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Introduction générale

Introduction générale

Depuis un siecle la curiethérapie joue un réle particulier dans le traitement du cancer. Elle
constitue le type d’irradiation le plus ancien et joue un réle important dans les traitements a
visée conservatrice. Il s’agit d’un moyen de traitement du cancer par la mise en place de
sources radioactives pendant un temps déterminé a I’intérieur du corps humain permettant de
détruire in situ les cellules malignes en épargnant au mieux les tissus sains, puisque
I’atténuation de la dose provenant de la source varie de maniére inversement proportionnelle
au carré de la distance.

Les erreurs dues au positionnement du patient et au mouvement interne des organes
rencontrées en radiothérapie externe sont évitées en curiethérapie, puisque la source
radioactive est fixée a la tumeur. Par conséquent, la curiethérapie permet de délivrer une forte
dose a la tumeur et d’épargner les tissus sains adjacents avec plus de facilit¢ qu’en
radiothérapie externe.

La curiethérapie a bas débit de dose correspond a une dose délivrée de I’ordre 0,5 Gy/h. Ce
débit permet la réparation des Iésions radio-induites au niveau des tissus sains, et de bénéficier
au maximum de I’effet différentiel entre la réparation complete des tissus sains et celle
partielle des tissus tumoraux. Toute augmentation du débit de dose entraine une diminution
relative de cet effet différentiel. Le risque est de provoquer des dégats biologiques plus
marqués au niveau des tissus sains. Ce risque croit pour les tissus sains qui se réparent
lentement mais aussi pour ceux qui ont une expression tardive des dégats tissulaires. Pour
réduire ce risque, il est indispensable de fractionner I’irradiation ; pour cela, la meilleure
approche est de réduire le plus possible la dose délivrée aux tissus sains.

L’arrivée des projecteurs de source a apporté de nouvelles modalités de débit de dose : la
curiethérapie a haut débit de dose (HDR « high dose rate ») et a débit de dose pulsé (PDR
« pulsed dose rate »). Ces projecteurs utilisent une source ponctuelle unique qui va se
déplacer pas a pas dans le dispositif de I’application. La curiethérapie a haut débit de dose
permet d’irradier en un temps extrémement court la tumeur, mais la dose doit étre fractionnée
de facon a ameliorer I’effet biologique. Cette modalité d’irradiation apparait en France avec
les années 1990 et est en cours d’évaluation. La curiethérapie a débit de dose pulsé permet de
simuler une curiethérapie a bas débit de dose tout en ayant une meilleure radioprotection et
permettant aussi d’optimiser la distribution de dose en modulant le temps d’arrét de la source
a chaque position.

La planification du traitement pour la curiethérapie PDR a été basée sur les clichés
orthogonaux. Elle se fait en trois étapes: (a) la reconstruction des cathéters, (b) la
détermination des positions d’arrét, et (c) le temps d’arrét de la source. Cette méthode de
reconstruction permet une grande précision dans la localisation des cathéters, mais elle ne
fournit aucune information sur les structures anatomiques.

L’introduction de [I’'imagerie 3D (images scannographiques et images par résonance
magnétique) en curiethérapie et le développement des logiciels de calcul de dose contribuent a
I’évolution de la curiethérapie en réalisant le calcul de la distribution de dose directement sur
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Introduction générale

les images. Bien que cette évolution ait eu lieu depuis plus de 10 ans en radiothérapie externe,
et continue avec I’arrivée de la radiothérapie conformationelle par modulation d’intensité, les
progrés dans le domaine de la curiethérapie restent lents.

L’utilisation de I’imagerie 3D dans la technique d’irradiation PDR a offert la possibilité
d’optimiser la distribution de dose et d’évaluer cette distribution en relation avec I’anatomie
du patient. L’intérét principal de I’optimisation est d’assurer une couverture complete et
homogéne du volume cible par la dose de traitement tout en préservant les organes a risque et
les tissus sains adjacents.

Cette notion d’optimisation associée a I’imagerie 3D a fait I’objet de grands débats sur les
regles principales du systeme de Paris qui a été accepté depuis plus de 40 ans comme un
systeme de dosimétrie de référence en curiethérapie. La premiére régle concernant la
géométrie d’implantation (équidistance et parallélisme) représente la meilleure fagcon d’avoir
une bonne implantation qui assure une couverture compléete du volume cible. La deuxiéme
regle impose une activité linéique identique sur toute la longueur active des cathéters. La
troisieme regle impose le calcul de la dose de référence dans le plan central de I’implantation.
La quatriéme régle definit I’isodose 85% de la dose de base comme une isodose de référence.
Par rapport aux progres de I’imagerie 3D et de I’optimisation, la deuxieme regle du systeme
de Paris peut étre modifiée, car la technique PDR associée a I’imagerie 3D offre la possibilité
de moduler le temps d’arrét dans I’objectif d’augmenter la couverture du volume cible et de
réduire I’irradiation aux organes adjacents. La troisieme regle ne peut pas rester une regle
principale car I’utilisation de I’imagerie 3D avec les nouveaux logiciels de calcul permet la
visualisation des différents plans, comme par exemple le plan sagittal ou la distribution de
dose est aussi importante que dans le plan central. La quatrieme regle peut étre aussi modifiée
car I’utilisation des méthodes d’optimisation (géométrique et sur points) permet d’augmenter
I’homogeénéité de la distribution de dose, par consequent I’isodose de référence peut étre
augmentée a 90% de la dose de base.

Les études qui ont abordé I’apport de I’imagerie 3D et de I’optimisation étaient limitées a des
fantdmes geométriques ou des localisations anatomiques ou la géométrie d’implantation est
réguliere comme le traitement du cancer du sein, ou dans des cas ou la forme anatomique est
réguliére et facile a dessiner comme c’est le cas de la prostate. Les études traitant de la
curiethérapie 3D au moyen de la technique PDR ont abordé tres peu de cas cliniques ou la
géométrie d’implantation ne peut pas toujours étre réguliere, ou la forme anatomique est
irréguliere et difficile a dessiner comme c’est le cas en curiethérapie gynécologique et ORL.
Nous avons trouvé dans la littérature des études sur I’apport de I’imagerie en curiethérapie
endocavitaire, mais nous avons tres peu d’études qui cherchent a obtenir une distribution de
dose conforme au volume cible en se basant sur I’information anatomique.

L’ objectif de notre travail est la mise en place d’un systeme de dosimétrie basé sur
I’utilisation des images scanner dans la technique d’irradiation PDR. Nous abordons dans ce
travail les éléments essentiels a définir pour aboutir a un systeme de dosimétrie 3D. Ces
éléments sont (a) les regles d’implantation, (b) la méthode d’imagerie, (c) la définition du
volume cible et des organes a risque, (d) la reconstruction des cathéters, (e) le calcul de la
distribution de dose et la spécification de la dose, (f) les méthodes d’optimisation, et (g) les
méthodes d’évaluation de la distribution de dose.

Le chapitre | décrit I’évolution d’une curiethérapie 2D a une curiethérapie 3D. Nous
présentons également les différentes méthodes d’optimisation appelées les méthodes directes
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et la méthode de planification inverse. Nous présentons aussi des moyens d’évaluation de la
distribution de dose adaptés soit a la géométrie d’implantation, soit a I’anatomie des patients.
Dans le chapitre Il nous décrivons les moyens nécessaires pour réaliser une curiethérapie 3D a
débit de dose pulsé, depuis I’acquisition des images scanner en passant par la reconstruction
des cathéters, en finissant par le traitement du patient. Nous évaluons la précision obtenue sur
la reconstruction des cathéters a partir des images scanner. Nous définissons en détail les
parametres essentiels contribuant a aboutir a un systéeme de dosimétrie 3D.

Dans le chapitre 111 nous présentons comment optimiser un plan de traitement en utilisant les
méthodes directes et la méthode de planification inverse. Nous présentons I’impact de chaque
méthode sur des fantdmes simulant des géométries d’implantation régulieres et irréguliéres, et
aussi sur des exemples cliniques traitant I’optimisation en curiethérapie gynécologique
interstitielle et endocavitaire et en curiethérapie ORL. Nous décrivons les criteres permettant
le choix d’une méthode d’optimisation directe convenable. Nous montrons la limite de ces
méthodes dans la définition d’un systeme de dosimétrie 3D. Pour résoudre ce probleme, nous
présentons I’apport d’une méthode basée principalement sur I’anatomie du patient (méthode
de planification inverse) dans la définition de systeme de dosimétrie 3D.

Dans le chapitre 1V nous présentons les résultats de notre systeme de dosimétrie 3D dans le
cas d’une curiethérapie interstitielle gynécologique, dans le cas de cancer de I’endometre, et
dans le cas de cancer de I’oropharynx.
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CHAPITRE I.  Etat de I’art : évolution de la curiethérapie classique vers
la curiethérapie conformationnelle

Il Généralite
I.1.1 Introduction: Définition et intérét de la curiethérapie

La curiethérapie est un moyen de traitement des tumeurs malignes solides par radiations
ionisantes. La mise en place de sources radioactives pendant un temps déterminé a I’intérieur
méme du corps humain permet de détruire in situ les cellules malignes en épargnant au mieux
les tissus sains grace a la décroissance extrémement rapide de la dose délivrée autour des
sources (Dutreix, 1982a ; Gerbaulet, 2001). La disposition de ces sources, leurs longueurs et
leurs activités sont définies par rapport aux structures tumorales a inclure dans le volume
cible, établi a partir des données cliniques (Gerbaulet, 1992). La curiethérapie moderne, basée
sur les technigques de préparation non radioactive, encore appelées systémes a chargement
différé (afterloading systems), consiste & mettre en place un vecteur qui recevra
secondairement la source radioactive, et I’utilisation de plus en plus rationnelle des
projecteurs de sources permis I’amélioration de la radioprotection et de la qualité des
traitements.

1.1.2 Différents types de la curiethérapie
1.1.2.1 Selon la position du radioélément par rapport a la tumeur a traiter

1.1.2.1.1 La curiethérapie interstitielle

Les sources sont placées a I’intérieur du tissu a irradier selon des regles d’implantation
prévisionnelles (systeme de Paris).

1.1.2.1.2 La plésiocuriethérapie ou curiethérapie de contact

Ce type de curiethérapie se divise en curiethérapie endocavitaire et en curiethérapie
endoluminale. Les sources, introduites dans une cavité naturelle, sont placées au contact du
tissu a irradier.

1.1.2.2 Selon le débit de dose

Le débit de dose est défini par le rapport entre la dose délivrée et la durée pendant laquelle les
sources radioactives sont a I’intérieur du malade. Trois types de curiethérapie sont ainsi
déterminés en fonction du debit de dose :

v’ La curiethérapie de haut débit : plus de 12 Gy/heure.

v’ La curiethérapie de moyen débit : 2 a 12 Gy/heure.

v’ La curiethérapie de faible débit : 0,33 a 0,5 Gy/heure.

1.1.3  Sources utilisées
Les radionucléides les plus couramment utilisées en curiethérapie interstitielle et en
plésiocuriethérapie sont des émetteurs y. Le radium, largement utilisé sous forme de tubes ou
d’aiguilles jusque vers les années 60, a été progressivement remplacé par des radioéléments
artificiels. La possibilité de miniaturisation des sources de radioéléments artificiels les rend
plus adaptées aux techniques modernes de préparation non radioactive et de mise en place
automatique par projecteur de sources.
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1.1.3.1 Le césium 137

Le 'Cs, dont la période’ est de 30,18 ans se désintégre essentiellement par émission béta de

0,514 MeV qui conduit au baryum 137 métastable, lequel a son tour se transforme en baryum
137 stable par I’émission d’un rayonnement gamma de 0,662 MeV qui est mise a profit en
curiethérapie. Les sources de césium se trouvent sous forme d’aiguilles ou de tubes. Celles
utilisées principalement pour les applications gynécologiques avec projecteurs de sources sont
constituées de sources élémentaires, ou « grains ».

1.1.3.2 L’iridium 192

L’iridium 192 est produit par activation neutronique de I’iridium 191 selon la réaction :
191 192
Ir

7 Ir(n, 7)7;

L’iridium 192 a une période de 73,82 jours, et se désintegre selon un schéma complexe
(Dutreix, 1982a). L’énergie maximale de son émission y est de 0,612 MeV et son energie
moyenne est de 0,38 MeV. Les sources d’iridium 192, utilisées en curiethérapie interstitielle
et plésiocuriethérapie de faible débit de dose, se présentent sous forme de fils souples en
platine iridié entourés d’une gaine protectrice en platine. Le diametre extérieur de I’ensemble
(fil radioactif et gaine) varie de 0,3 mm a 0,6 mm. Les fils d’iridium 192 sont livrés sous
forme de fils de 14 cm ou de 50 cm de long, ou peuvent étre conditionnés sous forme
d’épingles simples ou doubles. Les épingles sont constituées de fils de 0,5 mm de diameétre
extérieur, les branches de longueurs 30 a 50 mm, étant écartées de 12 mm (Dutreix, 1982a).
Pour les traitements & haut débit de dose, on utilise une source d’iridium 192 de dimensions
trés petites, entouree par une capsule d’acier inoxydable, ayant des dimensions de 1,1 mm de
diametre extérieur et 5 mm de longueur, et d’activité trés élevée de I’ordre de 370 GBq (10
curies). Pour les traitements a débit de dose pulsé, on utilise une source d’iridium 192 d’une
activité comprise entre 18,5 et 37 GBq (0,5 et 1 curie), enveloppée par une capsule d’acier
inoxydable, dont le diametre extérieur de I’ensemble est de 1,1 mm et 2,5 mm de longueur
(Glasgow, 1994).

1.1.3.3 L’iode 125

L’iode est utilisé depuis 1960 aux Etats-Unis en curiethérapie interstitielle. L’iode se
désintégre avec une période de 60 jours pour donner du Tellure 125 métastable qui revient a
I’état fondamental par émission d’un y de I’ordre de 35,5 KeV. L’énergie moyenne des y émis
est de I’ordre de 30 KeV. L’iode se présente sous la forme de grains de titane de 4,5 mm de
long et 0,8 mm de diameétre. L’utilisation d’iode 125 a été réservée a I’implantation
permanente comme le traitement du cancer de la prostate (Fleischman, 1992 ; Greenburg,
1990 ; Matzkin, 2003).

1.1.4 Mode d’irradiation

1.1.4.1 Irradiation continue

Les traitements en curiethérapie a bas débit de dose sont réalisés par une irradiation continue
en utilisant des sources d’activité linéique constante, le césium 137 et les fils d’iridium 192.
Ces sources radioactives restent en place délivrant le débit de fagon continue durant la durée
du traitement.

! La période radioactive est I’intervalle de temps qui réduit de moitié I’activité de la source.
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1.1.4.2 lrradiation fractionnée

Le développement technologique des projecteurs de source d’iridium 192 d’activité élevee ont
permis la réalisation d’irradiations fractionnées pour le traitement a haut débit de dose, et des
irradiations extrémement fractionnées pour le traitement a débit de dose pulsé. Ces projecteurs
utilisent une source d’iridium de dimensions trés petites. Cette source quasi ponctuelle se
déplace pas a pas dans une succession de positions connues dans un applicateur a I’aide du
projecteur de source. Cette succession de positions est occupée par la source pendant une
durée plus ou moins longue (appelée pulse). La curiethérapie a haut débit de dose ou a débit
de dose pulsé a I’avantage de produire le méme effet biologique que la curiethérapie a bas
débit de dose (Armour, 1992 ; Brenner, 1991 ; Dutreix, 1992) et d’assurer une radioprotection
du personnel soignant en évitant la manipulation de sources radioactives grace aux projecteurs
de source (Poupon, 2003). De plus, la possibilité de faire varier le temps d’arrét de la source a
chaque position dans chaque cathéter a offert I’avantage le plus intéressant de la curiethérapie
a haut débit ou a débit pulsé dans le domaine du calcul de la répartition de dose en permettant
la modulation de la distribution de dose, ce qui est appelé optimisation (Lessard, 2001 ; Van
der Laarse, 1994).

1.1.5 Calcul de dose

La dose délivrée en un point a une distance donnée d’une source radioactive est fonction des
rayonnements émis, de la géométrie de la source ainsi que de la nature et de I’épaisseur des
parois de la gaine meétallique qui I’entoure, du milieu au sein duquel se trouvent la source et
du point considéré.

Les formules utilisées pour le calcul de la distribution de dose en curiethérapie relévent
d’abord d’une géométrie simple ponctuelle de la source utilisée, puis elles s'adaptent pour
prendre en compte la géomeétrie réelle de la source (Dutreix, 1982a ; Weaver, 1994).

1.1.5.1 Source ponctuelle

Le debit de dose delivre par une source ponctuelle émetteur X et y en un point P d’un milieu
m situé a la distance r de la source est égal a:

. L u_enm i
Dm(r)_KN|: p] (D(V)rz

air

ou KN est le débit de kerma normal utilisé pour la spécification des sources en curiethérapie;

il exprime le débit de kerma (Kinetic Energy Released in MAterial) dans I’air a la distance

unité en uGy. h™.mz,

{uen}"‘ est le rapport des coefficients massiques moyens d’absorption en énergie dans le milieu
P

air

m et dans I’air. {i} = 1,11 pour toutes les sources utilisées en curiethérapie.
p air

o(r) représente la transmission du rayonnement par le milieu m a une distance r de la source.
o(r) est le rapport entre le débit de dose absorbee D'm (milieu) dans le milieu m dans les

conditions réelles d’atténuation et de diffusion, et le débit de dose absorbée Dm (air) dans une
petite masse du milieu m assurant I’équilibre électronique et placée dans I’air dans les
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D, (milieu)
D (air)

m

conditions minimales d’atténuation et de diffusion ¢(r) = . Le débit de dose

absorbé dans le milieu m Dm est exprimé en uGy. h.

1.1.5.2 Source réelle en curiethérapie a bas débit de dose

Les sources utilisées en curiethérapie a bas débit de dose se présentent habituellement sous la
forme de grains, de tubes, d’aiguilles ou de fils. Le calcul de débit de kerma normal dans
I’équation qui donne la dose délivrée par une source ponctuelle est adapté pour qu’il tienne
compte d’une source en forme de ligne d’un diametre négligeable en premiére approximation.
En décomposant la source de longueur | en éléments de longueur dl, assimilée a une source
ponctuelle, le débit de kerma en un point P a distance d’une source peut étre calculé en faisant
la somme des kermas délivrés par chacun des éléments de longueur dl, dont le débit de

kerma normal serait kN dl, ou kN = KN/| est le débit de kerma normal par unité de

longueur, appelé le débit de kerma normal linéique et exprimé en uGy.h™.m2 par cm de
longueur de source (UGy. h™.m2. cm™).

Pour un point P situé a une distance r de I’élément de longueur dl, le débit de kerma

élémentaire dans I’air est d K =Kk dl /12, et pour une source de longueur I:
K = kN J]F

dl
Le calcul de I’intégrale J.'F dépend de la forme et de la dimension de la ligne | et de la

position du point P. Pour une géométrie simple (grain, aiguille, tube ou fil implanté de fagon
rectiligne), la source peut étre assimilée a un segment de droite de longueur | (Figure 1-1) ; le

débit de kerma élémentaire d K délivré par un élément de longueur dl est égal a:

rdé
‘r2cosd

N

ou de est I’angle élementaire sous lequel est vu du point P I’élément de longueur dl situé a la
distance r de P. Le débit de kerma K délivré par la source de longueur | serait donc égal a :
. 0
K —~
""h

ou ¢, est I’angle exprimé en radians sous lequel on voit du point P le segment de droite ; h est
la distance entre p et la ligne 1.

