stéréotaxiques d'une lésion tumorale cérébrale.

Tout d’abord sur notre base de données patients, nous avons évalué 'impact des champs
de déformation liés au systeme sur le positionnement des 1ésions et le calcul de dose. En
I’absence de possibilité actuelle pour corriger les distorsions globales des données IRM
avant la définition médicale du PTV, dans un 2eme temps, nous avons étudié I'impact
des distorsions globales sur la couverture de I'irradiation. A cet effet, nous avons réalisé
une étude statistique descriptive des distorsions globales et étudié I'impact de ces distor-

sions sur la couverture du traitement.
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4.5.2 Matériel et Méthodes

4.5.2.1 Etude des déformations du PTV par 'appareil d’'IRM et de son impact sur les

données dosimétriques

Lobjectif de cette expérimentation a été d’obtenir un champ de déformation tradui-
sant l'effet des distorsions géométriques liées au systeme, puis de l'utiliser afin de déve-
lopper une méthode permettant d’évaluer I'impact de ces distorsions sur la planification
du traitement par radiothérapie.

Cette étude a porté sur la base de données décrite précédemment (voir § 4.2).

En collaboration avec la Société ALARA Expertise, le module Dicom RTstruct (3D Sli-
cer) a été développé. Il permet de déformer les structures d’intérét, en fonction des dis-
torsions IRM liées au systéme. Les données nécessaires au fonctionnement de ce module
sont : le champ de déformation lié au systeme (voir 2.4.2.3 du Chapitre 2), les images TDM
patient, les structures d’'intérét pour la planification (RTStruct) et la matrice de transfor-
mation du recalage TDM-IRM permettant d’ajuster le champ de déformation IRM sur
le groupe de structures associé au TDM. Les distorsions inverses sont appliquées sur le
contour du PTV directement. Suite a la déformation, le module permet de comparer le
PTV corrigé avec le PTV initial au moyen du coefficient de similarité de DICE et de la dis-
tance d'Hausdorff [Huttenlocher et al. 1993]. Ces deux métriques ont été calculées pour
I’ensemble des patients de la cohorte et des 1ésions tumorales.

Dans un ler temps, cette expériementation a été réalisée avec les corrections en ligne
fournies par le constructeur de I'appareil d'IRM, puis sans la correction des hétérogé-
néités du champ statique By et la correction de non linéarité des gradients (GradWarp -
GEMS).

Par la suite, 'impact des distorsions sur les données dosimétriques a été évalué en
comparant les "Histogramme Dose Volume" (HDV) du PTV de la lésion avant prise en
compte des distorsions et du PTV de la 1ésion apres déformation dues aux distorsions.
Les indices dosimétriques choisis pour la comparaison ont été les suivants : la dose mini-
mum, Dppn, regue par 100 % du PTV, la dose moyenne, Dp,qy, recue par le PTV et la dose

recue par 98 % du volume Dggg.

142



4.5. IMPACT DES DISTORSIONS SUR LE PLAN DE TRAITEMENT DE RADIOTHERAPIE

4.5.2.2 FEtude des distorsions globales et de leur impact sur la couverture du traite-

ment

Cette étude a porté sur la base de données décrite précédemment (voir § 4.2), et les ré-
sultats des distorsions géométriques résiduelles et des distorsions de susceptibilité (voir
respectivement § 4.3.3 et 4.4.3). Pour une lésion donnée, en 'absence de connaissance
sur la direction et le sens de la distorsion géométrique, la distorsion globale a été obtenue
par addition des 2 distorsions, et ce pour chaque bande passante. De ce fait, il s’agit d'une
sommation en valeur absolue. Les valeurs obtenues correspondent donc a une surestma-

tion des distorsions. Une étude statistique descriptive a ensuite été réalisée.

Cette étude statistique nous a montré, qu’en général, les erreurs dues aux distorsions
globales ne dépassaient pas 1 mm. Par ailleurs, les outils informatiques en notre pos-
session sur notre TPS permettent d’appliquer des marges uniquement par incrément de
1 mm. Rappelons que I'objectif de dose en radiothérapie cérébrale en condition stéréo-
taxique est que 100 % du PTV recoive au moins une dose absorbée correspondant a 80 %
de la dose prescrite. Pour évaluer I'impact des distorsions sur le respect d’'une couverture
de 100 % du PTV par I'isodose 80 %, nous avons appliqué une dilatation de 1 mm aux dif-
férents PTV , pour créer un nouveau volume correspondant a une certitude de présence
du PTV malgré I'absence d’information du radiothérapeute sur les distorsions présentes
et sur le réel positionnnement de la Iésion. Nous avons appelé ce volume iPTV (voir Figure

4.7).

Les histogrammes dose-volume ont été calculés a partir de la balistique du traitement,
aussi bien pour le PTV que pour I'iPTV (voir Figure 4.8). Le pourcentage de I'iPTV recevant
moins de 80 % de la dose prescrite a été déduit de I’histogramme dose-volume correspon-
dant. Ce pourcentage peut étre considéré comme le pourcentage maximum de volume ne

permettant pas une couverture correcte du traitement a cause des distorsions.

143



CHAPITRE 4. ETUDE DES DISTORSIONS GEOMETRIQUES INDUITES PAR L'IRM
APPLIQUEES A LA RADIOTHERAPIE STEREOTAXIQUE INTRACRANIENNE

FIGURE 4.7 — Exemple de TDM de planification avec les volumes PTV (bleu) et iPTV (rose). iPTV :
Volume correspondant a une certitude de présence du PTV.
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FIGURE 4.8 — Exemple d’histogrammes dose-volume pour le PTV et I'iPTV. Pourcentage de I'iPTV
recevant moins de 80 % de la dose prescrite (traits noirs pointillés), soit 66,1 % dans notre exemple.

144



4.5. IMPACT DES DISTORSIONS SUR LE PLAN DE TRAITEMENT DE RADIOTHERAPIE

4.5.3 Résultats

4.5.3.1 Etude des structures déformées par I'appareil ’IRM et de son impact sur les

données dosimétriques

4.5.3.1.1 Déformations du PTV

La Figure 4.9 présente les résultats du module Dicom RTstruct sous 3D Slicer. Il est
possible de visualiser le TDM de planification avec le PTV initial et le PTV déformé sur
les 3 plans de coupes ainsi qu’en 3D. L'image en haut a gauche correspond a la coupe
axiale, on note que la forme du PTV a légerement changé et qu’il y a une translation dans

la direction droite-gauche nettement visible.