I dl . .
Pour des formes complexes des sources, I’intégrale L —, est calculée par des méthodes de
r

calcul numérique.
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Al ] \
I

Figure I-1 Calcul de débit de kerma au point P a la distance h d’un segment de droite radioactif de
longueur | (d’aprés Dutreix, 1982b).

Cependant, les diamétres des sources reelles ne sont pas négligeables (quelques dixiemes de
millimétre a quelques millimétres), et de plus la plupart de ces sources sont entourées par une
gaine métallique inactive (grain de césium, fils d’iridium, tubes et des aiguilles de césium).
L’atténuation du rayonnement au sein du matériau constituant la source, ou par la gaine n’est
pas négligeable. Le débit de kerma a distance d’une source réelle doit donc tenir compte de
I’atténuation tant par la source elle-méme que par sa gaine. Le fil d’iridium peut étre
considéré comme un cylindre de platine iridié entouré d’une gaine de platine inactif. La
correction de I’atténuation, due aux matériaux traversés, est de la forme e™, ou p est le
coefficient d’atténuation linéique effectif du rayonnement émis par I’iridium 192 dans
I’iridium et le platine, et x est I’épaisseur de métal traversé par le rayonnement (Papagiannis,
2002 ; Rosenwald, 1992 ; Thomason 1991; Weaver, 1994 ).

1.1.5.3 Source utilisée en curiethérapie a haut débit et a débit pulsé : Rapport AAPM
Task Groupe n°: 43

Le calcul de la distribution de dose autour des sources utilisées en curiethérapie a haut débit
ou a débit pulsé (Iridium 192) suit les recommandations de I’AAPM (American Association
of Physicists in Medecine) publiées dans le rapport TG 43 pour une source radioactive de
forme cylindrique symétrique (Nath, 1995 ; Nath, 1997).

Le débit de dose absorbé en un point de I’espace défini par un systeme de coordonnées
polaires (Figure 1-2), ou I’origine de ce systeme est le centre de la source, est donne par :

D(r,8) = S, AIG(r,0)/ G(r,,8,)]g (r)F(r,0)]

ou le point de référence P(r,,6,) a été choisi sur I’axe transverse de la source passant par son
milieu a une distance de 1 cm (r, =1cm, 6, =7/2) .
S, est I’activité de la source en terme de kerma dans I’air, et est calculée a partir du debit de

kerma dans I’air K(d) mesuré a une distance de calibration (d) sur I’axe transverse de la

source par la relation: S, = K(d)dz. La distance de référence pour la calibration est 1 m.
Cette distance est suffisamment grande pour considérer la source comme étant ponctuelle.
S, estexprimée en uGy m* h™.

A: Constante de débit de dose, elle est donnée par la relation A = D(r,,8,)/S,, ot D(r,,6,)
est le débit de dose au point de référence dans I’eau. Cette constante tient compte de I’effet de
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la géométrie de source, de la distribution spatiale de la radioactivité a I’intérieur de la source,
de I’atténuation du rayonnement par la gaine enveloppant la source et par la source elle-
méme, et de la diffusion dans I’eau.

P(r,8)

Figure 1-2. La géométrie de la source supposée dans la formule utilisée pour le calcul de dose Le point de
référence est présenté par P(ry, 6,) (Nath, 1995).

G(r,0) : Facteur géométrique tient compte de la distribution spatiale de I’activité dans la

source en négligeant I’atténuation et la diffusion du rayonnement dans la source et sa gaine et
dans le milieu environnant de celle-ci.

Quand la source est assimilée a une source de forme ponctuelle ou par une ligne, le facteur
géométrique est égal a :

2 Pour une source ponctuelle

r =
G ( ’ 9) { B Pour une source linéique
Lrsing

ou L est la longueur active de la source, et £ est I’angle sous lequel est vu du point P(r,8) la
longueur active L de la source.

g(r): Fonction radiale tient compte de I’atténuation et de la diffusion des rayonnements dans
le milieu sur I’axe transverse (6, =x/2) de la source. Cette fonction peut aussi étre
influencée par la filtration des photons par la gaine de la source et par la source elle- méme.

La fonction radiale est definie par : g(r) = D(r,eo)xG(ro,Ho)/ D(ro,eo)xG(r,Ho)

F(r,6) : Fonction d’anisotropie donne la variation angulaire de debit de dose autour de la

source a chaque distance due a I’auto-filtration et a la filtration oblique des photons primaires
a travers la gaine de la source, et a la diffusion des photons dans le milieu.

Cette fonction est définie par : F(r,8) = D(r,H)G(r,QO)/ D(r,HO)G(r,G) .

Pour les sources d’**?Ir utilisées en curiethérapie a haut débit de dose ou a débit de dose
pulsé, la constante de débit de kerma A est issue des données de Williamson (Williamson,
1991) qui a comparé des données mesurées dans I’eau solide aux données obtenues par la

18



Chapitre | - Etat de I’art

méthode de simulation Monte Carlo. La fonction radiale g(r) a été mesurée par Nath R.
(Nath, 1997). Les valeurs de la fonction d’anisotropie F(r,&) ont été mesurées par Nath et al

(Nath, 1993). Toutes ces données ont été regroupées dans des tableaux et elles sont
maintenant utilisees par les systemes de calcul de dose.

1.2 La Curiethérapie classique

1.2.1 Introduction
La curiethérapie classique concerne les méthodes de reconstruction des cathéters, et les
méthodes de calcul de la distribution de dose qui ont été définis et évalués en utilisant des
films radiographiques.

1.2.2 Reconstruction des cathéters a partir des films radiographiques

Le calcul de la distribution de dose en curiethérapie nécessite une détermination des positions
réelles de la source dans le patient et une reconstruction de I’ensemble de la géométrie
d’implantation. La curiethérapie classique est essentiellement basée sur I’utilisation des films
radiographiques pour déterminer les localisations des sources en utilisant des sources factices
métalliques qui occupent les méme positions que les sources réelles. La méthode la plus
utilisée pour la localisation des sources a partir des films radiographique est la méthode de
reconstruction orthogonale (Rosenwald, 1992). Le principe de cette méthode est illustré dans
figure (I-3).

Supposons que A et B sont les projections orthogonales des foyers F, et F, des tubes de
rayon X, et M est un point de I’espace se trouve a I’intersection des droites F,M, et EM,.
Les coordonnées de M peuvent étre calculées a partir des coordonnées de ces deux projections
M, (X,.z,), et M, (z,.y,) sur les deux films orthogonaux (A) et (B) par un calcul des

distances au film (A), de F, et de la droite F, B, et des distances au film (B), de F,
et de la droite FA. Les systtmes de coordonnées (x,.z,)et (z,,y,) correspondant aux

projections orthogonales des foyers des tubes a 0° et 90° sont repérés au moyen des reperes
plombés supportés par un dispositif rigide appelé porte-films ou les films radiographiques
sont placés.
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-
———

Figure 1-3. Les projections orthogonales A et B des foyers des tubes F, et F sont utilisées comme une

origine de systemes des coordonnées (Xa,za) et (Zb,yb) pour la reconstruction d’un point M de I’espace

a partir de ses projections M, et M, sur les deux films orthogonaux (Rosenwald, 1992).

Lorsque les projections des foyers des tubes de rayons X ne sont pas orthogonales, une
méthode de reconstruction semi-orthogonale est utilisee (Van der Laarse, 2001). Des
méthodes de reconstruction stéréoradiographiques a translation (Rosenwald, 1992) ou
isocentriques (Van der Laarse, 2001) sont utilisées quand les sources sont nombreuses et ont
tendance a se superposer. La premiére méthode utilise deux films de face obtenus en
déplacant longitudinalement le patient (ou le tube a rayons X) parallélement au film et sur une
distance bien définie. La deuxieme méthode nécessite I’utilisation d’un simulateur, et elle
consiste a placer I’isocentre au centre de I’implantation et a effectuer deux films selon deux
angles +a et —a ou *a sont les angles déterminés par les axes centraux des projections de
rayons X effectuées a droite et a gauche de la ligne passant par I’isocentre. 1l est préférable
que « soit dans la gamme 15° a 30°.

Les films radiographiques peuvent aussi étre effectués avec le méme principe de la méthode
isocentrique mais avec des angles variables « et # ou I’angle total ¢+ £ doit étre compris

entre 60° et 120° (Van der Laarse, 2001).

1.2.3 Systémes de dosimétrie

1.2.3.1 En curiethérapie interstitielle

La curiethérapie interstitielle conduit a une répartition de dose trés hétérogéne, quel que soit le
systeme d’implantation. La dose est en effet trés élevée au contact des sources radioactives et
passe par des minimums entre celles-ci (Dutreix, 1988). La définition d’un systeme de
dosimetrie prévisionnel, schéma d’implantation et temps du traitement, était la préoccupation
la plus importante afin d’assurer une distribution de dose optimale dans le volume tumoral.
Avec la source de radium, deux systemes de dosimétrie ont été définis dans le monde : le
systeme de Manchester par Paterson, Parker et Meredith en Angleterre (1934), et le systeme
de Quimby aux Etat-Unis (1947). L’emploi du radium a été limité a partir des années 50 pour
des raisons de radioprotection et remplacé par des radioéléments artificiels. Les fils d’iridium
192 se sont peu a peu imposés selon des techniques en préparation non radioactive. Des
méthodologies d’implantation ont été étudiées et développées des 1960 par Pierquin et son
équipe en France pour enfin aboutir a créer un systeme de dosimétrie prévisionnel simple a
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réaliser et trés facile a reproduire avec les fils d’iridium, appelé le systéme de Paris (Dutreix,
1982h).

1.2.3.1.1 Systeme de Manchester

Le systeme de Manchester a défini une distribution des sources pour qu’une large fraction de
I’activité totale demandée pour le traitement soit distribuée en périphérie du volume tumoral,
et la fraction restant soit distribuée a I’intérieur (Anderson, 1994 ; Nath, 1997). Par exemple,
pour un volume implanté en plusieurs plans, la fraction de I’activité en périphérie est égale
aux trois-quarts de la fraction de I’activité a I’intérieur. Pour calculer I’activité du radium
nécessaire pour le traitement, des tables pré-calculées, exprimées en terme d’activité par unité
de dose (mg.h par 1000 cGy), sont utilisées pour avoir une couverture optimale d’une surface
ou d’un volume donné. Les tables de Manchester donnaient un débit de dose de 10% plus
élevé que la dose minimum a I’intérieur du volume effectivement traité.

1.2.3.1.2 Systéme de Quimby

Le systeme de Quimby utilise des espacements équidistants entre les sources et une activité de
source de radium distribuée de fagcon uniforme sur la surface ou dans le volume traité. Les
activités demandées (mg.h par 1000 cGy) pour les traitements sont calculées et regroupées
dans des tables en fonction de la surface traitée et de la distance entre les plans du traitement
ou en fonction du volume traité (Anderson, 1994 ; Dutreix, 1982b ; Nath, 1997). Les tables de
Quimby donnaient la valeur maximum du débit dans un plan.

1.2.3.1.3 Systéme de Paris

Le systéme de Paris bien adapté a I’utilisation des fils d’iridium 192 repose sur les principes
suivants (Dutreix, 1982b) :
1 Les lignes radioactives doivent étre rectilignes, paralleles, et disposées de maniére
a ce que leurs centres soient dans un méme plan perpendiculaire a la direction des
lignes. Ce plan est appelé plan central ;

2 Le débit de kerma linéique normal doit étre uniforme le long de chaque ligne et
identique pour toutes les lignes ;
3 Les lignes radioactives doivent étre équidistantes.

1.2.3.1.3.1 Regles d’implantation
Selon le principe d’équidistance, la distribution des sources va étre linéaire pour les
implantations en un seul plan, et carrée ou en forme de triangles équilatéraux pour les
implantations en deux plans ou plus (Figure 1-4).
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Figure 1-4. Principe d’équidistance: dispositifs coplanaires (A), en «triangles» (B) et en «carrés» (C)
(Marinello, 1992).

Les paramétres utilisés pour définir les régles d’implantation en curiethérapie sont :

1)
2)
3)
4)

Longueur active LA (cm) des sources utilisées pour le traitement.

Ecartement d (cm) entre les lignes radioactives.

Isodose de référence IR : Isodose qui entoure le volume traité.

Dimensions du volume traité (Figure 1-5, Figure 1-6, Figure 1-7): les dimensions du

volume traité sont définies en se référant aux dimensions minimales de I’isodose

de référence mesurées a I’intérieur du volume implanté :

a. Longueur traitée, Lt (cm) : la longueur du volume traité a été définie égale a la
moyenne arithmétique des longueurs élémentaires |1, 1,,...,1 mesurées sur

1 on
des axes paralléles aux lignes et passant par des points placés a mi distance
entre les cathéters.

b. Epaisseur traitée, e (cm) : I’épaisseur du volume traité est définie comme étant
égale a la moyenne arithmétique des épaisseurs élémentaires e, e,,...,e, qui
sont les épaisseurs minimales mesurées dans le plan central entre deux plans
paralleles au plan des lignes et tangent intérieurement a I’isodose de référence.

c. Marge de sécurité m, (cm) : pour des applications en deux ou plusieurs plans,

la marge de sécurité est définie comme la moyenne arithmétique de toutes les
distances minimales m;, m,,...., m. mesurées dans le plan central entre

I’isodose de référence et tout segment joignant les interactions de deux lignes
radioactives voisines en bordure de volume cible.

d. Débord latéral (cm) : pour des applications en un seul plan, le débord latéral est
défini comme étant la distance séparant les lignes radioactives les plus externes
des limites du volume traité, mesurée dans le plan central de I’application sur
I’axe perpendiculaire aux lignes.
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Figure 1-5. Définition des dimensions du volume traité pour les implantations composées de plusieurs
lignes radioactives coplanaires(Dutreix, 1982b).
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Figure 1-6. Définition des dimensions du volume traité par trois lignes implantées « en triangle » (Dutreix,
1982b).
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Figure 1-7. Définition des dimensions du volume traité dans le cas de plusieurs lignes radioactives
disposées selon un motif « en carrés » (Dutreix, 1982b).

Les régles d’implantation ou ce qui est appelé la dosimétrie prévisionnelle du systeme de
Paris peuvent étre résumées comme ceci :

1. L’écartement d varie entre 8 - 15 mm pour une implantation courte (Lt <3 cm, LA< 4
cm) et 15 - 22 mm pour une implantation longue (Lt>7 cm, LA > 10 cm).

2. Pour un volume cible ayant une épaisseur e < 12 mm, des implantations en un seul plan
sont utilisées avec d ~ e/ 0,6, ce qui donne m, =~ 0,35.d .

3. Pour e > 12 mm, des implantations en double plan sont utilisées. Une implantation en
double plan avec des cathéters arranges en triangle doit réaliser un écartement entre les
cathéters d ~ e/ 1,3, ce qui donne m,~ 0,2.d. Pour un arrangement en carre, I’implantation

doit réaliser d ~ e/ 1,57, ce qui donne m, =~ 0,27.d.

4. Les longueurs actives des cathéters pour des implantation en seul ou double plan sont
données par LA~ Lt/0,7.

1.2.3.1.3.2 Débit de dose de base
Afin de calculer la répartition de dose dans des dispositifs coplanaires, en « triangles », ou en
« carrés », des points sont définis dans le plan central de I’implantation (Figure 1-8 (a, b, c))
pour calculer des débits de dose dans ces zones, appelés débits de dose de base élémentaires
DB, . La moyenne arithmetique de ces debits élémentaires constitue le débit de dose de base

(DB) au moyen duquel la répartition de dose va étre calculée, et I’isodose de référence IR va
étre choisie.

Le choix du plan central pour calculer le débit de dose de base se justifie par le fait que la
répartition de la dose varie lentement dans la région proche du plan central pour des
implantations conformes au systéeme de Paris. Les surfaces d’isodoses dans des plans
paralleles au plan central, leurs formes et leurs dimensions ne se modifient que lentement
quand on s’éloigne de celui-ci (Dutreix, 1982b). Une erreur de 1 ou 2 millimetres sur les
positions des points ou les débits de dose élémentaires sont calculés n’est pas critique (Gillin,
1994).
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Figure 1-8. Calcul du débit de dose de base pour les implantations : (a) coplanaires, (b) en « triangles », et
(c) en « carrés » (Dutreix, 1982b ; Marinello, 1992).

1.2.3.1.3.3 Isodose de référence (IR)
L’isodose de référence (IR) est une surface isodose qui doit entourer au plus pres le volume
cible. Cette isodose de référence a été définie a 85% du débit de dose de base pour qu’elle
corresponde d’une part a un pourcentage assez éleve pour assurer I’nomogénéité relative de la
dose a I’intérieur du volume implanté, et d’autre part & un pourcentage assez faible pour que
la dose, le long de la surface limitant le volume cible, soit suffisamment constante.

1.2.3.2 En plésiocuriethérapie:

Nous distinguons deux types de plésiocuriethérapie : la curiethérapie endocavitaire, et la
curiethérapie endoluminale.

1.2.3.2.1 Curiethérapie endocavitaire

1.2.3.2.1.1 Géometrie d’implantation
L’essentiel de cette curiethérapie concerne la curiethérapie gynécologique en utilisant un
support a des systemes de contention placés au contact des structures a traiter. Les sources en
petit nombre sont regroupées suivant un axe ou dans la région centrale d’un volume ; dans ces
conditions, la dose décroit constamment depuis les sources vers la périphérie, et le gradient de
dose, tres élevé dans les tissus proches des sources, décroit constamment lorsqu’on s’éloigne
des sources. Les systemes d’applications endocavitaires ne sont généralement pas identiques

25



Chapitre | - Etat de I’art

et dépendent du but clinique de I’application. Dans le traitement du cancer du col de I’utérus,
par exemple, la plupart des systemes d’application utilisent une source utérine de longueur
variable adaptée a celle de la cavité utérine et deux ou trois sources vaginales dont la direction
principale par rapport a celle de la sonde utérine dépend du systéme. Parmi les applicateurs
utilisés pour ce genre de traitement, nous citons I’applicateur de Chassagne- Pierquin,
I’applicateur de Delouche, I’applicateur gynécologique universel de Baillet, et I’applicateur de
Fletcher qui est muni de protections de tungsténe antérieures et postérieures, afin de diminuer
les doses vésicales et rectales (Gerbaulet, 1992 ; Haie-Meder, 2003 ; Pierquin, 1992).

1.2.3.2.1.2 Spécification de dose
La spécification de dose en curiethérapie endocavitaire est réalisée soit par rapport au point de
référence soit par rapport aux dimensions d’une isodose choisie comme référence. La notion
de dose de base du systeme de Paris n’existe pas pour ces systemes d’application car il n’y a
pas de zones de faible gradient de dose pour pouvoir la déterminer.

1.2.3.2.1.3 Points de référence

1) Le Point A: Le point A a été défini par le systtme de Manchester a 2 cm de la sonde
utérine et a 2 cm vers la téte d’un plan perpendiculaire a cette sonde en son extrémité
inférieure.

2) Point de références anatomiques :

a)  Point rectum : L’ICRU 38 (ICRU report 38, 1985) a défini le point rectal appelé DMR
(dose maximale au rectum) @ 5 mm du milieu des sources vaginales sur la paroi
postérieure du moule vaginal.

b)  Point vessie : Ce point a été défini par I’ICRU 38 comme le point le plus postérieur au
milieu du ballonnet rempli du produit radio-opaque.

Des points anatomiques liés aux structures osseuses sont aussi définis comme les points de

référence « paroi pelvienne », et « lymphatique ».

La définition du point de référence pour le calcul de dose est rendu difficile car un
déplacement minime de ce point conduit a une variation importante de la dose en raison du
fort gradient de dose. Par exemple, un déplacement de 1mm d’un point situé a 2 cm des
sources correspond a une variation de dose de 10% (Dutreix, 1982b).

1.2.3.2.1.4 lsodose de référence

La difficulté de trouver un point de réference pour le calcul de la dose délivrée au volume
cible a amené a définir un autre moyen pour la spécification de dose. La surface d’isodose 60
Gy a été choisie dans ce but et est représentée par ces trois dimensions : hauteur, largeur et
épaisseur (ICRU report 38, 1985). La mesure des dimensions de cette isodose permet de
comparer les différentes techniques entre elles, quels que soient les systéemes employés, le
nombre, la nature et la position des sources puisque ces dimensions sont celles du volume
effectivement traite.

1.2.3.2.2 Curiethérapie endoluminale

Le développement de la curiethérapie endoluminale est essentiellement lié a I’utilisation de la
technique d’irradiation a haut debit de dose (Celebiolgu, 2002 ; Kelly, 2000 ; Peiffert, 2000).
Le traitement est réalisé par la mise en place des sources radioactives dans I’cesophage ou les
bronches pendant une breve durée (quelques minutes a quelques heures). L’endoscopie
constitue une aide indispensable pour la mise en place de la source. Le traitement est
généralement réalisé par un seul cathéter dans lequel une source d’iridium mobile de haut
débit peut se déplacer. La spécification de dose est faite selon le systéme de Paris dans le plan
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perpendiculaire a I’axe de la source et passant par son milieu appelé plan central. La position
du point de spécification est toujours donnée dans ce plan par rapport au centre de la source.
En connaissant le rayon du cathéter utilisé, il est facile d’en déduire I’épaisseur traitée, qui est
la distance séparant la surface du cathéter et le point de spécification de la dose, et aussi le
rayon du surdosage qui est égal a 0,6 fois la distance entre le centre de la source et le point de
specification de la dose (Marinello, 1992).

Dans le cas d’utilisation de plusieurs cathéters comme c’est le cas en curiethérapie
endoluminale des éperons bronchiques ou des tumeurs des voies hépatiques, une optimisation
de la distribution de dose est nécessaire pour réduire le surdosage au niveau ou les cathéters
sont rapprochés (Van der Laarse, 1994b).

1.2.4 Spécification et rapport de dose
Les recommandations ICRU (International Commission on Radiation Units and
Measurements) en curiethérapie tendent a standardiser les méthodes utilisées pour rapporter
les doses calculées avec des différents systemes de dosimétrie. Ces recommandations aident a
interpréter et comparer les différents résultats, notamment les résultats cliniques, publiés dans
la littérature.

1.2.4.1 Rapport ICRU 58 en curiethérapie interstitielle

ICRU publiées dans le rapport n° 58 (ICRU report 58, 1997) sont basées sur les réegles

définies par le systéeme de Paris. Les doses sont rapportées dans le plan central, les nomes de

dose de base et la dose de référence sont changés en MCD (mean central dose) et MTD

(minimum target dose), respectivement.

Deux parameétres d’uniformité sont définis :

1)  I’écart entre chaque MCD individuelle et la MCD moyenne, cet écart est exprimé en
pourcentage de la MCD moyenne.

2)  I’indice de I’homogénéité définie par le rapport entre la MTD et la dose moyenne MCD.

Le volume de surdosage est défini par le volume couvert par I’isodose représentant 150% de

MCD autour des sources dans chaque plan paralléle au plan central ou il y a un zone de

surdosage. La dimension maximale de la plus grande zone de surdosage doit étre rapportée.

Le volume de sousdosage est défini par le volume de CTV (clinical target volume) couvert

par I’isodose représentant le 90% de la dose de prescription.

1.2.4.2 Rapport ICRU 38 en curiethérapie endocavitaire

Le manque de systeme universel pour spécifier et rapporter la dose, et les variations dans les
techniques des traitements ont contribué a la difficulté d’interpréter les resultats obtenus par
les différents centres pratiquant le traitement par curiethérapie endocavitaire. L’ICRU a tenté
de résoudre ce probleme en publiant le rapport 38 (ICRU report 38, 1985). Le rapport ICRU
38 recommande que I’activité des sources, le temps du traitement, et les contours de I’isodose
standard (dans le plan latéral, oblique, et frontal) soient rapportés. En plus, le rapport 38
recommande de rapporter :

1) les dimensions du contour de I’isodose 60 Gy (en incluant le traitement effectué en
radiothérapie externe).

2) la dose au point vésical situé au milieu du ballonnet sur sa paroi postérieure.

3) la dose au point rectal situé a 5 mm de la paroi postérieure du vagin a mi distance
entre les sources vaginales.

4) les doses aux reperes 0Sseux.
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1.2.5 Evaluation de la distribution de dose
Avant le développement de I’imagerie 3D en curiethérapie, I’évaluation de la distribution de
dose a été essentiellement basée sur la géométrie d’implantation. Des histogrammes dose-
volume (HDV) ont été utilisés pour le calcul des volumes d’isodoses. Des indices de qualité
ont été dérivés a partir des HDV pour évaluer I’homogénéité de la distribution de dose au
milieu de I’implantation, et de surdosage ou de sousdosage du volume traite.

1.2.5.1 Les histogrammes dose- volume (HDV) basées sur la géométrie d’implantation

Trois types des HDV ont été utilisés pour I’évaluation de la distribution de dose en
curiethérapie, différentiel, « natural », et cumulatif (Anderson, 1986 ; Van der Laarse, 2001).
Les HDV différentiels et « naturals » sont spécifiques a la curiethérapie interstitielle car ils
représentent des moyens d’évaluation d’homogénéité de la distribution de dose au milieu de
I’implantation entre les sources. Le HDV cumulatif est un outil commun entre la curiethérapie
interstitielle et la curiethérapie endocavitaire pour calculer le volume de la distribution de
dose.

1.25.1.1 HDV différentiel

Pour une source ponctuelle d’une activité S, le volume d’une sphére ou la source ponctuelle
est placée a son centre est :

V= iHr3
3

ou r est le rayon de la spheére.
A une distance r de la source ayant une activité S, la dose calculée dans I’air est :

D=S/r?

Le volume d’une sphere autour de la source peut étre exprimé en fonction de la dose calculée
a une distance r par la relation :

V=(4/3)1S**D**
La relation finale utilisée pour calculer le HDV différentiel est :
dVv/dD=-211S**D**
L’HDV différentiel est donc une relation entre un volume par unité de dose (cm*/cGy) et la
dose (cGy).
L’allure générale d’HDV différentiel pour une source ponctuelle est présentée dans la (Figure
[-9 (a)). Pour une implantation constituée de n sources ayant des activités identiques S, le
HDV différentiel est présenté dans (Figure 1-9 (b)).
Le HDV différentiel a une distance éloignée des sources est le HDV d’une source ponctuelle
d’une activité nS (Figure 1-9 (c) (1,2)), soit :
dV/dD=-2T1(nS)**D*"*

A faible distance des sources le HDV différentiel est le HDV de n sources d’activité S :

dVv/dD=-2IIn(S)*?D*"
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A mi-distance entre les sources, le HDV différentiel présente un pic qui correspond aux
volumes placés au milieu de I’implantation. Une distribution de dose homogéne au milieu
d’une implantation va étre représentée par un pic haut et étroit.
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Figure 1-9. (a) HDV différentiel pour une seule source ponctuelle et (b).HDV différentiel pour n sources
ponctuelles(Van der Laarse, 2001).

Zones des débits de
dose trés élevés

v
(1) 2 sources ponctuelles d’une (2) Une source ponctuelle d’une
activité S chacune.

activité 2S.

Zones des débits de
dose faibles

Figure 1-9 (c). (1) Distribution de dose autour des deux sources ponctuelles d’une activité S chacune et (2)
distribution de dose autour d’une seule source ponctuelle d’une activité 2S.
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1.25.1.2 HDV « natural »

L’HDV «natural» est calculé a partir de HDV différentiel avec suppression de I’impact de
I’inverse carré de la distance (Anderson, 1986). A une distance r d’une source ponctuelle
3 3

ayant une activité S, on pose u=D,2-D2 ou D, est la valeur minimale de débit de dose lorsque
u=0.
En reprenant la relation V=(4/3)I1S*?D™?, on obtient :

Vz_%n SS/Z(D ;JSIZ'U)

Soit(:j—v =- %H S3/2 qui est un constant.
u

Le HDV « natural » est donc une relation entre un volume par unité de dose (cm*/(cGy)™ ¥?,
et la dose (cGy). Cet histogramme est une ligne droite horizontale pour une seule source
ponctuelle, c’est la raison pour laquelle il est appelé « natural ». Pour une implantation
constituée de n sources ayant des activités identiques S, le HDV « natural » est divisé en trois
zones : zone éloignéee des sources, zone au milieu de I’implantation & mi distance entre les
sources, et zone pres des sources (Figure 1-10).

La ligne 1 présente la hauteur de pic. Ce pic correspond au volume situé au milieu de
I’implantation. La dose de pic est la dose moyenne des doses calculées aux points placés a mi-
distance entre les sources. La dose de pic est égale a la dose de base pour une implantation
conforme au systeme de Paris.

La ligne 2 située a mi-distance entre la ligne 1 et la ligne 3 représente ce qui est appelé la
limite de la zone de faible dose en se dirigeant de I’extérieur de I’implantation vers I’intérieur.
La ligne 3 présente une zone de faible dose, le niveau de cette zone est & 4/3r (nS)*?

L allure du HDV « natural » dans cette zone ressemble a I’allure du HDV « natural » calculé
pour une source unique ponctuelle. Car dans les zones éloignées des sources, les contributions
des doses provenant des n sources sont équivalentes a une contribution d’une source unique
ponctuelle ayant une activité de nS.

La ligne 4 située a mi-distance entre la ligne 1 et la ligne 5 représente une zone de dose
élevée placée a I’intérieur de I’implantation, sans tenir compte des zones placées trés proche
des sources.

La ligne 5 présente une zone a une distance tres proche des sources, zone de dose trés élevée.
Le niveau d’HDV «natural » dans cette zone, 4/3 = n (S)¥? correspond au volume
relativement proche de chaque source. L’allure du HDV « natural » ressemble a I’allure
produite par une source unique ponctuelle d’une activité S, et le volume total de cette zone
représente n fois le volume calculé autour de chaque source. La ligne 5 détermine la limite
théorique de la zone de dose élevée en rapprochant les sources.

Plus le volume placé au milieu de I’implantation a mi-distance entre les sources recevant une
dose homogeéne est grand, plus le pic du HDV « natural » est haut et étroit. Pour cette raison le
HDV « natural » est un moyen représentatif de I’homogénéité de la distribution de doses dans
le volume traité en curiethérapie interstitielle.

30



Chapitre | - Etat de I’art

Vi [ *10°6 em"34eGyt-1.5] V(PD.HD)
450 u(PD)-u(HD)
P igne 1 . Bl amresosaina
400 - - - G V(PD **)
uw(LLD)
& V(LD,HD)
- sl
. V(LD.**)
2501 Ligne 2 v u(LD)
Ligne 4 NPD
= Natural Dose Ratio= ———---
PD
1m-]'..c:mr level I.L__________!__ @
1oy Ligne 3
~ll: -l P
0.5001
i _?_ E _L_Ig_n_e_S_ ______ Hight level w1
290 : ags . G.%Sll ‘ 1035 o 1ES7 1644 21‘S4 420 wf
Narural Prescribed Dose Peak Dose i
Prescribved Dose
Low Dose I‘ﬁgh! Daose

Figure 1-10. HDV « natural » pour une implantation constituée de n sources (d’aprés Van der Laarse,
1994a).

1.2.5.1.3 HDV cumulatif

L’histogramme dose volume cumulatif représente pour chaque dose D le volume entouré par
une surface d’isodose D. Le HDV cumulatif est une relation entre un volume (cm®) et une
dose (Gy). Ce HDV calculé sans tenir compte de I’anatomie des patients donne seulement des
informations sur les volumes des distributions de dose.

1.2.5.2 Evaluation d’uniformité de la distribution de dose

L’evaluation d’uniformité de la distribution de dose dépend de la geométrie d’implantation.
L’uniformité de la distribution de dose au milieu de I’implantation est un critére important en
curiethérapie interstitielle afin d’éviter des zones de surdosage et de sous-dosage dans le
volume traité.

La distribution de dose dans le volume traité est essentiellement non-uniforme en
curiethérapie interstitielle (Dutreix, 1988). Un profil de dose (Figure 1-11) selon une ligne
AA’, tracée dans un plan perpendiculaire aux cathéters, est plat dans des zones ou les
variations de dose sont minimales. Ces zones sont placées a mi distance entre les cathéters ou
les doses de base sont calculées selon le systtme de Paris. Le profil, selon la ligne AA
montre aussi que des zones de forte gradient de dose sont placées prés des sources. Le
gradient de dose augmente lorsque le profil AA™ de dose passe du centre vers la périphérie du
volume traité, cette augmentation atteint un maximum (M) a partir de 3 a 10 mm de la source
en périphérie.

La quantification de I’'uniformité de la distribution de dose n’est pas facile a cause des formes
complexes des isodoses en curiethérapie interstitielle. Le systeme de Paris a imposé une
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condition sur les variations des doses de base afin d’assurer une uniformité suffisante. Des
volumes de surdosage et de sous-dosage ont été aussi déefinis. Des indices ont été dérivés a
partir des histogrammes dose-volume afin de pouvoir comparer I’uniformité de la distribution
de dose des différentes implantations.

Figure 1-11. Au dessus, une distribution de dose dans un plan perpendiculaire aux 8 cathéters paralléles.
En dessous, deux profils des doses sont tracés selon les deux lignes AA et BB . Les doses sont normalisées
a 100% de la dose de référence (d’apreés Dutreix, 1988).

1.2.5.2.1 Systéme de Paris

1.2.5.2.1.1 Variations des doses de base
Selon le systeme de Paris une uniformité suffisante de la distribution de dose peut étre assurée
a I’intérieur du volume implanté si les débits de dose de base élémentaires realisent la
condition suivante (Dutreix, 1982b) :

DB-10%DB < DBi < DB+10%DB

ou Dbi est un débit de dose de base élémentaire calculé dans une zone ou les variations de
dose sont minimales et DB est la moyenne arithmétique des débits des doses de base
élémentaires.

Cette condition n’est imposée que dans le plan central de I’implantation car le systeme de
Paris considere que la répartition de la dose autour des lignes radioactives implantées selon
ses regles ne varie que lentement dans les régions proches du plan central.

Cette condition ne nous permet pas d’évaluer les distributions des doses dans tout le volume
traité sur toutes les longueurs actives.

1.2.5.2.1.2 Le volume de surdosage
Le surdosage en systéeme de Paris représente le volume de tissu entourant chaque ligne
radioactive. Ce volume recoit une dose supérieure ou égale a deux fois la dose de référence,
ce qui est aussi appelé manchon de surdosage. D’apres une étude de la variation de manchon
de surdosage en fonction des parameétres géométriques de I’implantation, la longueur des
manchons de surdosage reste voisine de celle de la ligne radioactive, mais leur diametre
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augmente trés vite avec I’écartement entre les lignes, et pour un écartement donné il est
d’autant plus grand que les lignes sont courtes, et il dépend tres peu de leur nombre (Dutreix,
1982b). Les écartements entre les lignes dans le systeme de Paris ont été définis pour éviter un
effet de nécrose qui correspond cliniquement le plus souvent a des diametres de manchons de
surdosage supérieurs a 8 ou 10 mm.

Une analyse de la distribution de dose pour des implantations conformes au systéme de Paris
montre que le rapport entre le volume de surdosage (V200) et le volume traité (\V100),
V200/V100, est compris entre 0,16 — 0,25. Cette analyse a trouvé aussi que le rapport entre le
volume irradié (V50), le volume de tissu limité par une surface isodose égale a 50% de la
dose de référence, et le volume traité (V100), V50/V100, est compris entre 2,84-3,16
(Bridier, 1983).

1.2.5.2.2 DNR (Dose Non-uniformity Ratio):

Saw C. B, et al (Saw, 1991) ont défini un rapport DNR afin d’évaluer I’'uniformité de la
distribution de dose. Le DNR dépend de la configuration de I’implantation, il est défini par le
rapport entre le volume recevant au moins 150% de la dose de référence et le volume recevant
au moins la dose de référence. Une distribution de dose optimale en terme d’uniformité peut
étre achevée quand une valeur minimale de DNR est atteinte (Figure 1-12). La dose qui realise
cette valeur minimale est la dose qui réalise un manchon de surdosage minimum.
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Figure I-12. Le DNR en fonction de la dose de référence pour une implantation en double plans (d’aprés
(Saw, 1991).

La valeur minimale de DNR a été obtenue a une dose égale a la dose moyenne des doses
calculées aux points placés a mi- distance entre les cathéters sur toutes les longueurs actives
(Major, 2000). Le choix de la dose de référence en terme de DNR minimale peut réaliser une
uniformité optimale de la distribution de dose, mais il ne peut pas réaliser une couverture du
volume cible optimale. Par exemple pour une implantation conforme au systeme de Paris, le
DNR atteint une valeur minimale pour une dose égale a la dose moyenne des doses de base,
mais cette dose ne représente pas la dose optimale qui réalise une bonne couverture du
volume cible.
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1.2.5.2.3 Indices de qualité dérivées a partir du HDV «natural»:

Le HDV «natural» est un outil tres représentatif de I’uniformité de la distribution de dose.
Deux indices principaux sont dérivés a partir de cet histogramme :

1.2.5.2.3.1 Ul (Uniformity index) :
L’indice Ul représente la fraction du volume traité recevant la dose de prescription par la
relation (Anderson, 1986):

Ul= V(PD)-V(HD) /V(PD)
U(PD)-U(HD)/ U(PD)
ou V(PD) est le volume qui recoit au moins la dose de prescription (PD). HD (High Dose) est

la dose définie a mi hauteur de pic dans la zone de dose élevée (niveau de ligne 4 dans la
figure (1-10)). V(PD)- V(HD) est le volume irradié par une dose située entre PD et HD. Ce

3
volume a été normalisé a un intervalle de dose situé entre PD et HD avec U(PD)=PD 2 et
3
U(HD)=HD 2. Si le volume de surdosage V(HD) augmente, la fraction de volume traité
recevant la dose de prescription diminue et I’Ul diminue. L utilisation d’Ul pour comparer
différentes implantations est limitée car il dépend de la dose de prescription.