Le Tableau 4.4 présente les résultats de I'indice de similarité de DICE et les distances
d’'Hausdorff maximum (Hmax) et moyenne (Hmoy) relatives a la correspondance entre le
volume du PTV initial et celui du PTV déformé. Ces résultats sont obtenus pour des défor-
mations incluant la correction des hétérogénéités du champ statique By et la correction

de non linéarité des gradients (GradWarp - GEMS).

On constate que I'indice de DICE, dont la valeur moyenne est de 0,96, varie tres peu.
Lindice de DICE le plus faible obtenu est de 0,88. Rappelons que la valeur de I'indice de
DICE varie entre 0 et 1 et que la valeur 1 indique une correspondance parfaite entre deux
volumes. Concernant les distances d’'Hausdorff, la distance maximum moyenne est de
1,5 mm avec des valeurs allant jusqu’a 7,56 mm. La distance d’Hausdorff maximale est la

meétrique pour laquelle la variabilité est la plus importante sur les 26 1ésions étudiées.

Sans correction de gradients, les distorsions sont importantes pour les volumes situés
a distance de l'isocentre. Cela se traduit par un indice de DICE moyen de 0,5 et une dé-
gradation moyenne de I'isodose de couverture de 60 %. L'activation de la correction Grad-
Warp permet une amélioration sensible des résultats, I'indice de DICE moyen atteint 0,94
sans correction du By et passe a 0,96 avec correction de I’hétérogénéité du champs sta-

tique Bg.
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FIGURE 4.9 — Exemple de résultats du module Dicom RTstruct avec le PTV initial (rose) et le PTV
déformé (vert) dans les 3 plans de coupes et en 3D.

TABLEAU 4.4 — Résultats des valeurs de I'indice de DICE et des distances d'Hausdorff moyenne et
maximum relatives au PTV initial et PTV déformé pour les 26 1ésions étudiées avec application des

DICE Hmax Hmoy
Intervalle [0,88;0,99] | [0,97;7,56] | [0,08;0,89]
Moyenne 0,96 1,50 0,26
Ecart interquartile 0,02 0,33 0,13

corrections d’hétérogénéité constructeurs.
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4.5.3.1.2 Impact sur les données dosimétriques

La Figure 4.10 présente les diagrammes en boite des écarts de doses, Dmin et D98%,
recues par le PTV initial et le PTV déformé. Les écarts en termes de dose moyenne étant
égaux a 0 pour 'ensemble des lésions, ils ne sont pas représentés sur cette figure. Dans
le Tableau 4.5 sont indiqués les résultats numériques associés a ces diagrammes. L'écart
moyen au niveau de la dose minimum recgue par le PTV est de 1,5 % pour les 26 1ésions
étudiées, en tenant compte des cas de sous-dosage (valeurs positives) et de sur-dosage
(valeurs négatives) du PTV déformé. L'écart relatif de dose étant calculé a partir de la va-
leur de dose recue par le PTV initial. Ces écarts sont moins importants concernant la dose

recue par 98 % du PTV. IIs sont inférieurs a 2 % (voir Figure 4.10).

Cependant, on note qu’il y a 4 1ésions pour lesquelles cet écart, au niveau de la dose
minimum recue par le PTV, dépasse 5 %. Ils s’élevent a 5,36 %, 9,05 %, 9,8 % et 10,53 %.

Pour chacune, cet écart traduit un sous-dosage du PTV déformé.

Ecarts de dose PTV initial/PTV déformé

12.00 -
10.00
8.00 -
6.00 -

4.00 -

2.00

-2.00 4 J

-4.00 -

-6.00 -
Ecart Dmin Ecart D98%

FIGURE 4.10 — Diagrammes en boite représentant les écarts de doses Dmin et D98% entre le PTV
initial et le PTV déformé sur I’ensemble de la cohorte (n=26 1ésions).
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Ecart Dmin | Ecart D98%
Intervalle [-3,69;10,53] | [-1,76;1,41]
Moyenne 1,50 0,02
Ecart interquartile 3,73 1,30

TABLEAU 4.5 — Résultats des écarts de Dmin et D98% relatives entre le PTV initial et le PTV déformé
pour les 26 1ésions étudiées.

4.5.3.2 Etude des distorsions géométriques globales et de leur impact sur la couver-
ture du traitement
4.5.3.2.1 Distorsions géométriques globales

La Figure 4.11 présente le graphique des distorsions globales obtenues pour chacune
des 26 1ésions étudiées en fonction de leur distance radiale depuis 'isocentre et pour

chaque bande passante. Le Tableau 4.6, les statistiques descriptives correspondantes.

Distorsions globales
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| BP 244
— . .
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P . .
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(BP 488
) Hz/px)
0
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Distance radiale depuis l'isocentre (mm)

FIGURE 4.11 - Graphique représentant les distorsions géométriques globales pour chaque lésion,
et pour les 3 bandes passantes, en fonction de leur distance radiale depuis I'isocentre.

On constate que la majorité des distorsions obtenues se trouvent entre 0,2 mm et 0,8
mm, quelle que soit la bande passante. De la méme maniere que pour le graphique pré-
senté Figure 4.4, on note une diminution des distorsions suivant la valeur de la bande
passante, notamment en termes de distorsions maximum. Pour la bande passante utili-

sée lors de I'acquisition des données patients, celle de 244 Hz/px, quasiment 1/3 des dis-
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Minimum (mm) | Médiane (mm) | Moyenne (mm) | Maximum (mm) | Ecart-type (mm)
BP 122 Hz/px 0,1 0,69 0,72 1,2 0,26
BP 244 Hz/px 0,22 0,46 0,49 0,91 0,19
BP 488 Hz/px 0,1 0,42 0,42 0,79 0,18

TABLEAU 4.6 — Résultats de I'analyse statistique descriptive des distorsions géométriques globales
pour les 3 bandes passantes pour ’ensemble des 26 1ésions.

torsions géométriques globales sont de I'ordre de 0,3 mm. Enfin, on peut également noté
que les distorsions globales les plus importantes ne sont pas systématiquement les plus
éloignées de l'isocentre. Au regard des résultats présenté sur la Figure 4.4, on peut voir
que 'augmentation des distorsions gloables en fonction de la distance 1ésion-isocentre
est moins marquée que pour les distorsions induites par le systeme. C’est pour ces der-

nieres que la position de la 1ésion dans la machine vont avoir le plus d’impact.

4.5.3.2.2 Impact sur la couverture du traitement

Les volumes des iPTV créés varient entre 0,8 cm3 et 42,2 cm?, pour un iPTV moyen de
13,7 cm®. Rappelons que le volume du PTV le plus petit était de 0,3 cm?, le plus grand était
de 33,8 cm? et le PTV moyen était de 10,1 cm3.

La Figure 4.12 présente le pourcentage des volumes des iPTV recevant moins de 80%
de la dose prescrite. Comme on pouvait le prévoir, ces pourcentages sont d’autant plus
faibles que la 1ésion est volumineuse. Il varie entre 6 et 34 % pour notre cohorte. En
moyenne, il est de 16,5 %. Pour 7 1ésions exactement, le pourcentage de volume du iPTV
recevant moins de 80% de la dose prescrite est supérieure a 20 %. Ces lésions corres-

pondent en partie aux plus petits volumes.

4.5.4 Discussion

Dans cette partie, nous avons évalué dans un ler temps les distorsions dues a I'appa-
reil d’'IRM et leur impact sur la déformation du PTV et sur les données dosimétriques du
traitement. Dans un 2éme temps, les distorsions globales et leur impact sur la couverture
du PTV ont été étudiés.

On note qu'’il y a 4 1ésions de notre base de données (soit 15 % des lésions), pour les-

quelles il existe un sous-dosage de la dose minimum recue par le PTV, dépassant les 5
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FIGURE 4.12 — Graphique représentant le pourcentage des volumes des iPTV recevant moins que
80 % de la dose prescrite (n=26 lésions).

%. Ce sous-dosage s’éleve respectivement a 5,36 %, 9,05 %, 9,8 % et 10,53 %. Une étude
similaire a été réalisée par [Adjeiwaah et al. 2019]. Des différences de dose, au niveau de
la Dpin recue par le PTV du TDM initial et par le PTV du TDM déformé, allant jusqu’a 2
% ont été obtenues. Ces écarts sont petits mais contrairement a notre travail, cette étude
portait sur des tumeurs ORL pour lesquelles les volumes traités sont plus importants et
les contraintes de précisions sont moins fortes que dans le cas de la radiothérapie stéréo-
taxique.

Rappelons, que notre étude a porté sur une séquence IRM dédiée a la planification
du traitement par radiothérapie. Il s’agit donc d’'une séquence que nous avons optimi-
sée, notamment la bande passante, afin de réduire le plus possible les distorsions géomé-
triques aussi bien celles liées au systéme que celles induites par le patient. Par ailleurs, il
est nécessaire de se renseigner aupres du constructeur pour connaitre dans quelles condi-
tions sont appliquées les corrections. Dans notre cas, la correction GradWrap pour la non-
linéarité des gradients ne peut étre appliquée qu’en axial strictement.

Ces résultats montrent I'importance de I'optimisation des séquences et de I'applica-

tion des corrections d’hétérogénéité constructeurs, au rique de ne pas atteindre correcte-
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ment la cible tumorale (sur-dosage des tissus sains et sous-dosage de lalésion). A cet effet,
I'outil développé avec la Société ALARA Expertise est de premiére importance, car il per-
met a chaque équipe d’évaluer globalement, a posterioi,'impact des distorsions machine
sur la qualité du traitement, mais également pour un patient donné, en cas de doute,
d’évaluer en cours de planification du traitement, la déformation du PTV et les consé-
quences sur la qualité de l'irradiation de la lésion. Cette étude systématique lors de la
planification clinique du traitement serait intéressante a développer a terme, mais elle se

heurte encore a des obstacles de développement logiciel et de fluidité du processus.

Dans!’étude surl'impact des distorsions globales, nous avons pu noter pour les bandes
passantes de 122 et 244 Hz/px, que les distorsions dépassent, pour certaines lésions, la
limite de 1 mm mentionnée par différentes études pour la radiothérapie stéréotaxique
[Putz et al. 2020]. Nos résultats sont en accord avec ceux donnés dans la littérature dans
des conditions voisines (lésions cérébrales) [Jursinic et al. 2005, Pappas et al. 2017, Karais-

kos et al. 2014].

Nous avons évalué I'impact de ces distorsions sur la zone réelle de traitement. Dans la
pratique, I'objectif de dose est que 100 % du PTV regoivent au moins une dose absorbée
correspondant a 80 % de la dose prescrite. Comme la définition du PTV est réalisée sur
une image présentant des distorsions, cet objectif peut ne pas étre atteint. Afin d’évaluer
la possible erreur sur le positionnement du PTV, nous avons défini un nouveau volume,
I'iPTV, en effectuant une dilatation systématique de 1 mm du PTV. Le but, purement aca-
démique, était de définir un volume correspondant a la certitude de présence de I'en-
semble du PTV et le pourcentage de ce volume qui respecte bien un objectif de délivrance
de 80 % de la dose prescrite. Malgré cette dilatation, on constate pour la plus petite lésion,

que dans 34 % du volume de I'iPTV, cet objectif de dose n’est pas respecté.

On peut faire plusieurs critiques sur la méthodologie utilisée. Les distorsions prises en
compte correspondent a I’addition des 2 types de distorsions, alors que dans la pratique
cela n'est pas nécessairement le cas. La dilatation est isotrope, alors que les distorsions
ne le sont pas. De ce fait, il convient de prendre le résultat précédent avec précaution. En
effet, cela ne signifie pas que dans la réalité pour le traitement considéré, 34 % du volume

tumoral était sous dosé, mais que selon les distorsions (sens, direction, amplitude), une
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partie de la lésion, voire la totalité peut se situer dans une zone correspondant a une sous
exposition. Pour les 1ésions plus importantes, le risque d’erreur de couverture de 100 %
du PTV par I'iosodose 80 % est beaucoup moins important. Ces résultats sont en accord
avec ceux présentés par [Pappas et al. 2017].