1.2.5.2.3.2 QI (Quality index) :

L’indice QI a été défini (\Van der Laarse, 2001) en remplagant la dose de prescription utilisée
pour calculer I’Ul par une dose appelée LD (Low Dose). La dose LD a été définie a mi
hauteur de pic dans la zone de dose faible (niveau de ligne 2 dans figure (1-10)).

ol= V(LD)-V(HD) /V/(LD)

U(LD)-U(HD)/ U(LD)

ou V(LD) est le volume recevant au moins la dose LD. HD est la dose définie précédemment
dans I’UL. V(LD)-V(HD) représente le volume irradié par une dose située entre LD et HD. QI
est une mesure de la forme de pic, ce qui est en relation directe avec I’'uniformité de la
distribution de dose. Plus I’'uniformité de la distribution de dose augmente, plus le pic est haut
et étroit, et plus le QI augmente. L’indice QI est beaucoup utilisé pour comparer différentes
géométries d’implantation et différentes méthodes d’optimisation car il est lié directement a la
géomeétrie d’implantation et indépendant de la dose de prescription.

1.3 Imagerie 3D en curiethérapie

1.3.1 Introduction

Le développement de I’utilisation de I’imagerie 3D en dosimétrie, et des logiciels de
planification a contribué a I’évolution de la curiethérapie. En effet, I’imagerie 3D permet une
connaissance anatomique dans les différents plans de I’espace du volume cible et des organes
critiques. Par ailleurs, le logiciel de calcul de dose permet actuellement de réaliser les calculs
des distributions de dose directement sur les images, permettant ainsi de corréler la dose au
volume cible et aux organes critiques.

Différentes modalités d’imagerie ont permis le développement de la curiethérapie. L’imagerie
radiologique, la scanographie (scanner) ou I’imagerie par résonance magnétique (IRM), sont
historiquement les plus courantes en curiethérapie (Pétter, 2002). Ces moyens d’imagerie ont
été utilisés comme une aide a I’implantation (Erickson, 1996) ou pour le calcul et I’évaluation
de la distribution de dose (Senan, 2000 ; Stuecklschweiger, 1991), et finalement pour
I’optimisation de la distribution de dose (Eisbruch, 1998 ; Lessard, 2002).
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L utilisation des images scanner ne permet pas toujours de définir les structures anatomiques,
du fait du manque de contraste (Erickson, 1996 ; Poupon, 2003). Au contraire, I’imagerie
IRM permet une excellente definition des structures anatomiques, grace a sa résolution en
contraste entre tissu tumoral et tissu sain et par son acquisition multi plans directe (Mayr,
1993 ; Thomas, 2000), mais présente des distorsions du fait de I’inhomogénéité du champ
magnétique en bordure de volume (Poupon, 2003). Le recalage d’images devient tres utile
pour compléter les informations de ces deux modalités (Amdur, 1999 ; Sannazzari, 2002 ;
Servois, 2003).

D’autres modalites d’imagerie ont montré leur efficacité comme un guide d’implantation,
comme I’imagerie ultrason dans le traitement de cancer de la prostate (Nag, 1999 ; Narayana,
1997), ainsi que I’endoscopie dans le traitement de I’cesophage et des bronches (Potter, 2002).
Récemment, une autre technique présente un rdle intéressant pour la définition des volumes a
irradier : il s’agit de la spectroscopie par résonance magnétique. La superposition d’un signal
a I’imagerie anatomique permet de définir une cartographie encore plus précise du volume
tumoral (DiBiase, 2002 ; Mizowaki, 2002).

La dosimétrie 3D en curiethérapie est essentiellement basée sur I’utilisation des images
scanner et des images IRM. La dosimétrie 3D peut étre effectuée en utilisant une seule
modalité d’imagerie (Schoeppel 1994 ; Wachter-Gerstner 2003a), ou par un recalage de ces
deux modalités en utilisant des repéres osseux ou en utilisant les sources elles mémes comme
des repéres (Servois, 2003).

1.3.2 Reconstruction des cathéters a partir des images scanner

Les positions des cathéters, des grains, ou des applicateurs en relation avec le volume tumoral,
les tissus sains, et les organes a risque sont I’apport le plus important de I’imagerie 3D pour le
calcul de la distribution de dose en curiethérapie.

Les images scanner ont été largement utilisées pour la localisation des sources en raison d’un
acces plus facile a cette modalitée qu’a I’lRM. Les méthodes décrites pour la reconstruction
des sources a partir des images scanner peuvent étre toujours utilisées avec les images IRM.
Parmi les méthodes utilisées pour la reconstruction des sources a partir des images scanner,
nous trouvons les suivantes :

1.3.2.1 Corrélation entre les images scanner et les films radiographiques

Cette méthode consiste tout d’abord a reconstruire les cathéters et a calculer la distribution de
dose classiquement a partir des films radiographiques orthogonaux. La grille de dose calculée
en 3D va étre ensuite transférée sur les images scanner par I’intermédiaire des points dits de
correlation mis en place et visualisés sur chaque examen (Guerif, 1997 ; Messaris, 1999 ;
Thomas, 2000). La difficulté, due aux mouvements des organes, liée a cette méthode est de
trouver des reperes communs entre les images scanner et les films radiographiques (Martel,
1994).

1.3.2.2 Corrélation entre les images scanner et les films scanner de repérage

C’est une méthode qui consiste a localiser les sources a partir des coupes scanner et des deux
films scanner de repérage (surview) (Yue, 1999). Les films sont obtenus en effectuant deux
projections orthogonales, antérieure—postérieure (AP), et latérale. Les localisations des
sources sont déterminées a partir des coupes scanner. Ces sources sont repérées en méme
temps sur les deux films scanner orthogonaux afin de déterminer précisément les coordonnées
longitudinales des sources. La limitation de cette méthode est qu’il peut exister des artéfacts
liés aux sources ne permettant pas de localiser ces dernieres en utilisant les coupes scanner
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uniquement. Cette méthode est d’autant plus intéressante que les deux films de scanner et les
coupes scanner sont effectuées dans un méme systeme de coordonnées. Dans ce cas, le
probléme de mouvement d’organe rencontré en utilisant les films radiographiques est alors
résolu (Martel, 1994).

1.3.2.3 Reconstruction a partir des images MIP (Maximum Intensity Projection)

Les images MIP sont des images numériqguement reconstruites a partir de I’acquisition
scanographique. L’algorithme utilisé pour la reconstruction des images MIP projette des
rayons a travers les images 3D. Ces rayons sont paralleles et leurs trajectoires sont droites.
L algorithme de reconstruction sélectionne I’intensité maximale au cours de la trajectoire de
chaque rayon et la projette dans un plan (Schreiner, 1996). Deux projections face et profil sont
utilisées pour la reconstruction des cathéters. Ces images sont en corrélation avec les coupes
scanner. Ainsi, les positions des cathéters sur les projections profil et face des images MIP
peuvent étre repérees sur les coupes transverses. Cette méthode a été appliquée en
curiethérapie a bas débit de dose. Le probleme lié a cette méthode est la difficulté de bien
visualiser les cathéters sur les images MIP, surtout pour un nombre important de cathéters.

1.3.2.4 Reconstruction a partir des films DRR (Digitally Reconstructed Radiographs)

Les films DRR sont des films radiographiques numériquement reconstruits a partir des images
scanner. Les images scanner sont divisées en éléments tridimensionnels appelés voxels.
Chaque voxel est caractérisé par un numéro Hounsfield (HU). Le numéro HU de chaque
voxel est lieé a la densité électronique relative, et au coefficient d’atténuation linéique du
matériau placé a I’intérieur de chaque voxel. Une relation va étre établie entre ces trois
parametres afin de calculer les DRR (Milickovic, 2000a). L’algorithme utilisé pour la
reconstruction des DRR considere que la valeur d’un rayon X (1) qui a traversé n nombre des

voxels est :
n

_ - uid;
=1, e
i=1
ou |, est le rayon original. g est le coefficient d’attenuation linéique du matériel placé dans
le voxel i. d, est la distance parcourue par le rayon X dans le voxel i.

La reconstruction des cathéters va étre effectuée en utilisant deux films DRR isocentriques.
Cette méthode a I’avantage de supprimer le probleme de mouvement de patient par rapport
aux films radiographiques classiques, car les deux films classiques (face et profil) sont
effectués pendant deux acquisitions ou un mouvement de patient peut s’étre produit. Par
contre, les deux films DRR sont obtenus a partir des données fixes qui sont les images
scanner. En plus, la possibilité d’utiliser des filtres lors de la reconstruction des DRR permet
de visualiser des cathéters qui ont été cachés par les os. L’utilisation de cette méthode est
limitée car elle ne posséde pas les informations 3D permettant de réaliser une représentation
volumique de I’anatomie, ou un calcul de la relation dose- volume.

1.3.2.5 Reconstruction selon le systeme de «Navigation»

Le systtme de «Navigation» est un systeme de reconstruction des cathéters a partir des
images scanner en curiethérapie peropératoire a haut débit de dose (irradiation réalisée en
cours d’intervention chirurgicale) (Strassmann, 2000). La reconstruction des cathéters est
réalisée en deux étapes : préchirurgical et peropératoire. Un systéme de référence externe est
fixé sur le pelvis par des vis en titane dans les deux étapes. Le systeme de référence porte trois
reperes sphériques de 8 mm de diametre. Dans I’étape préchirurgicale, une série de coupes
scanner est acquise pour la région pelvienne et transférée vers la station de travail. Une
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définition du volume cible est effectuée sur ces coupes. Dans I’étape peropératoire, apres une
résection maximale de la tumeur, un moulage flexible est fixé dans la région a irradier. Le
moulage permet un espacement équidistant entre les cathéters. Les positions des cathéters a
I’intérieur du patient sont repérées et enregistrées au moyen d’un systéeme de repérage
électromagnétique en 3D. Le systéeme de repérage est constitué d’un émetteur du champ
magnétique et un récepteur qui détecte ses coordonnées, position spatiale et orientation, dans
le champ magnétique. Le récepteur est donc I’outil qui est utilisé pour déterminer les positions
des cathéters a I’intérieur du patient. Les positions des cathéters déterminées par le systéme de
repérage sont transférées vers les images scanner prises dans I’étape préchirurgicale au moyen
des trois reperes portés par le systeme de référence externe. Ces trois reperes permettent une
transformation des matrices (translation et rotation) entre deux systemes de coordonnées
provenant du systeme de repérage et des images scanner. Cette méthode ne peut pas étre
utilisée lorsque les implantations des cathéters sont effectuées par un acces extérieur a la
tumeur.

1.3.2.6 Reconstruction a partir des images scanner directement

Cette méthode consiste a localiser les sources directement a partir d’images scanner. La
méthode la plus utilisée est celle décrite par I’équipe d’Offenbach (Baltas, 1997 ;
Tsalpatouros, 1997). Cette méthode est essentiellement utilisée en curiethérapie a débit pulsé
ou a haut débit de dose par le systeme de calcul de dose Nucletron PLATO BPS. La
reconstruction des cathéters a partir des images scanner est réalisable au moyen des points
d’intersection des cathéters avec des coupes transverses.

1.3.3 Systémes de dosimétrie 3D
La dosimétrie 3D a révolutionné la curiethérapie en permettant le calcul de dose en relation
directe avec I’anatomie réelle du patient. La mise en place de la dosimétrie 3D en
curiethérapie nécessite la définition d’un systeme de dosimétrie 3D. Parmi les systemes de
dosimétrie 3D qui ont été déja publiés dans la littérature nous présentons les suivants :

1.3.3.1 Systeme de « New York »

Les étapes principales de ce systéeme peuvent étre résumées comme suit (Hilaris, 1994):

1) Acquisition des images scanner pré-implantation

2) Définition du volume cible et des organes critiques sur les coupes scanner

3) Simulation de I’implantation: selon des contraintes cliniques, la dose
minimale désirée sur le volume cible et la dose maximale désirée sur les
organes critiques, la distribution des positions des cathéters va étre simulée
en utilisant les images scanner. Les cathéters vont tout d’abord étre
distribués, suivant le schéma : 75% en périphérie et 25% dans le centre du
volume cible en utilisant des espacements équidistants.

4) Calcul et optimisation de la distribution de dose : I’optimisation de la
distribution de dose est réalisée par optimisation des positions des
cathéters, de leurs activités et de leurs nombres.

5) Evaluation de la distribution de dose : la distribution de dose est évaluée a
partir des histogrammes dose-volume calculés pour chaque organe afin
d’évaluer la couverture du volume cible par la dose de traitement et les
irradiations aux organes critiques.

6) Implantation des cathéters
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Ce systeme est utilisé pour la curiethérapie interstitielle de prostate en utilisant une source de
Palladium-103 (période de 17 jours, et énergie moyenne de 28 keV), et pour la curiethérapie
interstitielle gynécologique et ORL en utilisant une source d’Iridium a haut débit de dose.

La limite de ce systéme est que la dosimétrie réalisée a partir des images scanner pré-
implantation ne fournit pas des informations réelles sur la distribution de dose a I’intérieur du
patient, car les topographies du volume cible et des organes a risque changent
significativement apres I’implantation (Potter, 2002).

1.3.3.2 Systeme de «Offenbach»

Le systeme de «Offenbach» (Baltas, 1998) est constitué de :

1)  Implantation des cathéters en utilisant les images scanner comme un guide :
a)  acquisition des images scanner effectuée pour la région d’intérét
b) implantation des cathéters effectuée en utilisant une distribution réguliere des

cathéters

2)  Acquisition des images scanner post- implantation

3) Transfert des images scanner vers la station de travail

4)  Définition du volume cible et des organes critiques sur les coupes scanner

5)  Reconstruction des cathéters directement a partir des images scanner

6) Choix de la longueur active dans les cathéters. La longueur active est 0,5 ou 1 cm

inférieure a la longueur du volume cible

7)  Distribution des points sur la surface du volume cible. L’espacement entre les points est
équidistant (0,5-2) cm

8) Calcul et optimisation de la distribution de dose en utilisant I’optimisation sur points de
dose ou I’optimisation geométrique (Van der Laarse, 1994b)

9) Normalisation de la distribution de dose par apport a la valeur moyenne de la dose
calculée sur la surface du volume cible

10) Prescription de la dose de référence a 100% de la dose moyenne calculée sur la surface
du volume cible

11) Evaluation de la distribution de dose au moyen des histogrammes dose-volume calculés
pour le volume cible et les organes critiques

12) Calcul de valeur de I’indice COIN (Baltas, 1998)

Une implantation est considérée optimale lorsque la couverture de volume cible est supérieure

a 85% et la valeur de COIN est supérieure a 0,64.

Ce systeme est utilisé pour la curiethérapie interstitielle avec une source d’lridium a haut
débit de dose pour le traitement de prostate, de ORL et du sein.

Les points faibles de ce systeme se présentent dans la spécification de dose de référence et
dans I"utilisation seulement de COIN (voir explication dans § 1.3.4.2.3) comme critére de la
qualité d’implantation. La spécification de dose de référence en terme de dose moyenne
calculée sur la surface du volume cible ne donne aucune idée sur la distribution de dose a
I’intérieur du volume traité (surdosages et sous-dosages). Quant a I’utilisation de COIN, cet
indice fournit des informations sur la couverture du volume cible et les irradiations aux tissus
sains et aux organes critiques, mais ne fournit aucune information sur I’hnomogeénéité de la
distribution de dose.

L’évaluation de la distribution de dose en curiethérapie interstitielle ne peut pas étre limitée a
la couverture du volume cible et a I’irradiation aux organes critiques. L’homogénéité de la
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distribution de dose a I’intérieur du volume traité est importante a évaluer afin d’éviter un
surdosage ou un sous-dosage dans le volume tumoral.

1.3.4 Evaluation de la distribution de dose
Pour pouvoir exprimer la distribution de dose en relation avec I’anatomie de patient. La
relation dose-volume est déterminée en utilisant des histogrammes dose-volume basés sur des
données anatomiques.

1.3.4.1 Les HDV basés sur des données anatomiques

Les HDV qui ont été développés en se basant sur les données anatomiques sont représentés en
deux formes dans la planification des traitements : les histogrammes cumulatifs et les
histogrammes différentiels (Drzymala, 1991 ; Goitein, 1992 ; Kessler, 1994 ; Niemierko,
1994). Le calcul de ces HDV demande une définition des volumes anatomiques (volumes
cibles, et organes a risques) sur les images 3D. Il existe deux modeles de calcul d’un HDV :
I’un utilise une grille des points a pas constant dans chaque direction (Drzymala, 1991);
I’autre utilise une distribution aléatoire des points (Niemierko, 1994). La distribution aléatoire
des points meéne a réduire I’erreur relative du calcul de volume et a réduire le nombre des
points nécessaires pour réaliser un calcul de volume avec un niveau d’exactitude suffisant par
rapport a une grille des points a pas constant (Niemierko, 1990).

1.3.4.1.1 HDV différentiel

Pour calculer le HDV différentiel, le volume va étre divise en éléments de volume (voxels), la
taille d’un voxel est suffisamment petite et la dose est considérée constante pour chaque
voxel. La gamme de dose va étre divisée en intervalles de dose (bins) avec un pas constant.
Pour un intervalle de dose compris entre (d-s) et (d+s) ou d est la valeur de dose et s est la
largeur de I’intervalle, le HDV différentiel va calculer le nombre des voxels qui recoit une
dose comprise dans cet intervalle. La relation présentée est une relation entre un volume par
unité de dose (cm*/cGy) et la dose (cGy). Un pic caractérise le HDV différentiel, il représente
le plus grand nombre de voxels recevant la méme dose pour le volume cible.

1.3.4.1.2 HDV cumulatif

Le HDV cumulatif calculé pour un volume donné représente la relation entre ce volume et la
dose délivrée a I’intérieur de ce volume. Pour une dose donnée, le HDV cumulatif calcule le
volume recevant au moins cette dose. Les HDV cumulatifs peuvent étre calculés a partir des
HDV différentiels par additions successives des nombres des voxels des différents intervalles
de doses (en commengcant par les doses les plus eleveées).

1.3.4.2 Evaluation de la couverture du volume cible, de I’irradiation des tissus sains et
des organes a risque

Des indices dérivés a partir de HDV cumulatifs sont définis pour quantifier la couverture du
volume cible, et I’irradiation des tissus sains et des organes a risque.

1.3.4.2.1 Coverage Index (Cl):

Cet indice représente la fraction du volume cible qui recoit au moins la dose de référence
(Meertens, 1994 ; Saw, 1991). Le Cl est égal a 1 lorsque la dose de traitement couvre 100%
du volume cible.

1.3.4.2.2 Conformation Number (CN):
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Cet indice a eté défini pour quantifier la conformité de la distribution de dose (Figure 1-13)
par la relation suivante (Van't Riet, 1997):

PTV, PTV,
= X
PTV V

ref

CN

Body contaur

Reference isodase V_,

Figure 1-13. La couverture du volume cible (PTV) par la dose de référence (d’apres Baltas, 1998).

ou PTV,, est le volume cible recevant au moins la dose de référence, PTV est le volume

cible, et V, est le volume total recevant au moins la dose de référence (volume traité). Le

premier terme de I’équation PTVer représente la fraction du volume cible couverte par la dose
PTV

de référence. Le second terme PTVir représente la fraction du tissu sain irradié par une dose

Vv

ref

égale ou supérieure a la dose de référence. La valeur de CN peut étre comprise entre O et 1. La
valeur 1 signifie que le volume cible est complétement couvert par la dose de référence sans
aucune irradiation aux tissus sains.

1.3.4.2.3 COIN (COnformal INdex)

Le COIN évalue la couverture du volume cible, et I’irradiation des tissus sains et des organes
a risque (Figure 1-14) en définissant trois coefficients C1, C2, et C3.

COIN=C,xC,xC,

ou C :% est la fraction du volume cible (PTV) couvert par la dose de référence D, .
1 PTV ref

PTV, . . .
Et C,=—"" est la fraction de tissus sains couvert par la D . V,

ref

est le volume couvert par

ref

la D, . L’irradiation aux organes a risque est quantifiée par le coefficient C, :

Ncs
Vcsref, i

03:]:1[ 1-—V _

Cs,l

ol Nggest le nombre total d’organes a risque. Vcsj est le volume total de chaque organe a

risque i. Vcsref,i est le volume d’organe a risque i recevant au moins la dose de référence.
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Dans le cas ou il n’y a pas d’organes a risque proches du PTV, I’équation de COIN devient
identique avec celle de CN:

COIN=C,xC, = " Vet , PTVys
PTV V

ref

Body contaur

Referanca isodose V.

Critical structure Vg,

Figure 1-14. Couverture du volume cible (PTV) par la dose de référence, et irradiations aux tissus sains et
aux organes a risque (d’apres Baltas, 1998).

La valeur de COIN est comprise entre 0 et 1. Pour une implantation idéale la valeur de
I’indice COIN egale a 1.

Pour des applications cliniques, le COIN n’atteint pas la valeur de 1, mais une meilleure
distribution de dose en terme de conformité est obtenue lorsque le COIN est maximum
(Major, 2002).

1.3.4.2.4 NDR (Natural Dose Ratio): Une combinaison entre les histogrammes dose-
volume cumulatifs et «natural»

Le rapport NDR quantifie le surdosage et le sousdosage du volume cible par la dose de
prescription (Moerland, 2000). Le NDR représente un rapport entre une dose de prescription
définie par le HDV « natural », appelée NPD (Natural Prescription Dose), et une dose de
prescription définie par le HDV cumulatif calculé pour le volume cible, appelée PD
(Prescription Dose).

NDR:@

PD

NPD est définie a la base du pic de HDV « natural », selon cette définition la dose de pic est
placée a I’intérieur de la surface de I’isodose de prescription. A I’extérieur de cette surface, la
dose décroit rapidement selon I’inverse carré de la distance. PD est définie pour réaliser une
couverture optimale du volume cible en utilisant le HDV cumulatif calculé pour ce volume.
Le NDR est égal a 1 pour une implantation idéale ou le volume cible est couvert par la dose
de prescription sans surdosage ou sous-dosage. La couverture du volume cible par la dose de
prescription est réalisée avec un surdosage si le NDR> 1, et avec un sous-dosage si le
NDR<1.
Le HDV « natural » ne fournit pas de données sur la couverture du volume cible. Le HDV
cumulatif calculé pour le volume cible ne donne pas d’indications sur le surdosage ou le sous-
dosage de ce volume. Pour cela, il est important de combiner les deux histogrammes pour
évaluer le choix de la dose de prescription. L’évaluation doit étre en terme de couverture du
volume cible et en terme d’homogénéité de la distribution de dose en méme temps.
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1.4 Optimisation de la distribution de dose

Le développement des projecteurs de petite source unique se déplacant pas a pas, capables de
définir des séries programmées de positions et de temps de stationnement, a offert la
possibilité d’ajuster le temps par position. Cette optimisation de temps par position offre la
possibilité de modifier la distribution de dose afin de trouver un plan de traitement optimal.

1.4.1 Objectif clinique de I’optimisation
L’optimisation est une manipulation de certains degrés de liberté afin de produire une
distribution de dose se conformant le mieux possible a I’objectif clinique de traitement.
L’optimisation doit donc conduire & la fois & une couverture correcte du volume cible, a une
homogénéité aussi élevée que possible a I’intérieur du volume cible et une décroissance
rapide de la dose a I’extérieur de ce volume.

1.4.2 Critéres de I’optimisation en curiethérapie

Des criteres ont été définis afin d’évaluer une distribution de dose calculée par des méthodes

d’optimisation (Ezzell, 1994 ; Van der Laarse, 2001) :

1.  Ladistribution de dose doit réaliser I’objectif clinique de traitement.

2. La forme de la surface d’isodose dans les tissus prés des cathéters doit étre lisse et
ressemble le plus possible a la forme des surfaces d’isodoses qui sont a une distance
plus loin des cathéters.

3. Les positions actives de la source ne doivent pas dépasser la longueur du volume cible.

4.  Les algorithmes d’optimisation doivent minimiser le temps entre I’application et le
traitement.

Le critere 1 présente I’objectif clinique de I’optimisation. Le critére 2 est destiné a supprimer

les régions de surdosage et de sous-dosage dans le volume cible. Le critéere 3 réduit

I’irradiation des tissus sains en dehors du volume cible. Le critere 4 permet d’éviter une

fatigue du patient due a une longue durée de traitement.

1.4.3 Méthodes d’optimisation

Les méthodes d’optimisation utilisées en curiethérapie peuvent étre classées en deux

catégories :

1) Des méthodes nécessitant d'acquérir des données géométriques déja fixées
manuellement, le nombre des cathéters, et les longueurs actives des cathéters ; ces
méthodes sont appelées des méthodes directes.

2) Des méthodes determinant automatiquement, en relation avec I’anatomie réelle du
patient, les données géométriques nécessaires pour générer le plan du traitement optimal
; ces méthodes sont appelées des méthodes de planification inverse.

Les méthodes d’optimisation directes peuvent étre basées uniquement sur la géométrie

d’implantation comme la méthode de point de dose et la méthode géométrique, ou basées sur

I’anatomie réelle du patient comme la méthode inverse et la méthode graphique.

1.4.3.1 Méthodes directes

1.4.3.1.1 Meéthodes basées sur la géométrie d’implantation

Selon I’objectif clinique du traitement, les implantations en curiethérapie sont divisées en
deux types. Lorsque I’objectif est de délivrer la dose de traitement & une distance des
cathéters, les implantations sont appelées des implantations pour un traitement a distance. Ces
implantations sont généralement constituées d’un seul ou de deux cathéters, ou d’un seul plan
du traitement, comme c’est le cas pour une curiethérapie endocavitaire. Lorsque I’objectif du
traitement est d’obtenir une distribution de dose homogéne au sein du volume cible, les
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implantations sont appelées des implantations pour un traitement en volume. Ces
implantations concernent des applications dont la géométrie implique plusieurs plans, comme
dans le cas d’une curiethérapie interstitielle.

Selon le type d’implantation, deux méthodes principales basées sur la géométrie
d’implantation ont été développées.

1.4.3.1.1.1 Optimisation pour un traitement a distance

La méthode d’optimisation est réalisée au moyen des points de dose placés a une distance
donnée des cathéters (Figure 1-15), elle est appelée méthode d’optimisation sur points de
dose (Ezzell, 1994 ; Van der Laarse, 2001; Van der Laarse, 1994b). Le processus
mathématique tend a déterminer les positions et les temps relatifs de stationnement de la
source afin que la surface d’isodose prescrite pour le traitement passe par ces points de dose.
En utilisant les films radiographiques, les points de dose peuvent étre placés relativement aux
cathéters. Ces points de dose peuvent étre placés sur le contour du volume cible dans le cas
d’utilisation de coupes scanner du patient.

**t*ii*i**iT**#***titii = Points de dose
1cm

59000 00000060000000000000
1 5 10 15 20 25 N
T T s em * Positions de source

dans un cathéter

Figure I-15. Ensemble des points de dose placés a 1cm de cathéter constitué de 25 positions d’arrét de la
source avec un pas de 0,25 cm.

Algorithme d’optimisation sur points de dose
S’il y a N points de dose, chacun de ces points regoit une contribution de dose de M positions
actives de la source, le probleme d’optimisation peut &tre exprimé par la minimisation par la
méthode des moindres carrés entre les doses prescrites et calculées :

N
/1/2 = Z (Dp,i - Dc,i)2
i=1

ou Dp,i est la dose prescrite en point i. Dc,i est la dose calculée au point i. La dose calculée
au point i a partir de chaque position j de la source est :

M
1
D .:ZSjthC(rij,eij)

c,i
j=l ij

ou Sj est I’activité de la source a la position j. tj est le temps d’arrét de la source a la

position j. rij est la distance entre la position de source j et le point de dose i.
C(r;,8;) tient compte des effets de la geométrie de source, de la distribution angulaire, de

I’atténuation dans les tissus et de la diffusion influencant la contribution de dose provenant de
la position active j au point de dose i.

Lorsque les positions de la source sont fixes, le probléme de I’optimisation devient linéaire en
fonction des deux parametres, I’activité de la source et le temps d’arrét. L activité de la source
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est fixe en utilisant les techniques des projecteurs de source. La solution du probleme de
I’optimisation est donc de trouver le temps d’arrét de la source a chaque position.

x* peut étre minimisée lorsque sa dérivée est égale a zéro pour chaque temps d’arrét t;

ox*10t; =0t j=1,.M,

En général, le nombre des points de dose peut étre égal, inférieur, ou supérieur au nombre des
positions de la source. Si le nombre des points de dose est égal au nombre des positions de
source, le probléme d’optimisation est de trouver une solution pour une série des équations
linéaires. Si le nombre des points de dose est supérieur au nombre des positions de source, le
probléme d’optimisation est de trouver les paramétres realisant au mieux les contraintes de
dose. Si le nombre des points de dose est inférieur au nombre des positions de source,
plusieurs solutions peuvent étre trouvées. Un critere supplémentaire a été ajouté pour
minimiser le nombre des solutions. Le critere supplémentaire ajouté exige que la solution
optimale minimise [I’énergie totale apportée au patient. Ce qui est réalisable
mathématiquement par minimisation de la somme carrée de temps d’arrét de la source, it?'
j=1

La méthode de décomposition en valeurs singulieres (DVS) tient compte de ce nouveau
critére (Van der Laarse, 1994b). La méthode DVS a été utilisée pour trouver une solution pour

I’équation de X*. Cette méthode minimise aussi le <. afin de trouver une solution unique.
>t
J

j=1

Le coefficient DTGR (Dwell Time Gradient Restriction)

Les solutions obtenues par la méthode DVS peuvent étre une série des temps d’arréts positifs
ou négatifs de la source dans ses positions (Figure 1-16 (a)). Des variations importantes de
temps entre les positions de source peuvent produire des zones de surdosage ou de sous
dosage a I’intérieur du volume traité. Pour corriger cela, un coefficient a été introduit par van
der Laarse (Van der Laarse, 1994b) pour limiter la variation maximale des temps entre deux
positions adjacentes (Figure 1-16 (b)). Ce coefficient appelé DTGR (Dwell Time Gradient
Restriction) a été ajouté a I’équation (1) :

N M -1
ZZ = Z (Dp,i - Dc,i)2 +sz (tj _tj+1)2
i1 =1

ou W est un facteur de pondération utilisé pour limiter les variations des temps entre deux
positions adjacentes.
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Figure 1-16. (a). Les variations des temps Entre des positions adjacentes de la source dans un cathéter
lorsque le DTGR = 0. (b). Une effet de lissage s’effectue sur les variations des temps lorsque le DTGR a été
augmenté (Van der Laarse, 1994b).

Approximation polynomiale
Afin de réduire le nombre des équations utilisées pendant le calcul de I’optimisation dans
I’équation (3), une approximation polynomiale a éte utilisée. Avec cette approximation, le
temps relatif d’arrét de la source a une position j peut étre exprimé par une fonction t(x;), ou

X; est la distance entre la position j et la premiere position active dans un cathéter. La
fonction t(x;) peut étre approchée par une série des fonctions polynomiales P(x;):

{0)= 2 2,Pa (X))

ou m est le nombre des positions actives. P est le nombre de parametres nécessaire pour
calculer une approximation suffisante de t; par t(x;). a,est le m*™™ paramétre. P_(x;) est la

fonction polynomiale d’un ordre m. En remplagant I’équation de t(x;) dans I’équation de X7,

le x* va étre minimisé en annulant la dérivée ox> / da,,, ce qui réduit le nombre de parameétres
nécessaire pour résoudre I’équation de I’optimisation. Pour réaliser une bonne approximation,
un nombre de parameétres p peut étre égal a 2v/m-1.

L’objectif d’un traitement en volume est de réaliser une distribution de dose la plus homogene
possible au milieu du volume cible. Le volume dans lequel la distribution de dose doit étre
homogeéne est le volume situé a mi distance entre les cathéters.

L’optimisation pour des traitements en volume ne peut pas étre effectuée par un simple
placement des points de dose a une distance des cathéters. Si les points de dose ont été
seulement placés en dehors de I’implantation a une distance donnée des cathéters, cela peut
entrainer un sousdosage a I’intérieur du volume traité. Si les points de dose ont été seulement
placés a I’intérieur de I’implantation, cela peut entrainer un sousdosage sur les bords du
volume traité. De plus, dans le cas ou la géométrie d’implantation n’est pas réguliére, le
placement des points de dose entre les cathéters est impossible (Ezzell, 1994).

1.4.3.1.1.2 Optimisation pour un traitement en volume

Algorithme d’optimisation geométrique
Pour résoudre le probléeme de placement des points de dose dans les implantations pour des
traitements en volume, une méthode d’optimisation a été développée en utilisant les positions
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de source elles-mémes comme des points de dose, cette méthode a été appelée optimisation
géométrique (Edmundson, 1994 ; Van der Laarse, 2001). Le principe de I’optimisation
géomeétrique considere que le temps d’arrét de la source a chaque position est proportionnelle
a I’inverse de la contribution de dose provenant des positions actives voisines. C’est a dire
que le temps d’arrét de la source a une position i est inversement proportionnel a la somme de
I’inverse carrée des distances entre cette position i et toutes les autres positions j.

-1
T.a i iz

ji=1ja b

ou T, est le temps relatif d’arrét de la source a la position i. rij est la distance entre deux
positions i et j de la source. M est le nombre des positions de la source.

Nous pouvons différencier entre deux types de I’optimisation geométrique (Berns, 1997) :

Optimisation géométrique a distance
Cette méthode utilise les contributions de dose provenant de toutes les positions de source de
touts les cathéters (Figure 1-17).

Optimisation géométrique en volume
Cette méthode tient compte des contributions de dose provenant de toutes les positions de
sources dans des cathéters autres que celui auquel on s’intéresse (Figure 1-17).

(1) (2) (3)

Figure 1-17. (A) Si I’optimisation géométrique en distance est utilisée pour cette géométrie d’implantation,
le temps d’arrét relatif de la source = 1/ contribution de dose provenant de toutes les autres positions. (1)
contribution de dose forte provenant des deux cathéters. (2) contribution de dose élevée provenant
essentiellement des deux positions voisines. (3) contribution de dose faible, contribution provenant

essentiellement de la position voisine gauche. Donc t, =t, <t;.

(B) Si I’optimisation géométrique en volume est utilisée, le temps d’arrét relatif = 1/ contribution de dose
provenant des positons dans I’autre cathéters. Les contributions de dose provenant de I’autre cathéter

sont (1) élevées, (2) moyennes, (3) faibles. Donc t, <1, <1;. D’aprés Van der Laarse (Van der Laarse,
2001).

1.4.3.1.1.3 Combinaison entre I’optimisation sur points de dose et I’optimisation
geométrigue
Dans cette méthode, des contraintes fournies par I’optimisation géométrique en volume sont
ajoutées a I’équation x> de I’optimisation sur points de dose. Dans un premier temps
I’optimisation géométrique en volume est utilisée pour calculer le temps total relatif
d’irradiation pour chaque cathéter. Une contrainte additionnée demande que le temps total
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relatif d’irradiation calculé par I’optimisation géométrique reste le méme pour chaque
cathéter. Ce temps est ensuite redistribué dans chaque cathéter par la méthode d’optimisation
sur points de dose pour avoir une dose homogene au volume placé a mi distance entre les
cathéters. Cette méthode est aussi appelée optimisation polynomiale en volume car une
approximation polynomiale est utilisée avec I’optimisation sur points de dose.

Le temps d’arrét de la source calculé par I’optimisation sur points de dose ou par
I’optimisation géométrique sera élevé pour une contribution de dose faible (positions a
I’extrémité de I’implantation). Inversement, pour une contribution de dose forte, le temps
d’arrét de la source sera faible (positions au milieu de I’implantation).

1.4.3.1.2 Méthodes d’optimisation basées sur I’anatomie du patient

Le développement de I’imagerie 3D en curiethérapie a permis de vérifier les résultats de
I’optimisation par rapport a I’anatomie reelle du patient. De plus, de nouvelles méthodes
d’optimisation basées sur I’imagerie 3D ont été développées. Ces méthodes associent la
possibilité d’optimisation, en utilisant les projecteurs de source, aux informations
anatomiques. L’objectif clinique de I’optimisation 3D va étre exprimé en terme de couverture
du volume cible et de préservation des tissus sains et des organes critiques adjacents au
volume cible. Ce qui représente I’avantage de I’optimisation 3D par rapport a I’optimisation
basée sur la géometrie d’implantation.

1.4.3.1.2.1 Optimisation inverse
L’optimisation inverse (Ol) est une optimisation basée sur une géométrie d’implantation fixe
ou le nombre des cathéters et leurs longueurs actives ont été déja définis manuellement. Le
calcul de la distribution de dose est effectué en utilisant des contraintes de dose non cliniques
imposées sur le volume cible et sur les organes critiques.

Contraintes de dose

Les definitions du volume cible et des organes critiques sont la premiere étape de
I’optimisation 3D. L’algorithme d’Ol détermine tout d’abord des zones dans les organes
critiques ou I’optimisation est possible (Figure 1-18). L’optimisation selon cette méthode est
possible dans des zones ou les contributions de doses provenant des positions actives de la
source sont importantes. De plus, la modulation des contributions de doses dans ces zones
permet de réduire les doses au niveau des organes critiques. Ces zones sont généralement
placées proches de I’implantation. Loin de I’implantation, la loi de I’inverse carré de la
distance est prédominante. Les contributions des doses sont donc faibles. L’optimisation
devient impossible car la modulation des contributions des doses faibles n’influe pas sur la
dose au niveau des organes critiques placés loin de I’implantation. Un organe est donc pris en
compte comme un organe critique par I’algorithme d’Ol selon la distance qui le sépare de
I’implantation. Les contraintes de dose calculées par I’algorithme d’Ol représentent les doses
maximales absorbées par les organes critiques.
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Volume cible <€------->

OAR1 Un organe a risque (OAR1)
________» oul’optimisation est possible

A7
Position de source

A Contribution de dose
T forte
OAR 2 A
¢ Contribution de dose
faible
Organe a risque (OAR2) ou

I’optimisation n’est pas possible

Figure 1-18. Présentation de la prise en compte des organes critiques par 1I’Ol selon leur distance de
I’implantation.