Par ailleurs, le choix de 1 mm de dilatation pour définir I'iPTV a été dicté par des
contraintes techniques de notre TPS. En radiothérapie, 'une des méthodes pour garantir
une bonne couverture du traitement malgré divers incertitudes (positionnement, mou-
vement de la 1ésion, distorsions d’images, etc...) est d’appliquer des marges isotropiques
(voir Chapitre 1 § 1.1.3.2). De ce fait, il pourrait étre envisagé d’appliquer une dilata-
tion systématique supplémentaire de 1 mm pour définir le PTV, mais cette approche trés
maximaliste se ferait au détriment de la préservation des tissus sains, dans le contexte
d’'un traitement de lésions cérébrales dans des conditions stéréotaxiques. Lamélioration
du traitement doit passer par une meilleure personnalisation de la prise en compte des

distorsions dans la planification du traitement.

4.6 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons évalué I'impact des distorsions géométriques sur la pla-
nification du traitement par radiothérapie. Ce travail a porté sur une cohorte de 20 pa-
tients traités pour des lésions cérébrales par radiothérapie stéréotaxique hypofraction-
née. Sur I'ensemble des 26 1ésions, le PTV moyen était de 10,4 cm? et la distance moyenne
lésion-isocentre de 'IRM 54,2 mm.

Dans un ler temps, ce travail a porté sur la détermination de la distorsion géomé-
trique résiduelle induite par le systeme pour chaque 1ésion. Elles ont été déterminées a
partir du travail réalisé au préalable lors du Chapitre 2. Sur 'ensemble des 1ésions, la va-
leur moyenne de la distorsion géométrique résiduelle est de 0,38 mm pour une bande pas-
sante de 244 Hz/px. Il est a noter que pour certaines lésions, ce type de distorsions peut
atteindre jusqu’a 0,94 mm. Ce sont pour ces distorsions que la distance lésion-isocentre
est la plus impactante. Nous avons constaté que quelle que soit la bande passante, les

distorsions résiduelles au niveau des lésions augmente avec leur distance radiale depuis
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I'isocentre.

Un travail similaire a été effectué pour les distorsions de susceptibilité induites par le
patient. Sur 'ensemble de la cohorte, ces distorsions peuvent atteindre jusqu’a 0,3 mm
pour une bande passante de 244 Hz/px. Nous avons également noté que la bande pas-
sante a une forte influence. Les distorsions de susceptibilité magnétique diminuent d'un

facteur 2 lorsque la valeur de la bande passante est doublée.

Nous avons développé une méthode permettant d’évaluer I'impact des distorsions
liées au systeme sur les données dosimétriques. Un champ de déformation a été créé puis
utilisé pour déformer les structures destinées a la planification du traitement. Nous avons
ensuite comparé la dose recue par le PTV initial et le PTV déformé pour les 26 1ésions
intracraniennes. Pour ces lésions, la différence moyenne au niveau de la dose minimum
recue par 100 % du volume est de 1,5 %. Malgré cette faible différence, nous avons observé
le cas de 4 1ésions, soient 15 % des lésions, pour lesquelles le sous-dosage du PTV déformé
atteignaient plus de 5 % pour atteindre 10,5 % au niveau de la dose minimum recgue par
100 % du PTV. Le travail réalisé est a poursuivre en incluant, au module de déformation

développé, les distorsions induites par le patient.

Nous avons également évalué I'impact des distorsions matériel et patient sur la cou-
verture du PTV par l'isodose de prescription. Pour cela, nous avons choisi de définir un
nouveau volume, I'iPTV, correspondant a une extension de 1 mm du PTV. Il correspond
a une zone de certitude de présence du PTV. Nos résultats montrent qu’en moyenne, sur
I’ensemble des volumes étudiés, 16,5 % du volume de I'iPTV n’est pas couvert pas l'iso-
dose de prescription. Cette valeur est d’autant plus grande lorsque le volume cible dimi-
nue. Bien que nous ne pouvons pas affirmer un sous-dosage du volume tumoral, il est

possible, dues aux distorsions, qu'une partie du volume soit sous-exposée.

Ces travaux montrent qu'’il est indispensable d’optimiser les séquences IRM a usage de
la radiothérapie, d’évaluer les distorsions générées par I'IRM et par le patient et d’évaluer
leur impact sur la qualité de la planification du traitement et de confronter cette qualité
aux exigences thérapeutiques. Dans ce cadre, des améliorations sont a développer et a
valider pour permettre leur mise en place clinique, dans une stratégie d’amélioration du

traitement. Ces développements pourraient couvrir des outils logiciels de correction des
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hétérogénéités machines et patients, des outils de simulations permettant d’obtenir fa-
cilement le PTV inital et déformé et de les comparer, des outils de définition de marges

anisotropes définis en fonction de la susceptibilité interne des tissus.
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Conclusion et perspectives

Au cours de nos travaux, nous avons étudié les problématiques liées a I'intégration de
I'IRM dans le processus d'imagerie trimodalité TEP/TDM-IRM a visée de radiothérapie
externe, ainsi que les incertitudes de positionnement du patient relatives a ce processus

et 'impact sur la qualité du traitement.

L'TRM est la modalité d’imagerie qui pose le plus de difficultés dans la mise en place de
la trimodalité. L'une des premieres améliorations porte sur le développement d’antennes
dédiées. Ce processus est complexe car il doit avoir lieu pour toutes les localisations thé-
rapeutiques. Actuellement, les antennes dédiées correspondent a des associations d’an-
tennes pour couvrir la zone a traiter. Dans un premier temps (Chapitre 2), nous avons
optimisé les séquences d’acquistion IRM pour deux configurations d’antennes dédiées

adaptées a la radiothérapie de la sphere ORL et aux lésions intracraniennes.

Cette étape est indispensable afin d’obtenir le meilleur compromis entre la qualité de
I'image et le temps d’acquisition. Nous avons pu constater que 'uniformité du signal sur
le volume étudié était tres dégradé en IRM. L'uniformité globale pouvait s’effondrer pour
atteindre simplement 16 % dans certains cas (voir Tableau 2.10) par rapport a une valeur
parfaite de 100%. Bien que I'on soit en présence d’'une tres forte hétérogénéité du signal,
nous n’avons pas cherché a optimiser ce parametre de la qualité image, car il n’est pas
un élément majeur en radiothérapie. Dans le cadre de la planification du traitement, les
2 parametres de qualité image que nous avons particulierement cherché a optimiser sont
le rapport S/B a visée de segmentation du volume tumoral, mais surtout la limitation des

distorsions géométriques pouvant conduire au non respect d’objectifs de dose.

Nous avons observé que ces deux facteurs (rapport S/B et distorsions géométriques)

sont largement influencés par la valeur de la bande passante. Les distorsions géomé-
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triques évoluent proportionnellement a sa valeur et le rapport S/B de maniere inverse-
ment proportionnel. Le choix de ce parametre d’acquisition est donc essentiel dans le
cadre de I'optimisation de séquences destinées au contourage des volumes cibles. Avec
les 2 associations d’antennes dédiées a la RT et 'appareil IRM a notre disposition, le
meilleur compromis de bande passante a été celle de 244 Hz/px, par rapport a celles de

122 et 488 Hz/px.

Le principal probleme que 'on rencontre en IRM est la présence de distorsions géo-
métriques qui peuvent étre responsable d'un défaut d’atteinte de cible tumorale et dont
'origine est le systeme d’imagerie lui-méme, mais également le patient. Les distorsions
induites par le systeme (hétérogénéité du champ By, non-linéarité des gradients) peuvent
varier dans le temps, elles sont dépendantes du type de séquence et des parametres d’ac-
quisition. Les distorsions de susceptibilité magnétique sont propres au patient, nécessi-
tant une correction personnalisée. De ce fait, les méthodes de corrections sont complexes.
En diagnostic, ces distorsions n’ont pas d'impact, ce qui n’est pas le cas en radiothérapie
en raison de la précision que I'on doit avoir dans la segmentation du volume tumoral et
la balistique du traitement (< 1 mm en radiothérapie stéréotaxique intracranienne), ce
d’autant que le radiothérapeute n'a pas de moyens visuels pour se rendre compte de la

présence de distorsions, ni de leur amplitude dans I'espace.

Malgré la recherche d’optimisation des séquences et I'utilisation du logiciel de correc-
tion des distorsions venant du systéme d’imagerie fourni par le constructeur, des distor-
sions résiduelles persistent. A I'aide d'un fantome dédié, nous avons pu estimer qu’elles
pouvaient atteindre jusqu'a 1,5 mm (voir Tableau 2.12) dans le cadre de séquences op-
timisées. Elles sont d’autant plus importantes que 1'on s’éloigne de 'isocentre de la ma-
chine et évoluent d’autant plus rapidemment dans la direction z du champ By.

Ces travaux montrent qu’il y a une grande marge de progression possible dans le dé-
veloppement d’antennes dédiées a la radiothérapie afin de diminuer autant que possible

les distorsions géométriques tout en améliorant le rapport S/B et 'uniformité du signal.

Le Chapitre 3 a été consacré a I'évaluation des incertitudes de positionnement de 2
configurations d’'imagerie trimodalité TEP/TDM-IRM destinées a une utilisation pour la

planification du traitement par radiothérapie des tumeurs ORL. Dans le cadre de la pla-
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nification du traitement par radiothérapie, des erreurs dans le positionnement du patient
entre les différentes acquisitions et le recalage peuvent étre responsables d'une augmen-
tation du volume tumoral segmenté et une diminution de la préservation des tissus sains.
En général, le patient est positionné entre les 2 modalités d’'imagerie, mais nous avons
évalué la possibilité d’utiliser un systeme de transfert du patient compatible avec les ap-
pareils d’'imagerie TEP/TDM et IRM. La premieére configuration évaluée, C1, consiste a
utiliser le systeme de transfert permettant de ne pas relever le patient entre les 2 acquisi-
tions. Au contraire, pour la seconde configuration, C2, le patient se léve et est repositionné

de maniere identique pour chaque acquisition.

Le systéme de transfert utilisé est tout a fait adapté a 'imagerie trimodalité diagnos-
tique. Par contre, il doit a minima présenter des incertitudes de positionnement du pa-
tient qui soient au moins égales, voir inférieures a celles que I'on rencontre lorsque 'on
replace le patient entre les 2 appareils d’'imagerie, ce qui n’a pas été le cas dans ce travail.
En effet, par exemple, dans le cas de la translation en antéro-postérieur pour la configura-
tion C1, il existe une erreur moyenne de 4 mm. Cette erreur est inférieure a 1 mm avec la
configuration C2. Dans ce cadre, des améliorations sont possibles. La premiére serait de
garantir une meilleure reproductibilité de positionnement du lit de transfert sur chaque
imageur en ayant un systeme d’indexation plus fiable. Il pourrait étre envisageable d’avoir
des repéres communs au lit de transfert et aux tables d’examens permettant d’éviter toute
variabilité de positionnement. Ensuite, s’agissant d'un examen tres long, il serait néces-
saire d’optimiser le processus d’acquisition des images car il est difficile pour le patient de
rester 45 minutes a 1 heure dans la méme position. Cette diminution de la durée d’acqui-
sition peut se faire aussi bien sur les séquences IRM que sur 'amélioration de la sensibilité

des détecteurs TEP.

Nous avons évalué la précision del’algorithme de recalage entre les données IRM et les
données TDM/TEP. Nous avons constaté qu’il constitue une source d’incertitudes. Nous
avons obtenu une erreur de I'ordre du millimetre en translation et inférieure a 0,6° en
rotation. Bien qu’il ne s’agisse pas de la principale source d’incertitudes, il est essentiel en

radiothérapie de I’évaluer afin d’avoir son ordre de grandeur qui est logiciel dépendant.