Processus de I’optimisation inverse
La méthode d’optimisation inverse est constituée des trois étapes principales :

1)  Dans un premier temps, des zones d’organes critiques ou I’optimisation est possible sont
identifiées. Ces zones sont calculées en pourcentage de volume total de chaque organe
critique. Une relation entre les pourcentages des organes critiques et les doses
maximales absorbées par ces organes va étre établie par itérations. Les résultats des
itérations sont des gammes de la dose maximale absorbée par chaque organe a risque.
La gamme de dose maximale est limitée par deux valeurs, la dose maximale supérieure
et la dose maximale inférieure. Entre ces deux limites, les contraintes de dose vont étre
choisies pour chaque organe a risque. Les contraintes de dose sont calculées en
pourcentage de la dose moyenne sur la surface du volume cible. La dose moyenne sur la
surface du volume cible représente la dose 100% dans I’algorithme d’Ol.

2) Des temps d’arréts négatifs de la source vont étre calculés dans les positions proches
d’organes a risque. Ces positions vont étre éliminées du processus d’optimisation.

3) Finalement, I’algorithme d’Ol va utiliser les positions de source restant pour effectuer
I’optimisation. La distribution de dose va étre calculée en prenant en compte les
contraintes de dose imposées sur les organes a risque. L’optimisation est calculée en
utilisant tout d’abord la méthode d’optimisation géométrique en volume. L’algorithme
Ol utilise ensuite la méthode d’optimisation sur points de dose en volume afin de
prescrire la dose 100% sur des points de dose placés sur la surface du volume cible.

1.4.3.1.2.2 Optimisation graphique
L’optimisation graphique est une méthode utilisée pour effectuer des corrections sur la
distribution de dose calculée par une des méthodes d’optimisation automatiques (géométrique,
sur points de dose, inverse). Cette méthode peut étre utilisée pour adapter au mieux la
distribution de dose aux formes du volume cible, ou pour réduire les doses aux organes a
risque. La méthode est manuelle car la correction de la distribution de dose va étre effectuée
par un déplacement manuel des lignes d’isodoses vers des positions désirées. Le déplacement
peut étre effectué sur chaque coupe scanner ou dans un plan en 2D. Le déplacement des lignes
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d’isodoses est effectué par un changement des temps d’arrét de la source. Les variations de
temps dépendent de la distance entre la position de la source et la position désirée de
I’isodose. Ces variations sont importantes dans les positions de source qui sont tres proches
des lignes d’isodoses déplacées. Pour cela I’optimisation graphique peut réaliser un
changement des temps localement ou de maniére globale. L’algorithme va utiliser uniquement
les positions de source qui sont trés proches de la ligne d’isodose déplacée dans le
changement local. Toutes les positions peuvent étre utilisées pour effectuer le déplacement
désiré dans le changement global. L’utilisation de cette méthode est facile lorsque il s’agit de
la correction d’une solution proposée par les méthodes automatiques. Mais, une optimisation
compléte de la distribution de dose ne peut étre effectuée en utilisant la méthode
d’optimisation graphique seule.

1.4.3.2 Méthodes de la planification inverse

La planification inverse calcule la distribution a partir des contraintes de dose cliniques
imposées sur le volume cible et sur les organes critiques. La planification inverse a déja pris
sa place en radiothérapie externe (Marchesi, 2003), mais la curiethérapie n’a pas beaucoup
bénéficié de ce développement informatique. L’objectif général de ces méthodes est
d’exploiter I’information anatomique disponible pour générer des plans de traitement optimal
en termes de dose délivrée au volume tumoral et aux tissus sains (Lessard, 2004). Parmi ces
méthodes, une méthode de planification inverse par recuit simulé (IPSA) est aujourd’hui
disponible pour étre employée dans la planification de traitement de différents sites
anatomiques (Lessard, 2002 ; Lessard, 2001). Les autres méthodes sont soit trop limitées pour
étre utilisées pour plus d’un site anatomique, soit n’ont pas encore été testées dans des
situations cliniques suffisamment complexes pour prouver leur efficacité (Kneschaurek,
1999 ; Lahanas, 1999).

1.4.3.2.1 Planification inverse par recuit simulé (IPSA)

L’ algorithme développé par Lessard et al (Lessard, 2004; Lessard, 2001) en curiethérapie a
haut débit de dose est basé sur I’anatomie et la position des cathéters propres a chaque patient.
L algorithme génere et compare différents plans de traitement en utilisant des caractéristiques
physiques de la source radioactive et des caractéristiques techniques de I’appareil de
traitement (HDR). Les plans de traitement réalisables forment un ensemble de solutions
nommées espace des solutions. La qualité de la distribution de dose est quantifiée par une
équation mathématique habituellement nommée fonction col(t. La fonction colt est une
traduction mathématique des multiples objectifs cliniques. L’espace des solutions et la
fonction colt forment ensemble une description compléte du probleme d’optimisation. Une
fois le probléme d’optimisation défini, un moteur d’optimisation doit étre mis au point pour le
résoudre. Les différents plans du traitement vont étre comparés a I’aide de la fonction co(t
afin d’explorer I’espace des solutions et d’en distinguer la meilleure. L’algorithme de recuit
simulé est utilisé afin de diriger le processus d’exploration progressivement vers la meilleure
solution. La technique du recuit simulé est empruntée a la métallurgie, ou le recuit consiste a
chauffer un morceau de métal puis a le laisser refroidir lentement. Cette opération permet aux
atomes composant ce métal de se stabiliser peu a peu dans une position d’énergie minimale
(Pouliot, 1996 ; Sloboda, 1992).

1.4.3.2.1.1 Algorithme du recuit simulé adapté a la curiethérapie
La planification inverse en curiethérapie a été développée en bénéficiant des améliorations
techniques des projecteurs de source. Le choix des positions actives de la source est guidé par
des critéres cliniques afin de réaliser une configuration optimale de celles-ci.
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Pour j positions, le probléeme est de déterminer les temps d’arréts de la source a chaque
position. Une série d’itérations va étre réalisée par I’algorithme du recuit simulé. Le temps
d’arrét de la source va étre calculé a chaque itération. Une valeur initiale est donnée au temps
d’arrét pour la premiére étape d’itération (k). Dans I’étape suivante d’itération (k+1),
I’algorithme compare le temps calculé dans cette étape (k+1) au temps calculé dans I’étape
précedente (k). L’algorithme doit décider si le nouveau temps est accepté pour qu’il devienne
la solution actuelle et qu’il remplace la solution précédente. Le critere utilisé pour prendre une
telle décision est basée sur les valeurs de la fonction colt calculées dans les deux étapes
d’itérations: E, et E,,,. La probabilité P(AE) d’accepter la solution de I’itération (k+1)

dépend de la différence AE =E, ,—E, . Pour une solution résultant en une réduction de la

fonction de colt (AE <0), la nouvelle valeur de temps est toujours acceptée. Une solution
résultant en une augmentation de la fonction colt (AE>0) est acceptée avec une probabilité

P (A E):e-AE/T(k)

ou T(k) est un paramétre pseudo-température. La température T(K) est réduite a chaque
itération (k) jusqu’a la fin. Lorsque T(k) va étre proche de zéro, la probabilité d’accepter une
solution avec (AE>0) va étre égale a zéro.

Un algorithme du recuit simulé rapide FSA (Fast-Simulated Annealing) a été utilisé afin
d’accélérer la processus de refroidissement (Lessard, 2004). La température T(K) utilisée pour
calculer la probabilité P(AE) est réduite a chaque itération selon la relation :

T(K)=T, /K"

ou k est le nombre d’itérations, T, est la température initiale et a est un paramétre utilise
pour accélérer la procédure de refroidissement.

1.4.3.2.1.2 Criteres clinigues
La fonction colt E(K) a été utilisée afin de traduire des critéres cliniques en forme
mathématique. Les critéres cliniques imposés pendant la procédure d’optimisation sont :
(A) La dose de prescription doit étre la dose minimale en périphérie du volume cible.
(B) La distribution de dose doit étre uniforme dans le volume cible pour éviter des zones de
surdosage et de sous-dosage.
(C) Les doses délivrées aux organes critiques et aux tissus sains ne doivent pas dépasser les
doses tolérées.

1.4.3.2.1.3 Points de calcul de dose
Le choix des positions des points de dose peut influencer les résultats de I’optimisation. Avec
I’algorithme IPSA, plusieurs centaines de points de dose sont distribués uniformément sur les
contours, et a I’intérieur du volume cible. Des points de dose sont générés sur les contours des
organes a risques. Il n’y a pas des points de dose pour les tissus sains dans le cas ou il n’y a
pas des sources implantées en dehors du volume cible. Le contréle de la dose sur la surface du
volume cible est suffisant pour contrdler la dose aux tissus sains.

1.4.3.2.1.4 Calcul de dose et de la fonction colt
Connaissant les coordonnées de point de dose et de la position de la source, chaque
contribution de dose d;;, provenant de position j de la source au point de dose i, est calculée.
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La dose totale D, calculée en point i est la somme des contributions de dose provenant de
toutes les positions j de la source :
D= dit
J

Le degré d’exécution de chaque contrainte meédicale est évalué au moyen des doses
potentielles. Ces doses potentielles transforment la distribution de dose obtenue par la relation
de D, en une valeur de pénalité w;, . Cette transformation est définie par la relation :

m (D;-L) S Dy<L
W .= mR(Di-R) Si D,>R

0 SiL<D, <R

ol w;, est une valeur de pénalité pour chaque point de dose i. Les paramétres m,, mg, L, et

R sont les caractéristiques de la dose potentielle choisie. Ces parameétres représentent la dose
minimale L avec une pondération m_, et la dose maximale R avec une pondération mg

imposées pour chaque organe a intérét. Chaque critere clinique est contr6lé par sa dose
potentielle (Figure 1-19). Finalement, la somme des valeurs de pénalité w; sur m points de

dose est effectuée afin d’obtenir une pénalité globale E, pour un critére clinique donné (n) :

m W,
En:ZF

La fonction colt E(k) pour un temps d’arrét calculé pendant I’itération (k) est la somme de
toutes les penalités E, représentant les criteres cliniques :

E()=3 E, (K

ou le numéro 4 est le nombre des critéres cliniques utilisés.
La valeur qui réalise I’objectif clinique est la valeur minimale de la fonction co(t. Le choix
des parametres de la dose potentielle m_, m., L, et R est I’étape la plus importante dans la

planification inverse.
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Figure 1-19. Parameétres de dose potentielle(Lessard, 2001).
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1.4.3.2.2 Optimisation multi objectifs par un algorithme de type gradient

Cette méthode tend a trouver différentes solutions pour différentes fonctions objectifs
(Milickovic, 2002). Dans un probleme multi objectifs, il faut trouver une série des solutions
variables x, qui optimise une série de fonctions objectifs f, (x), k=1,....... ,m.

La solution x, est meilleure que la solution X, si les deux conditions suivantes sont vraies:

(1) x, n’est pas plus faible que la solution x, dans toutes les fonctions objectifs;
f,(x) <f,(x,) Vvj=1.2,....M.

(2) x, est strictement meilleure que X, dans une seule fonction objectif au moins;
f,(x)<f,(x,) je{l2,...M}.

Les objectifs qui sont utilisés dans cette méthode d’optimisation sont des variances de la

distribution de dose sur la surface du volume cible, dans le volume cible, et dans les organes a

risque. Ces variances sont obtenues par une distribution aléatoire des points dans chaque
objet. Les fonctions objectifs utilisées pour le volume cible sont :

1 & (d-m,)? 1 & (d)-m,)’
R oS LY R T S Bl
s Ns; m? v Nv; m?

S \"

ou f, est la fonction utilisée sur la surface du volume cible, et f, est la fonction utilisée dans
le volume. m, et m, sont les doses moyennes calculees sur la surface et dans le volume cible
respectivement, N, et N, sont les nombres de points utilisés pour les calculs des fonctions

objectifs f, et f, respectivement. d: et d." sont les doses calculées au point i.

L algorithme de type gradient utilise la derivée de chaque fonction objectif pour une variable
égale a la racine carrée des temps d’arrét. La racine carrée a été utilisée afin de supprimer le
probléme de temps négatif.

L’avantage de cette méthode est qu’elle est beaucoup plus rapide que le recuit simulé. Mais,
en fonction du point de départ de I’optimisation, la technique de gradient peut conduire a un
minimum local qui ne correspond pas au plan optimal. Les techniques stochastiques telles que
le recuit simulé permettent de pouvoir sortir d’un minimum local (Marchesi, 2003). Aussi,
cette méthode dépend de la facon selon laquelle les points du calcul sont distribués sur le
contour ou sur la surface compléte du volume cible (Lahanas, 2000).

1.4.3.2.3 Optimisation multi objectifs par algorithme génétique

Le probleme multi objectifs peut étre résolu en utilisant I’algorithme génétique comme une
technique stochastique (Lahanas, 1999). L’algorithme génétique génere une population
initiale de solutions en affectant de maniere aléatoire de 0 a 1 des pondérations relatives de
temps d’arrét de source. Ensuite chaque solution est évaluée a partir d’une fonction objectif.
L algorithme applique une opération génétique qui change la composante de la population
afin de trouver enfin la solution optimale. L algorithme génétique ne donne pas une garantie
statistique de la convergence globale vers la solution optimale en comparaison avec
I’algorithme de recuit simulé (Lessard, 2004).
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1.5 Limites de la curiethérapie classique

La curiethérapie est considérée comme un traitement conformationnel, car les sources sont
placées dans le volume tumoral, ce qui permet de délivrer une dose élevée dans ce volume
tout en limitant la dose aux tissus sains et aux organes a risque adjacents. En curiethérapie
classique les dimensions du volume tumoral sont estimées avant I’implantation par un examen
clinique ou par des images diagnostiques. Des systemes prévisionnels (Manchester, Quimby,
et Paris) sont ensuite utilisés pour estimer le nombre de cathéters et leur distribution spatiale
dans le volume tumoral. Mais, la conformité de la distribution de dose pour chacun des
patients n’est pas toujours satisfaisante, car il existe une variabilité dans la forme et dans les
dimensions de chacune des tumeurs (Martel, 1994). Les films radiographiques sur lesquels la
curiethérapie classique a été essentiellement basée n’offrent pas d’informations anatomiques.
Par ailleurs le systeme de Paris, utilisé actuellement dans les traitements standards, impose
une activité linéique uniforme pour tous les cathéters, ce qui a limité la possibilité de moduler
la distribution de dose (Hennequin, 2001 ; Pieters, 2001), ce qui serait utile dans des cas ou la
protection des organes a risque était indispensable.

Les sites anatomiques auxquels nous nous sommes intéressés pendant notre travail sont les
cancers du col, nécessitant une curiethérapie interstitielle en raison d’une atteinte des
parametres ou du vagin, les cancers de I’endometre dans le cadre d’un traitement radio-
curiethérapique exclusif, et les cancers oto-rhino-laryngologiques (ORL) de la région vélo
amygdalienne. En curiethérapie gynécologique, la localisation du volume cible est faite de
facon indirecte, en repérant la position des sources vaginales et utérine, et/ou en placant des
reperes radio-opaques dans le col. Les organes critiques sont repérés de facon partielle par le
ballonnet vésical en ce qui concerne la vessie. Pour le rectum, des repéres radio-opaques
peuvent étre mis en place, et des points d’intérét sont reconstruits sur les films selon les
recommandations du rapport ICRU 38. Celui-ci définit en effet des points d’intérét dans le
volume cible et les organes a risque, et des doses a respecter ont été définies. Cependant cette
approche connait plusieurs limites: la définition du volume cible est trés limitée, elle
concerne essentiellement le col utérin. Or des extensions vaginales ou paramétriales sont
possibles, et leur visualisation sur des films radiologiques n’est pas possible. En ce qui
concerne les organes a risque, la dose recue aux points ICRU ne refléte pas toujours la dose
recue dans tous les points de I’organe (Barillot, 1994 ; Stuecklschweiger, 1991 ; Visser 2001).
De plus, une dose maximale en un point ne reflete pas directement le risque de complications
tardives. Les études cliniques montrent par ailleurs que le contréle local reste difficile a
obtenir pour les stades avancés, alors que le risque de complications tardives est relativement
élevé (Van Lancker, 1991). Il serait donc intéressant de pouvoir augmenter la dose delivrée au
volume cible sans augmenter la dose aux organes critiques. Ceci n’est possible que si les
différentes structures sont clairement visualisées par une imagerie faite immédiatement apres
I’implantation, applicateur en place. Celle-ci permet en théorie de visualiser directement les
organes concernés : utérus, vessie, rectum, et parfois la tumeur elle-méme. Elle permet
également de repérer les cathéters, ce qui est parfois difficile sur les radiographies, dans le cas
d’une curiethérapie interstitielle avec de nombreux cathéters par exemple.

De nouvelles normes doivent étre établies, en particulier pour les doses tolérables aux organes
critiques (Haie-Meder, 2003 ; Ling, 1987 ; Orton, 1986 ; Schoeppel, 1994). Il ne s’agit plus de
doses en certains points, mais de raisonner sur des HDV prenant en compte le volume de
I’organe ou de sa paroi (Fellner, 2001). Les HDV de paroi sont probablement les plus
intéressants car ce sont certainement les doses sur un certain volume de paroi qui ont une
signification clinique (Wachter-Gerstner, 2003b). Aprés délinéation des contours, il est
possible d’envisager une optimisation de la dosimétrie grace aux logiciels d’optimisation
disponibles et aux projecteurs de source punctiforme.
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La curiethérapie des cancer ORL a montré sa faisabilité et son efficacité. Elle seule permet de
délivrer une forte dose sur un volume réduit, et d’étre ainsi a I’origine d’un taux de contrdle
local élevé. Cependant il existe des échecs tumoraux locaux et des complications séveéres
tissulaires ou osseuses malgré le respect des regles et des techniques d’implantation (Peiffert,
2001). L’etude des facteurs pronostiques a le plus souvent porté soit sur des parametres
tumoraux (localisation T), soit sur des parametres radiobiologiques (débit de dose totale,
intervalle entre les sources). L’adéquation de I’irradiation au volume cible et aux organes
sensibles n’a été qu’exceptionnellement étudiée, ne consistant qu’en une comparaison de
surfaces ou volumes tumoraux déterminés cliniquement et de surface ou volumes traités
déterminés sur un plan de coupe dosimétrique (Pernot, 1997). L’adéquation du volume traité
au volume cible est pourtant un facteur pronostique majeur, démontré pour certaines
localisations ou ont été observées des récidives en bordure de champs. L’imagerie 3D en
curiethérapie ORL est devenue indispensable afin de déterminer la relation entre la probabilité
de contréle tumoral local et la probabilité de complication des tissus sains. Une étude de
I’optimisation a un intérét majeur afin de pouvoir augmenter le contrdle local et réduire le
risque d’ostéonécrose des mandibules et I’irradiation indésirable des parotides, du tronc
cérébral, et de la moelle épiniére (Mazeron, 2003 ; Peiffert, 2001).

1.6 Problématique de la définition d’un systeme de dosimétrie 3D en curiethérapie a
débit de dose pulsé

L utilisation de I’imagerie 3D a progresse en radiothérapie externe depuis plus de 10 ans et la
RCMI (radiothérapie conformationelle avec modulation d’intensité) permet aujourd’hui
d’améliorer la précision du traitement grace a I’association de I’imagerie 3D, des algorithmes
d’optimisation, et du collimateur multilame, mais les progres demeurent lents dans le domaine
de la curiethérapie 3D.

L’utilisation de I’imagerie 3D dans la technique d’irradiation PDR offre la possibilité
d’optimiser la distribution de dose et d’évaluer cette distribution en relation directe avec
I’anatomie. L’intérét principal de I’optimisation est d’assurer une couverture compleéte et
homogéne du volume cible par la dose de traitement, et de réaliser un fort gradient de dose en
dehors de ce volume afin de préserver les organes a risque et les tissus sains adjacents au
volume cible.

Le traitement effectué en BDD peut étre remplacé par un traitement effectué en PDR. Le
méme temps total de traitement avec le méme débit de dose que celui effectué en BDD peut
étre reproduit en PDR avec un temps d’arrét identique dans toutes les positions de source. La
technique PDR présente certains avantages par rapport a la technique BDD, car la distribution
de dose peut étre modulée en ajustant le temps d’arrét de source (dwell time) a chaque
position (dwell position). Le concept de modulation du temps d’arrét de la source grace aux
projecteurs de source est apparu en curiethérapie avant I’utilisation de I’imagerie 3D avec
comme objectif d’améliorer la forme du volume irradié et I’'uniformité de la distribution de
dose. Cet ajustement de temps d’arrét est généralement produit avec des algorithmes
d’optimisation basés sur la géométrie d’implantation (optimisation sur points de dose, et
optimisation géometrique). L’intérét clinique de ces méthodes a été tres peu étudié, nous
avons trouvé dans la littérature quelques publications montrant I’intérét de I’optimisation dans
le traitement du sein (Pieters, 2001). La curiethérapie de la prostate est en avance sur le plan
de I"imagerie 3D et de I’optimisation par rapport aux autres situations cliniques (Lee, 2003 ;
Redpath, 2002 ; Yang, 1998 ; Zaider, 2000). Dans les deux sites anatomiques auxquels nous
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nous sommes intéressés (tumeurs gynécologiques et ORL), aucune publication traitant de
I’application clinique des méthodes d’optimisation n’a été publiée. La plupart des études
publiées discutent de I’apport de I’optimisation par rapport aux traitements standards dans des
fantdmes ou le volume tumoral a une forme géométrique et ou la géométrie d’implantation est
parfaite (Low, 1995 ; Major, 2002; Major, 2000). En réalité, le volume tumoral n’a pas une
forme géométrique standardisée et I’anatomie est unique pour chaque patient. La géométrie
d’implantation ne peut pas étre toujours idéale a cause d’un acces anatomique difficile ou
d’une localisation tumorale proche des organes critiques.

L’objectif de notre travail était la mise en place d’un systétme de dosimétrie basé sur
I’utilisation des images scanner dans la technique d’irradiation PDR. Un systéeme de
dosimétrie 3D en curiethérapie doit définir les points suivants:

1) Les regles d’implantation

2) La méthode d’imagerie

3) La définition du volume cible et des organes critiques

4) La méthode de reconstruction des cathéters

5) Le calcul de la distribution de dose et la spécification de la dose de référence
6) Les méthodes d’optimisation de la distribution de dose

7) Les méthodes d’évaluation de la distribution de dose

Pour les régles d’implantation, le systeme de Paris a été respecté pour la curiethérapie
interstitielle afin d’assurer une certaine homogeénéité de dose au sein du volume traité. La
curiethérapie endocavitaire d’endomeétre utilise un systeme d’applicateur adapté a ce genre de
traitement.

Des images scanner post implantation ont été réalisées afin d’éviter la modification
topographique du volume tumoral et des organes a risque apres I’implantation (Erickson,
1996; Potter, 2002). Les contours anatomiques sont dessinés, volume cible et organes a
risque. Les cathéters sont reconstruits en utilisant directement les images scanner, ce qui
permet une précision suffisante (<1 mm) (Milickovic, 2000b ; Strassmann, 2000).

La distribution de dose est calculée selon les méthodes standards sans optimisation. Les
mémes données anatomiques sont ensuite exploitées avec les algorithmes d’optimisation.

La mise en place d’un systeme de dosimétrie 3D dans la technique d’irradiation PDR
nécessitait de modifier la spécification de dose. Des publications ont montré qu’en utilisant
les méthodes d’optimisation sur points de dose ou géométrique pour le calcul de distribution
de dose en 2D, la dose de référence peut étre définie a une isodose plus élevée que celle
définie par le systeme de Paris. La valeur de cette isodose varie entre 90% et 95% de la dose
de base définie dans le systeme de Paris (Kolkman-Deurloo, 1994 ; Pieters, 2001). Ces
publications ont montré des résultats sur des géométries d’implantation idéales, mais pas dans
de véritables cas cliniques.

Un nouveau concept de spécification de dose apparu avec I’introduction des images 3D est la
spécification selon les HDV en choisissant la dose qui couvre au mieux le volume tumoral,
mais ce concept a besoin d’évaluation car la spécification de dose a partir des HDV ne donne
aucune idée sur le surdosage ou le sous-dosage du volume cible.

La spécification de dose avec la méthode d’optimisation inverse n’a pas ete abordée dans la
littérature. La méthode de planification inverse IPSA offre un nouveau concept de
specification de dose automatiquement définie par rapport a la couverture du volume cible.

L’objectif de notre travail nécessitait également de trouver une méthode d’optimisation qui
s’adapte a chaque cas clinique. Les algorithmes d’optimisation déja installés dans la station de
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travail ont été étudiés et analysés. Ces algorithmes sont des méthodes basées sur la géométrie
d’implantation et chaque méthode est spécifique a un certain site anatomique.

L utilisation de I’imagerie 3D a offert la possibilité de développer de nouvelles méthodes de
planification qui utilisent directement les informations anatomiques. L’optimisation inverse
exploite les informations anatomiques et effectue I’optimisation en respectant des contraintes
de dose physiques imposées sur le volume cible et les organes a risques. L’apport de cette
méthode a été évalué dans notre travail par rapport a la méthode standard et aux méthodes
d’optimisation basées sur la géométrie d’implantation.

A ce stade du travail, de nouvelles méethodes de planification sont apparues présentant un
nouveau concept d’optimisation appelée planification inverse. Ces méthodes utilisent des
algorithmes stochastiques (recuit simulé, gradient, et génétique) pour trouver la solution
optimale. La planification inverse par recuit simulé (IPSA) a été évaluée en comparaison avec
I’optimisation inverse ou deux concepts de contraintes de dose sont utilisés différemment
dans IPSA et dans I’optimisation inverse.

La derniere étape dans la définition d’un systéeme de dosimétrie 3D est la définition d’une
procédure complete pour [I’évaluation de la distribution de dose. L’évaluation de la
distribution de dose doit tenir compte de la couverture du volume cible, de I’irradiation des
tissus sains et des organes a risques sans négliger le risque de surdosage ou de sous-dosage
dans le volume cible. Les indices publiés dans la littérature ont été analysés attentivement
pendant notre étude afin de construire un programme d’évaluation qui guide la comparaison
des différents plans de traitement pour trouver le plan optimal.
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CHAPITRE Il.  Systeme de dosimétrie 3D en curiethérapie

11.1 Introduction

L’utilisation des images scanner pour la dosimétrie en curiethérapie a nécessité, dans un
premier temps, I’évaluation des paramétres caractéristiques des coupes scanner, espacement et
épaisseur, afin d’assurer une preécision suffisante dans la reconstruction de la géométrie
d’implantation.

Dans un second temps, notre recherche a été basée sur la définition des éléments essentiels
pour la mise en place d’un nouveau systeme de dosimétrie 3D en curiethérapie. Ce systéeme
est essentiellement basé sur I’utilisation des images scanner dans la technique d’irradiation a
débit de dose pulsé (PDR).

11.2 Matériels

11.2.1 Les éléments nécessaires pour réaliser une dosimétrie 3D en curiethérapie a
débit pulsé

11.2.1.1 Acquisition et transfert des images scanner

Une série des images scanner post implantation est acquise, pour chaque patient, en mode
hélicoidal. L acquisition hélicoidale acquiert pendant une rotation continue du tube a rayons
X un volume gréce au déplacement continu de la table, au moyen de scanner a détecteur a
double barrette Elscint CT Twin. Ces images sont ensuite transférées via un réseau Ethernet
vers la station PLATO-Nucletron.

11.2.1.2 Algorithme utilisé pour la reconstruction des cathéters

Un algorithme «orienté objet» a été programmé et installé sur la station PLATO-BPS
(Brachytherapy Planning System) v 14.2, pour gérer la reconstruction des cathéters a partir
des images scanner (Tsalpatouros, 1997). Cet algorithme a été appelé HSPA (Hard and Soft
Point Algorithm) car I’algorithme classe les points d’intersection des cathéters avec des
coupes scanner en deux classes : la classe des points durs (Hard), et la classe des points mous
(Soft). Selon cet algorithme, chaque cathéter est une entité géométrique qui peut étre décrite
par une série des points arbitraires. Les distances entre des points successifs sont considérées
linéaires. Donc, selon la complexité de parcours du cathéter, les nombres de points
nécessaires pour décrire précisément ce cathéter peuvent étre variables. En utilisant
I’algorithme HSPA le premier point sélectionné pour reconstruire un cathéter doit étre le plus
prés du bout du cathéter, le deuxieme point doit étre le deuxieme point le plus prés, etc. Le
concept d’algorithme HSPA permet de manipuler le cathéter comme une série de nceuds
reliés. Chaque nceud contient des informations sur le point inséré et sa distance a partir du
bout de cathéter. Un de ces nceuds est considéré comme un nceud index. Le point inséré est un
point dur lorsque ce point forme apres le nceud index un nouveau nceud qui devient ensuite le
nceud index. Lorsque le point inséré ne devient pas un nceud index, ce point est considéré
comme un point mou. Toutes les géométries peuvent étre traitées de cette maniére, et compris
les boucles et les cathéters courbés.

11.2.1.2.1 Cathéters rectilignes

Les cathéters rectilignes traversent les coupes scanner en tracant une ligne droite comme c’est
le cas en curiethérapie gynécologique interstitielle. Les points d’intersection entre les

57



Chapitre Il - Systéeme de dosimétrie 3D en curiethérapie

cathéters et les coupes scanner vont étre utilisés pour la reconstruction des cathéters (Figure
[1-1 (A)).

11.2.1.2.2 Cathéters courbes

Les points d’intersection entre les cathéters courbes et les coupes scanner transverses ne sont
pas sur une ligne droite comme c’est le cas en curiethérapie de bronche et d’oesophage. La
courbe entre deux coupes transverses va étre reconstruite approximativement comme une
ligne droite (Figure 11-1 (B)).

11.2.1.2.3 Boucles

Les boucles ont deux points d’intersection avec chaque coupe transverse comme c’est le cas
en curiethérapie ORL. Chaque paire de points va étre traitée comme un point dur et un point
mou (Figure 11-1 (C)).

Points d’intersection

Slice 1 Slice 2 Slice 3 Slice 4
(A) / II' / 2 |i -
N LS L 5 ISR
. ] Ti
Cathéter I|' [ p' [ ,‘ ® / g
Slice 1 Slice 2 Slice 3 Slice

Classe des points mous

Slice 4

(©)

Classe des points durs

Figure 11-1. Reconstruction des cathéters au moyen de I’algorithme HSPA dans le cas (A) des cathéters
rectilignes, (B) des cathéters courbes, et (C) des cathéters en forme de boucle (Baltas, 1997).

11.2.1.3 Projecteur de source en curiethérapie a débit de dose pulsé (PDR)

La curiethérapie a débit de dose pulsé est réalisée au moyen d’un projecteur de source
microSelectron-PDR de la société Nucletron (Figure 11-2 (A)). Le projecteur PDR se compose
d’une partie inférieure contenant I’électronique et d’une partie supérieure comportant le
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systeme de guidage de la source et le blindage de stockage de celle-ci. La machine dispose
d’un disque placé au bout de la téte de traitement percé de 18 canaux. Ce dispositif permet de
connecter 18 applicateurs en méme temps pour un traitement. La source active utilisée est une
source d’Iridium-192, de forme cylindrique, ayant 0,6 mm de diamétre et 0,6 mm de longueur
(Williamson 1994) (Figure 11-2 (B)). Son activité est comprise entre 0,1 & 1 Ci. Elle est guidée
par ordinateur ; ses positions d’arrét ainsi que son temps d’arrét a une position donnée sont
programmables (Figure 11-2 (C)). Le transfert des données du traitement peut étre effectué
manuellement ou au moyen d’une carte de transfert contenant les parametres de la dosimétrie
calculés dans le logiciel de calcul PLATO- BPS.

il — o !
- = — Steel Cable AIS] 304 Steel Capsule

285 mm ———

160 mm  1.10 mm

Active Ir-192 Pallat

(B)

MODE THAITEMERT

= E ™ B

DATE: 94701/21 TEMPS: 12:15:30

(A)

©

Figure 11-2. Représentation de la micoSelecton-PDR de la société Nucletron (A) avec un schéma de la
source Iridium 192 (B), et de la programmation de la position et de temps d’arrét de cette source (C).

11.2.2 Choix des parameétres d’acquisition

11.2.2.1 Introduction

La précision de la reconstruction des cathéters a partir des images scanner est liee directement
a I’espacement entre les coupes et a I’épaisseur des coupes. Pour cela, notre étude a
principalement porté sur ces deux parameétres.

11.2.2.2 Matériels et méthodes

11.2.2.2.1 Fantdome utilisé

L’étude a été effectuée sur un fantdbme constitué des 3 cathéters paralleles et équidistants. Ces
cathéters d’une longueur de 6 cm sont placés sur une plaque en plexiglas (25x 40 cm?) avec
un espacement de 1,3 cm (Figure 11-3). L’acquisition scanner a été réalisée en mode
hélicoidal.
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Cathéter en
plomb
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Plan transverse

v

Plaque en plexiglas

Figure 11-3. Fantdme géométrique utilisé afin d’étudier I’impact des parameétres des coupes scanner sur la
reconstruction des cathéters.

11.2.2.2.2 Etude d’impact des paramétres d’acquisition sur la longueur reconstruite

L’influence des parameétres d’acquisition a été évaluée sur la longueur reconstruite. La
longueur de cathéter a été calculée apres chaque reconstruction et comparée a la longueur
réelle. L’influence de la position de la premiere coupe scanner sur la longueur reconstruite a
été supprimée en choisissant la position idéale de celle-ci.

11.2.2.2.2.1 Influence de la position de la premiére coupe scanner
Une acquisition des coupes scanner ayant 3,2 mm d’épaisseur et 3 mm d’espacement a été
réalisée en mode hélicoidal. La position de la premiére coupe scanner a été choisie pour que la
distance entre cette coupe et les extrémités des cathéters soit une fois nulle, une fois égale a la
moitié de I’espacement entre les coupes, et une derniere fois égale a I’espacement entre les
coupes.

11.2.2.2.2.2 Influence d’épaisseur des coupes
L acquisition des coupes scanner a éte effectuée en mode hélicoidal pour un espacement fixe
a 3 mm. Les épaisseurs des coupes scanner ont été changées en modifiant le pitch
d’acquisition (Pitch= la longueur de déplacement de table par rotation du tube/ épaisseur de
coupe). Les épaisseurs sont choisies pour que les coupes soient non jointives (2mm
d’épaisseur), jointives (3,2 mm d’épaisseur), et se chevauchant (6,5 mm d’épaisseur). La
position de la premiére coupe scanner a été fixée aux extrémités des cathéters.

11.2.2.2.2.3 Influence d’espacement inter coupes
Les coupes scanner acquises en mode hélicoidal avaient une épaisseur fixée a 3,2 mm et des
espacements différents entre les coupes. Les espacements ont été choisis avec des valeurs
différentes de pitch d’acquisition pour avoir un espacement de 2,5 mm, 3 mm, 4,5 mm, et 5,5
mm. La position de la premiére coupe scanner a été fixée aux extrémités des cathéters.

L’impact de ces trois paramétres a été évalué en calculant le rapport entre la longueur
reconstruite et la longueur réelle de cathéter.
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11.2.2.3 Résultats et interprétation

11.2.2.3.1 Influence de la position de la premiére coupe scanner

Les variations de la longueur reconstruite avec la position de la premiere coupe scanner sont
montrées dans la figure 11-4.

1.08 - La moitié de I'espacement
' entre les coupes

1,06 ~

1,04 ~

Egale a I'espacement

1,02
entre les coupes

A l'extrémité des
cathéters

L (reconstruite)/ L (réelle)

Position de la premiére coupe

Figure 1l1-4. Variations de la longueur reconstruite en fonction de la position de la premiére coupe
scanner.

La figure 11-4 montre qu’une extrapolation (7%) de la longueur reconstruite a été produite
lorsque la premiére coupe scanner a été fixée a une distance égale a la moitié de I’espacement
enter les coupes. Dans le cas des coupes jointives, une extrapolation de la longueur
reconstruite d’ordre d’une demi épaisseur de coupe de chaque coteé de cathéter peut produire
une augmentation de 5% de la longueur. Nous avons considéré que I’incertitude liée a la
position de notre fantbme, estimée de 0,5 mm, a contribué a augmenter la longueur
reconstruite a 7%.

Afin d’eviter I’influence de la position de la premiere coupe scanner sur la longueur
reconstruite, nous avons fixé cette position aux extrémités des cathéters pour I’évaluation de
I’impact d’épaisseur et d’espacement des coupes.

11.2.2.3.2 Influence d’épaisseur des coupes
L’impact d’épaisseur des coupes sur la longueur reconstruite est illustré dans la figure 11-5.
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1,05 4

1,04 4

1,03 4
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1,01 4

L (reconstruite)/ L (réelle)

0,99 -

0,98 -

0,97 -
2mm 3,2mm 6,5 mm

Epaisseur des coupes

Figure 11-5. Variations de la longueur reconstruite en fonction d’épaisseur des coupes scanner.

Une extrapolation de la longueur reconstruite (5%) a été produite lorsque I’épaisseur des
coupes a été fixée a 6,5 mm pour un espacement inter coupes de 3 mm. La superposition des

coupes a conduit a une extrapolation de la longueur reconstruite de I’ordre d’une demi
épaisseur de coupe.

11.2.2.3.3 Influence de I’espacement inter coupes

La figure 11-6 montre les variations de la longueur reconstruite en fonction de I’espacement
entre les coupes.

0,99 -

L (reconstruite)/ L (réelle)

0,98 -

0,97

2,5mm 3mm 4,5 mm 5,5 mm

Espacement entre les coupes
Figure 11-6. Variations de la longueur reconstruite avec I’espacement inter coupes.

La longueur reconstruite est sous-estimée de 2% lorsque I’espacement entre les coupes a été
fixé a 4,5 mm pour une épaisseur de coupes de 3,2 mm. Dans ce cas, les coupes ne se
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chevauchent pas, ce qui empéche de visualiser les extrémités des cathéters lorsque celles-ci se
trouvent entre deux coupes successives non jointives. Dans notre exemple, les extrémités des
cathéters se trouvent a 0,3 cm de la coupe extréme, pour un espacement de 4,5 mm, ce qui a
empéché la visualisation des extrémités des cathéters. Alors que les extrémités des cathéters
se trouvent a 0,05 cm de la coupe extréme, pour un espacement de 5,5 mm, ce qui a aidé a
visualiser les extrémités des cathéters.