Tout au long de ce travail, nous avons pu constater la présence de distorsions géo-

159



CONCLUSION GENERALE ET PERSPECTIVES

métriques résiduelles en IRM. Le Chapitre 4 a donc eu pour objet d’évaluer I'impact de
telles distorsions sur la qualité du traitement. Cette étude a été réalisée sur une cohorte
rétrospective de 20 patients traités pour des lésions cérébrales par radiothérapie stéréo-
taxique hypofractionnée. Sur I'ensemble des 26 lésions, le PTV moyen était de 10,4 cm3
et la distance moyenne lésion-isocentre de I'IRM 54,2 mm. En utilisant le travail réalisé
au préalable au Chapitre 2, nous avons pu déterminer la distorsion géométrique rési-
duelle induite par le systéme pour chaque lésion. La valeur moyenne de cette derniere est
de 0,38 mm pour une bande passante de 244 Hz/px. Cependant, pour certaines lésions
cette distorsion atteint 1 mm. Par la suite, le méme travail a été effectué pour les distor-
sions de susceptibilité induites par le patient. Sur 'ensemble de la cohorte, ces distorsions
pouvent atteindre jusqu’a 0,3 mm pour une bande passante de 244 Hz/px. Pour ce type
de distorsions nous avons également noté une forte influence de la bande passante. Elles

diminuent d'un facteur 2 lorsque la valeur de la bande passante est doublée.

Nous avons développé une méthode permettant d’évaluer 'impact des distorsions
liées au systeme sur les données dosimétriques. Un champ de déformation a été créé puis
utilisé pour déformer les structures destinées a la planification du traitement. Nous avons
ensuite comparé la dose recue par le PTV initial et le PTV déformé pour les 26 1ésions
intracraniennes. Pour ces lésions, la différence moyenne au niveau de la dose minimum
recue par 100 % du volume est de 1,5 %. Malgré cette faible différence, nous avons observé
le cas de 4 1ésions, soit 15 % des lésions, pour lesquelles le sous-dosage du PTV déformé
atteignait plus de 5 % pour atteindre 10,5 % au niveau de la dose minimum recue par 100
% du PTV. Ces écarts sont obtenus dans le cadre d’'une séquence IRM dédiée et optimisée
pour la planification du traitement par radiothérapie, alors que cela n’est pas toujours le
cas. Les écarts de dose pourraient étre bien plus importants si un travail d’optimisation

des séquences IRM n’est pas réalisé en amont.

Nous avons également évalué I'impact des distorsions matériel et patient sur la cou-
verture du PTV par 'isodose de prescription. Pour cela, nous avons choisi de définir un
nouveau volume académique, I'iPTV, correspondant a une extension de 1 mm du PTV.
Malgré cet extension, nos résultats montrent qu’en moyenne, sur I’ensemble des volumes

étudiés, 16,5 % du volume de I'iPTV n’est pas couvert pas 'isodode de prescription. Cette

160



valeur est d’autant plus grande lorsque le volume cible diminue. Bien que nous ne pou-
vons pas affirmer un sous-dosage du volume tumoral, ce résultat tend a montrer le risque
de sous-dosage d'une partie du volume en raison de la présence de distorsions.

Lintérét de I'imagerie trimodalité TEP-TDM-IRM dans la prise en charge des cancers
par radiothérapie externe n’est plus a prouver. Elle permet d’améliorer la définition des
volumes cibles, en intégrant des volumes jugés a tort avec une seule modalité d’image-
rie, comme n’appartenant pas a la 1ésion, ou bien en retirant des volumes jugés a tort
comme tumoraux. LIRM est la modalité d'imagerie qui pose le plus de difficultés dans la
mise en place de la trimodalité a visée de radiothérapie en routine clinique. Sa principale
utilisation est diagnostique et les appareils existants sont peu adaptés a la radiothérapie.
Néanmoins, il y a une forte marge de progression des industriels dans cette adaptation,
qui laisse entrevoir d'importantes améliorations dans les années a venir.

Ces travaux montrent qu'il est indispensable d’optimiser les séquences IRM a usage
de radiothérapie, d’évaluer les distorsions générées par I'IRM et par le patient, mais égale-
ment d’évaluer leur impact sur la qualité de la planification du traitement et de confronter
cette qualité aux exigences thérapeutiques. Dans ce cadre, des améliorations sont a déve-
lopper et a valider pour permettre leur mise en place clinique, dans une stratégie d’amé-
lioration du traitement. Ces développements pourraient porter sur des antennes dédiées,
des outils logiciels de correction des hétérogénéités machines et patients, des outils de
simulation permettant d’obtenir facilement le PTV inital et déformé et de les comparer,
ainsi que des outils de définition de marges anisotropes définis en fonction de la suscep-

tibilité interne des tissus permet de prendre en compte des déformations de I'image IRM.

161






Bibliographie personnelle sur le sujet

Articles

Hinault P, Gardin I, Gouel P, Decazes P, Thureau S, Veresezan O, Souchay H, Vera B,
Gensanne D. Characterization of positioning uncertainties in PET-CT-MR trimodality so-

lutions for radiotherapy. Journal of Applied Clinical Medical Physics, 2022.

Decazes P, Hinault P, Veresezan O, Thureau S, Gouel P, Vera P. 1. Trimodality PET/CT/MRI

and Radiotherapy : a mini-review. Frontiers in Oncology, 2021.

Gouel P Hapdey S, Dumouchel A, Gardin I, Torfeh E, Hinault P, Vera P, Thureau S,
Gensanne D. Synthetic MRI for Radiotherapy Planning for Brain and Prostate Cancers :

Phantom Validation and Patient Evaluation. Frontiers in Oncology, 2022.

Présentations a des conférences nationales

Hinault P, Gardin I, Wiesinger E Cozzini C, Gouel P, Poujol J, Vera P, Gensanne D. Ana-
lyse des caractéristiques d'une antenne téte et cou dédiée pour 'acquisition d'images en
position de traitement de radiothérapie . SFPM 2019, 58e Journées scientifiques (Angers,

Juin 2019).

Puiseux T, Hinault P, Moreno R, Gensanne D. Méthode de corrections des contours
RTStructs pour évaluer I'impact dosimétrique causé par les distorsions géométriques en

IRM. SFPM 2022, 60e Journées scientifiques (Avignon, Juin 2022).

163



BIBLIOGRAPHIE PERSONNELLE SUR LE SUJET

Présentations affichées a des conférences internationales

Hinault P, Gardin I, Gouel B, Decazes P, Souchay H, Vera P, Gensanne D. Multimoda-
lities imaging PET/CT-MR for radiotherapy : study of positioning uncertainties. ESTRO

2020 (Online congress, Novembre 2020).
Hinault P,Puiseux T, Sewonu A, Gardin I, Gouel P, Souchay H, Moreno R, Gensanne D.

Proposal of an imaging PTV in stereotactic planning to take into account MRI geometric

distortions. ESTRO 2021 (Madrid, Spain, Aott 2021).

164



Annexe A

Caractérisation des antennes dédiées

radiothérapie

A.1 Comparaison coupes centrales, intermédiaires et a 'ex-
trimité

Dans cette partie sont compilés des résultats complémentaires au Chapitre 2 permet-
tant de caractériser les antennes dédiées radiothérapie permettant de faire la comparai-
son de la qualité de ces antennes entre les coupes centrales, intermédiaires et aux extré-

mités du fantéme.

A.1.1 RapportS/B

A.1.1.1 Séquence 3D FSPGR

Dans le Tableau A.1 sont présentés les résultats comparant les rapports S/B pour les
trois plans de coupes étudiées (axial, coronal et sagittal) avec la bande passante de 244
Hz/px a 3 niveaux du fantdme sphérique (coupes centrale, intermédiaire et a I'’extrémité).
Quel que soit le type d’antenne utilisée ou le plan d’acquisition, il y une différence d’in-
tensité du signal pour les différentes coupes étudiées. L'étude de ces variations feral’objet

de I’étude de I'uniformité du signal (cf. § 2.2.3.2).
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ANNEXE A. CARACTERISATION DES ANTENNES DEDIEES RADIOTHERAPIE

AXIAL SAGITTAL CORONAL
HNU | GEMRTHead | BODY | HNU | GEMRTHead | BODY | HNU | GEMRT Head | BODY
Coupe centrale 76,6 60,8 (1,3) 12,8 (6,0) | 52,3 37,2(1,4) 9,9 (5,3) | 90,2 64,7 (1,4) 15,5 (5,8)
Coupe intermédiaire | 98,7 72,8 (1,4) 21,6 (4,6) | 111,9 64,8 (1,7) 19,7(5,7) | 97,1 42,7 (2,3) 26,2 (3,7)
Coupe extremité 107,1 46,2 (2,3) 21,2 (5,1) | 123,9 89,1 (1,4) 16,6 (7,5) | 117,9 39,5 (3,0) 23,9 (4,9)

TABLEAU A.1 — Valeurs du rapport S/B pour les coupes centrale, intermédiaire et a I'extrémité du
fantome sphérique dans chaque plan d’acquisition de la séquence 3D FSPGR et la bande passante
de 244 Hz/px. Entre parenthéses, rapport entre le rapport S/B de I'antenne HNU et les autres an-
tennes.

AXIAL SAGITTAL CORONAL
HNU | GEM RT HNS | HNU | GEM RT HNS | HNU | GEM RT HNS
Coupe centrale 458,3 305,2 (1,5) 409,4 | 702,2 (0,58) | 703,9 423,6 (1,7)
Coupe intermédiaire | 479,5 | 423,2(1,1) 316,4 723 (0,44) 297,7 | 499,7 (0,59)
Coupe extrémité 3059 | 477,1(0,6) |219,3 | 398,7(0,55) | 220,6 | 517,5(0,43)

TABLEAU A.2 — Valeurs du rapport S/B pour les coupes centrale, intermédiaire et a I'’extrémité du
fantéme cylindrique dans chaque plan d’acquisition de la séquence 3D CUBE et la bande passante
de 244 Hz/px. Entre parenthéses, rapport entre le rapport S/B de’antenne HNU et 'antenne GEM
RT HNS.

A.1.1.2 Séquence 3D CUBE

Dans le Tableau A.2 sont présentés les résultats du rapport S/B pour les trois coupes
étudiées (centrale, intermédiaire et a I'extrémité du fantome cylindrique) dans les plans
axial, coronal et sagittal avec la bande passante de 244 Hz/px. Quel que soit le type d’an-
tenne utilisée ou le plan d’acquisition, il y une différence d’intensité du signal pour les

différentes coupes étudiées.

A.1.2 Uniformité du signal

A.1.2.1 Séquence 3D FSPGR

Dans le Tableau A.3 sont présentés les résultats du pourcentage d'uniformité pour les
trois coupes étudiées (centrale, intermédiaire et al’extrémité du fantdbme sphérique) dans
les plans axial, sagittal et coronal avec la bande passante de 244 Hz/px. Lantenne HNU
donne de bons résultats globaux allant de 95 % a 85 %. les résultats sont tres étendus pour
I’antenne BODY avec une uniformité variant entre 81 % et 45,5 %. La configuration GEM
RT Head donne des résultats assez mitigés avec une gamme d'uniformité s’étendant entre

73 % et 46 %.

Les Figures A.1, A.2 et A.3 correspondent aux profils d’intensité du signal, en horizon-
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A.1. COMPARAISON COUPES CENTRALES, INTERMEDIAIRES ET A LEXTRIMITE

AXIAL SAGITTAL CORONAL
HNU | GEMRT Head | BODY | HNU | GEMRT Head | BODY | HNU | GEM RT Head | BODY
Coupe centrale 88,2 % 71,1 % 68,9 % | 85,4 % 58,7 % 45,4 % | 89,7 % 46,1 % 63,2 %
Coupe intermédiaire | 92,7 % 66,1 % 77,2% | 92,2 % 62,9 % 76,8 % | 92,4 % 55,2 % 80,1 %
Coupe extremité 90,6 % 57,6 % 78,9% | 95,2 % 66,9 % 76,8 % | 91,6 % 73,1 % 81,5 %

TABLEAU A.3 — Valeurs d'uniformité pour les coupes centrale, intermédiaire et a I’extrémité du fan-
tome sphérique dans chaque plan d’acquisition de la séquence 3D FSPGR et une bande passante
de 244 Hz/px.

AXITAL SAGITTAL CORONAL
HNU | GEMRTHNS | HNU | GEMRTHNS | HNU | GEM RT HNS
Coupe centrale 87,4 % 86,8 % 59,2 % 68,4 % 60,5 % 71,7 %
Coupe intermédiaire | 92,7 % 90,8 % 62,7 % 67,2 % 65,1 % 73 %
Coupe extrémité 91,9 % 91,3 % 62,9 % 67,4 % 66,7 % 74,2 %

TABLEAU A.4 — Valeurs d'uniformité pour les coupes centrale, intermédiaire et a I’extrémité du fan-
tdme cylindrique dans chaque plan d’acquisition de la séquence 3D CUBE et une bande passante
de 244 Hz/px.

tal et vertical, du fantome sphérique, pour les acquisitions axiales (Figure A.1), sagittales
(Figure A.2) et coronales (Figure A.3) suivant les différentes coupes étudiées avec les trois
types d’antennes et la bande passante de 244 Hz/px. Globalement, on retrouve la méme
tendance que sur les profils horizontaux et verticaux décrits précédemment.

Sur le profil vertical, de la coupe al’extrémité du fantdme, en sagittal (Figure A.2.c), on
constaste une importante augmentation du signal lors du passage de la partie supérieure
vers la partie inférieure du fantome. En coronal (Figure A.3), on constate que la confi-
guration GEM RT HNS fournit un moins bon signal que les deux autres antennes sur les
profils horizontaux et verticaux des coupes intermédiare ((Figure A.3.b) et a I'extrémité

du fantome (Figure A.3.c).

A.1.2.2 Séquence 3D CUBE

Dans le Tableau A.4 sont présentés les résultats du pourcentage d’'uniformité pour
les trois coupes étudiées (centrale, intermédiaire et a I'extrémité du fantome cylindrique)
dans les plans axial, sagittal et coronal avec une bande passante de 244 Hz/px.

Les Figures A.4, A.5 et A.6 correspondent aux profils d’intensité du signal, en horizon-
tal et vertical, du fantdome cylindrique, pour les acquisitions axiales (Figure A.4), sagittales
(Figure A.5) et coronales (Figure A.6) suivant les différentes coupes étudiées avec les deux

types d’antennes et la bande passante de 244 Hz/px.
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FIGURE A.1 - Profils, horizontaux (gauche) et verticaux (droite), du signal des coupes centrale, in-
termédiaire et a I'extrémité en axial, du fantome sphérique avec la séquence 3D FSPGR et les diffé-
rentes antennes pour la bande passante de 244 Hz/px. a) Coupe centrale. b) Coupe intermédiaire.

c) Coupe extrémité
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FIGURE A.2 — Profils, horizontaux (gauche) et verticaux (droite), du signal des coupes centrale, in-
termédiare et a I'extrémité en sagittal, du fantdme sphérique avec la séquence 3D FSPGR et les

différentes antennes pour la bande passante de 244 Hz/px. a) Coupe centrale. b) Coupe intermé-
diaire. ¢) Coupe extrémité
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FIGURE A.3 — Profils, horizontaux (gauche) et verticaux (droite), du signal des coupes centrale, in-
termédiare et a I'extrémité en coronal, du fantéme sphérique avec la séquence 3D FSPGR et les
différentes antennes pour la bande passante de 244 Hz/px. a) Coupe centrale. b) Coupe intermé-
diaire. c) Coupe extrémité
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FIGURE A.4 - Profils horizontaux (gauche) et verticaux (droite) du signal des coupes centrale, inter-
médiaire et a 'extrémité en axial, du fantéme cylindrique avec la séquence 3D CUBE et les diffé-
rentes antennes pour la bande passante de 244 Hz/px. a) Coupe centrale. b) Coupe intermédiaire.

c) Coupe extrémité
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FIGURE A.5 - Profils horizontaux (gauche) et verticaux (droite) du signal des coupes centrale, in-
termédiare et a 'extrémité en sagittal, du fantome sphérique avec la séquence 3D CUBE et les
différentes antennes pour la bande passante de 244 Hz/px. a) Coupe centrale. b) Coupe intermé-
diaire. c) Coupe extrémité
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FIGURE A.6 — Profils horizontaux (gauche) et verticaux (droite) du signal des coupes centrale, in-
termédiare et a I'extrémité en coronal, du fantéme sphérique avec la séquence 3D CUBE et les
différentes antennes pour la bande passante de 244 Hz/px. a) Coupe centrale. b) Coupe intermé-
diaire. c) Coupe extrémité
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Glossaire

CTV '"Clinical Target Volume". 2,12, 29, 44

FDG 2-[18]-Fluoro-2-désoxy-D-glucose. 1, 2, 24, 27-29
FOV Field of View. 42

GTV "Gross Tumor Volume". 2, 12, 29, 44, 48, 133, 138
HDV "Histogramme Dose Volume". 142

ICRU International Commission on Radiations Units. 11

IRM Imagerie par Résonance Magnétique. 1-4, 14, 15, 17, 20, 28, 29, 31, 34, 38, 42, 44-51,
53-56, 129-133, 138, 141, 142, 145, 149, 150, 152, 153, 157, 160, 161

ITV 'Internal Target Volume". 12
MLC collimateur multi-lames. 10, 11, 13

OAR organes arisques. 1,11, 13,48
ORL Oto-rhino-laryngologie. 1, 2, 4, 11, 14, 28, 29, 44, 130, 150

PTV "Planning Target Volume". 111, 2, 12, 13, 29, 44, 56, 133, 134, 141-145, 147, 149-154,
160, 188, 189

RCMI radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité. 10
ROI Region d’Intérét. 63, 65, 186

SUV ’"Standardized Uptake Value". 27
TDM TomoDensitoMétrie. 1-4, 11, 13-15, 17, 20, 21, 23, 26-30, 42, 44, 46, 48, 50, 51, 54-56,

130, 132, 133, 137, 142, 144, 150, 161, 189

TEP Tomographie par Emission de Positons. 1-4, 14, 15, 17, 20, 24, 26-30, 48-51, 54-56,
161

TPS "Treatment Planning System ou Systeme de Planification du Traitement". 12, 13, 31,
152
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