D’aprés nos résultats nous recommandons [I’utilisation des coupes jointives de 3 mm
d’espacement et de 3,2 mm d’épaisseur. Ces résultats sont d’accord avec la littérature puisque
Tsalpatouros (Tsalpatouros, 1997) a confirmé qu’une reconstruction des coupes scanner fines
et jointives est recommandée pour avoir une précision suffisante pour la reconstruction des
cathéters. Une épaisseur de coupe scanner ne doit pas dépasser 3 mm, I’erreur liée a ce
parametre n’est pas supérieure a 1,5 mm (Milickovic, 2000).

L utilisation des images scanner est une méthode idéale pour la reconstruction des cathéters
en relation directe avec I’anatomie du patient. Le mouvement du patient pendant une
acquisition scanographique de type hélicoidal est non significatif en comparaison avec
I’acquisition des deux clichés radiographiques classiques. Car une série de coupes scanner
peut étre acquise pendant 10 secondes ou le patient peut rester fixe et méme le blocage de
respiration est possible pendant ce temps (Milickovic, 2000b). La précision de reconstruction
des cathéters a partir des clichés radiographiques classiques peut étre < 2 mm. Cette précision
peut étre inférieure a 1 mm lorsque la reconstruction des cathéters est directement effectuéee a
partir des images scanner (Strassmann, 2000).

11.3 Description des fantdbmes géomeétriques et des cas cliniques utilisés pour définir un
systtme de dosimétrie 3D basé sur I’utilisation des images scanner dans la
technique d’irradiation a débit pulsé

La définition du systéeme de dosimétrie 3D a été basée sur I’évaluation des plans des
traitements optimisés dans des fantbmes géométriques, et dans des vrais cas cliniques pour les
traitements des cancers ORL et gynécologiques.

11.3.1 Description des fantdmes géométriques
Des implantations régulieres conformes au systeme de Paris ont été choisies pendant notre
étude afin d’assurer une couverture homogene du volume traité par les cathéters.

1) Un fantdme simulant une implantation effectuée dans le traitement de tumeur
récidivante en curiethérapie gynécologique interstitielle a été utilisé. Ce fantbme
consiste en 4 cathéters equidistants et paralleles (Figure 11-7). L’espacement entre les
cathéters est de 1,8 cm. Le rapport entre la longueur traitée et la longueur active a été
fixé a 0,7 selon le systeme de Paris.
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Points de 4 4&»
. dose ‘
Cathéters {0 ® (]
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Position de (] (]
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Figure 11-7. Représentation 3D (gauche) et dans un plan transverse (a droite) de I’'implantation. Le volume
cible est en forme carrée. Des points de dose sont placés longitudinalement a mi distance entre les
cathéters sur toute la longueur active.

2) Un fantbme géométrique simulant une implantation effectuée dans le
traitement du cancer de sein a été utilisé. Ce fantbme consiste en 5 cathéters
paralleles placés en forme de triangle dans deux plans espacés de 1,3 cm (Figure I1-
8). L’espacement entre les cathéters est de 1,5 cm. Un rapport entre la longueur
traité et la longueur active a été fixé a 0,7.

Position de source Volume cible

~—® Volume cible ¢ ¢ 1,8cm
< >

Points de
dose Cathéter ¢— 3,3cm

Figure 11-8. Représentation 3D (gauche) en triangle et dans un plan transverse (a droite) de
I’implantation. Le volume cible est en forme trapézoidal. Des points de dose sont placés longitudinalement
a mi distance entre les cathéters sur toute la longueur active.

3) Un fantbme géométrique simulant un volume irrégulier. L’implantation a été effectuée
en utilisant 4 cathéters non paralléles adaptés a la forme du volume cible (Figure 11-9).
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Position d$source Volume cible

/ Cathéters

Volume cible

Catheters points de dose

Figure 11-9. Représentation 3D (gauche) avec une vue de profil (droit) d’une implantation de 4 cathéters
non paralléles.

4) Fantdme présentant une anatomie complexe et une géométrie d’implantation
irréguliere. Ce fantdme a été dessiné pour I’étude de I’optimisation par la planification
inverse. L’ implantation a constitué en 17 cathéters paralleles non équidistants.

ok .OAR.(Z) ®

" Voliitne cible (3)
i e

Volure cible ()

(J
Volume cible (1)

E OAR (1) Position de source

Figure 11-10. Représentation 3D (gauche) avec une coupe transverse (droit) d’un fantéme simulant une
anatomie complexe et une implantation irréguliere.

11.3.2 Description de cas cliniques

11.3.2.1 Implantations ORL

Notre étude a été appliquée sur des traitements effectués pour une tumeur médiane de la
luette, et pour une tumeur latéralisée de la loge amygdalienne. La curiethérapie est indiquée
dans ce genre de traitement en surimpression (boost) avec une dose de I’ordre de 20 a 30 Gy
aprés une radiothérapie externe de 45 a 50 Gy. Son rdle est essentiel pour assurer une
guérison locale.

11.3.2.1.1 Tumeur d’une localisation médiane (tumeur de la luette)

La curiethérapie est réalisée par une implantation des fils d’iridium sous tubes plastiques
selon la technique décrite par Pernot (Pernot, 1992). L’ implantation d’une tumeur de la luette
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consiste a faire passer, a partir de la région cervicale antérieure, un tube plastique dans le
pilier postérieur gauche dans la portion inférieure du voile, puis dans le pilier postérieur droit.
Un autre tube est passé de la méme facon, parallelement au premier, dans le pilier antérieur
gauche, le voile et le pilier antérieur droit (Figure 11-11).

(A) Profil (B) Face

Figure 11-11. Exemple d’implantation d’une tumeur de la lutte propagée au voile (A et B) (Pernot,
1992).

11.3.2.1.2 Tumeur d’une lésion latéralisée (tumeur de la amygdalienne)

Des fils d’iridium sous tubes plastiques sont utilisés selon la technique décrite par Pernot
(Pernot, 1995). Cette technique couvre le voile du palais, la loge amygdalienne, les piliers
d’un ou des deux c6tés et le sillon amygdaloglosse. Le traitement peut également inclure la
zone de jonction avec le bord postérieur de langue mobile et la base de langue en cas de
nécessité. L implantation est effectuée par deux boucles des piliers et une boucle de langue le
plus parallele possible avec celles des piliers (Pernot, 1992) (Figure 11-12).

(A) Profil

Figure 11-12. Exemple d’implantation d’une lésion du voile occupant la loge amygdalienne d’un seul c6té
(A et B) (Pernot, 1992).
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11.3.2.2 Implantations gynécologiques interstitielles

Elle concerne deux cas : soit des lésions qui étaient tres volumineuses initialement et dont on
traite une extension ou un résidu qui ne pouvait étre traité correctement par la curiethérapie
endocavitaire (Eisbruch, 1998), soit des récidives locales apres un traitement initial. Les
géométries d’implantation sont parfois effectuées en forme réguliére respectant le systéeme de
Paris (Charra, 1998) (Figure 11-13 (A)). Dans des cas ou une tumeur volumineuse de I’utérus
est située pres de la vessie ou du rectum, le principe d’équidistance entre les cathéters n’est
pas respecté afin d’éviter une irradiation trop importante des organes a risque (Figure 11.13

(B)).

Position

de source
Volume<ible

Figure 11-13. Représentation 3D de la géométrie d’implantation en curiethérapie interstitielle dans un cas
d’une géométrie réguliére (A) et d’une geométrie irréguliére(B).

11.3.2.3 Implantations gynécologiques d’endomeétres

La technique d’implantation est réalisée au moyen d’un moulage vaginal avec des deux
sources vaginales paralléles et deux sondes utérines fines courbes disposées en Y (Figure Il1-
14) (Peiffert, 2003).

e

Volume cipl%

Figure 11-14. Vue de face de la géométrie d’implantation en curiethérapie gynécologique d’endométre.
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I1.4 Méthodes

11.4.1 Introduction : Quelles sont les regles a définir pour aboutir a un systeme de
dosimétrie 3D ?
Afin d’aboutir a un systeme de dosimétrie 3D basé sur I’utilisation des images scanner dans la
technique d’irradiation a débit pulseé, il était nécessaire de définir les éléments suivants qui
contribuent essentiellement & la reconstruction de ce systeme :

1) Les regles d’ implantation

2) La méthode de reconstruction des cathéters

3) La définition du volume cible et des organes critiques
4) Le calcul et la spécification de la dose de référence

5) Les méthodes d’optimisation de la distribution de dose

6) Les méthodes d’évaluation de la distribution de dose

Les regles d’implantation définies par la curiethérapie classique ont été respectées afin
d’assurer une certaine homogénéité de la distribution de dose en curiethérapie interstitielle
(Dutreix, 1982). Les méthodes d’implantation utilisées en curiethérapie endocavitaire sont
adaptées a I’anatomie du patient.

Une acquisition des coupes scanner jointives (3,2 mm d’épaisseur et 3 mm d’espacement)
post-implantation est effectuée pour chaque patient. La reconstruction des cathéters est
réalisée directement a partir des images scanner.

Afin de compléter le systeme de dosimétrie 3D, il a fallu définir le volume cible et les organes
arisques. Il a fallu ensuite répondre aux trois questions principales concernant:

1)  Le calcul et I’optimisation de la distribution de dose : Quelle méthode d’optimisation
devons nous utiliser pour chaque type d’implantation ?

2) La spécification de la dose de référence : Comment devons-nous specifier la dose de
référence ? La prescription de dose selon le systéme de Paris reste-t-elle toujours la plus
efficace ?

3) L’évaluation de la distribution de dose : Comment devons-nous évaluer la distribution
de dose et quel critére d’évaluation est le plus intéressant ?

11.4.2 Definition du volume cible et des organes a risque
Les facteurs pronostiques du contrdle local et des complications tardives doivent reposer sur
une connaissance précise du volume cible et des organes a risque du point de vue clinique.
Aussi, une curiethérapie conformationnelle ne peut étre achevée qu’en definissant des
volumes anatomiques d’intérét. L’ICRU 58 a défini des volumes tumoraux qui sont adaptés
selon les cas cliniques traités (ICRU report 58, 1997).

11.4.2.1 ICRU 58

L’ICRU 58 a défini 4 volumes principaux en curiethérapie :

a) Le GTV (Gross Tumor Volume) représentant un volume tumoral
macroscopique et genéralement non visible sur les images scanner.

b) Le CTV (Clinical Target Volume) représentant un volume contenant le GTV et
les éventuelles extensions microscopiques.

C) Le PTV (Planning Target Volume) est une expansion du CTV en tenant

compte du mouvement de ce dernier au cours d’un traitement. En curiethérapie le PTV
est égal au CTV car le mouvement des sources suit le mouvement des organes.

d) Finalement le volume traité représentant le volume du tissu recevant la dose de
prescription.

68



Chapitre Il - Systéeme de dosimétrie 3D en curiethérapie

11.4.2.2 Recommandations pour la définition du volume cible

En utilisant des méthodes d’optimisation basées sur I’anatomie, des contraintes de dose vont
étre imposées sur le volume cible (CTV). La réalisation de ces contraintes peut étre influencée
par des zones de surdosage lorsque le contour CTV passe par ces zones. L’ICRU 58 n’a défini
aucune contrainte physique pour éviter ce genre de probleme car il n’y avait pas de méthode
de calcul de dose tenant compte de I’anatomie du patient. Une marge supplémentaire a été
pour cette raison proposée lors de la définition du CTV. L’AES (American Endocurithérapie
Society) a recommandé I’exclusion du volume englobé par un rayon de 3mm a partir du
centre de la source pour supprimer I’influence des zones de surdosage sur la dose moyenne
calculée dans un volume traité (Anderson, 1993). Suite a cette recommandation, une marge
supplémentaire été choisie de I’ordre de 3 mm a partir du centre de la source.

Volume CTV plus une
marge de 3mm & partir
de centre de la source

Contour CTV passe par
des zones de surdosage

Figure 11-15. Une marge a été ajoutée au CTV afin d’éviter le passage de celui-ci par des zones de
surdosage.

11.4.2.3 Définition du volume cible dans le cas des fantdme géométrique

Les volumes cibles ont été delimités selon la configuration d’implantation dans le cas des
fantdmes géomeétriques. Le volume cible est de forme carrée dans la figure (11-7) et de forme
trapézoidale dans la figure (I1-8). La figure (11-9) représente un volume irrégulier ou
I’épaisseur varie entre les deux cotés. Les dimensions de chaque volume cible sont données
dans chaque figure. Le fantdme présenté dans la figure (11-10) simule 3 volumes cibles et 3
organes a risques. Un volume cible(2) et un organe a risque (OAR(1)) sont situés a I’extérieur
d’un volume cible(1). Le volume cible(1) contient un autre volume cible(3) et un organe a
risque (OAR(2)). A I’intérieur du volume cible(3), un organe a risque (OAR(3)) a été dessiné.

11.4.2.4 Définition du volume cible et des organes a risque dans les cas cliniques

11.4.2.4.1 Curiethérapie ORL

Le volume cible (CTV) englobe la totalité de la lésion avec ses extensions de départ et une
marge de sécurité d’un demi centimétre au moins autour de la lésion (Pernot, 1992). Les
organes a risques délimités étaient les suivants : canal vertébral, tronc cérébral, glandes
parotides ainsi que les mandibules divisées en quatre parties : homolatérales (verticale, et
horizontale), et controlatérales (verticale, et horizontale) dans les localisations latéralisées.
Droites (verticales et horizontales) et gauches (verticales et horizontales) dans les localisations
médianes.

69



Chapitre Il - Systéeme de dosimétrie 3D en curiethérapie

andibule
Fizontale

Figure 11-16. (A) Représentation du volume cible et des organes a risques sur une coupe transverse, et (B)
représentation 3D de ces volumes pour le traitement de I’oropharynx dans le cas de localisation médiane.
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Figure 11-17. (A) Représentation du volume cible et des organes a risques sur une coupe transverse, et (B)
représentation 3D de ces volumes pour le traitement de I’oropharynx dans le cas de localisation latérale.
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11.4.2.4.2 Implantation gynécologiques
11.4.2.4.2.1 Volume cible en curiethérapie interstitielle

Le volume cible (CTV) est constitué par le volume GTV additionné d’une marge selon la
recommandation d’ICRU 58. Cette marge est de dimension variable en fonction du site atteint
et des organes de voisinage. Le GTV est rarement visible au scanner. Il faut alors s’aider de
I’examen clinique lors de I’application, et des rapports entre les cathéters et la tumeur qui ont
pu étre évalués lors de I’application pour définir le contour du GTV. En fonction du site
atteint, un deuxiéme volume peut étre défini, qui recevra une dose inférieure (dite
prophylactique) par rapport a la dose du GTV. Il s’agit en particulier des tumeurs situées dans
le vagin, pour lesquelles le volume tumoral lui-méme recevra la dose de 60 Gy alors que le
vagin recevra 50 Gy.

o Paroi rectale

Figure 11-18. Représentation du volume cible et des organes a risques sur des coupes transverses dans un
cas (A) d’une tumeur récidivante, et (B) d’une tumeur volumineuse.

11.4.2.4.2.2 Volume cible en curiethérapie d’ endometre
Dans les cas cliniques étudiés, le volume cible défini comprend deux volumes : un volume
ganglionnaire pelvien et le tiers supérieur du vagin, et un volume utérin comprenant la totalité
de la surface et de I’épaisseur du corps, et le col utérin.
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Figure 11-19. (A) Représentation du volume cible et des organes a risques sur une coupe transverse et (B)
représentation 3D de ces volumes en curiethérapie gynécologique d’endometre.
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11.4.2.4.2.3 Les organes a risgue en curiethérapie gynécologigue

Une procédure a été mise en place pour la définition des organes critiques. En ce qui concerne
la vessie, elle doit étre vidée au moment du scanner dosimétrique et remplie de 100 cm?® de
liquide physiologique avec 20 cm® de produit de contraste. Le contour externe est dessing,
puis le contour interne pour obtenir une épaisseur de paroi de 4 mm. La paroi vésicale est
dessinée sur I’organe en totalité. En ce qui concerne la paroi rectale, elle est entourée de la
méme fagon, paroi externe puis paroi interne avec une epaisseur de 4 mm. Le contour se fait 2
cm en dessous et 2 cm au dessus des sources actives. Dans la partie haute du pelvis, en
particulier pour les curiethérapies de I’endometre, le tube digestif le plus proche de I’utérus
est délimité méme s’il ne s’agit plus du rectum.

11.4.3 Calcul de la distribution de dose

11.4.3.1 Description des plans de traitements réalisés sans optimisation

Les plans de dosimetrie réalisés pour le traitement réel des patients ont été effectués a partir
des clichés orthogonaux en débit pulsé (PDR) pour les curiethérapies gynécologiques, et en
bas débit de dose (BDD) pour la curiethérapie d’oropharynx. Les distributions de dose ont été
rapportées sur les images scanner en curiethérapie PDR en reproduisant le méme temps
d’arrét calculé pour les applications gynécologiques. En curiethérapie d’oropharynx, un temps
d’arrét identique pour toutes les positions de la source d’Ir (192) a été calculé afin d’obtenir
une distribution de dose équivalente a celle du bas débit de dose pour la méme dose horaires.

11.4.3.1.1 Curiethérapie interstitielle

Le choix de la longueur active et la spécification de dose ont été effectués selon le systéme de
Paris dans les cas des fantbmes géométriques, et dans les cas cliniques gynécologiques
respectant une géomeétrie d’implantation réguliére. Les points des doses de base ont été définis
dans le plan central de I’implantation, et la dose a été prescrite sur une isodose égale a 85% de
la dose de base (DB) (Dutreix, 1982b). Dans les cas d’une géométrie d’implantation
irréguliére, en curiethérapie gynécologique et en curiethérapie ORL, un point de
normalisation a été choisi au centre de I’application dans le plan central, et la dose a été
prescrite sur une isodose variant entre 55% et 85% de la dose calculée en ce point (Kolkman-
Deurloo, 1994 ; Pernot, 1992).

11.4.3.1.2 Curiethérapie gynécologique d’endomeétre

La longueur active des sources vaginales est choisie entre 1,5 et 2 cm, et la longueur active
des sources utérines est différente d’une patiente & une autre selon la longueur du volume
cible. La spécification de dose est réalisée au moyen des points de référence choisis pour le
calcul de dose au volume cible (points de col, points de moule). Des points liés a I’anatomie
sont aussi définis pour évaluer la dose a la vessie et au rectum (ICRU report 38, 1985). La
dose est prescrite sur une isodose couvrant la totalité de I’épaisseur du volume cible mesurée
sur la scanographie faisant suite a I’ implantation.

% Le temps d’arrét a été calculé en utilisant une formule simplifiée pour une source PDR avec
un pas de 5 mm, et afin d’avoir une dose de 50 cGy/pulse:

t(sec) = (9 Xa)/ (A X D, ). Ou aest le débit de kerma linéique de la source utilisée en bas

débit (UGy. h™ m2. cm™). A est le débit de kerma de la source PDR (uGy.h™ m2). D, est le
débit horaire de référence (cGy h™) calculé en bas débit de dose.
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11.4.3.2 Optimisation de la distribution de dose

Les méthodes d’optimisation ont été classees en deux catégories :
1) Méthodes d’optimisation directes
2) Meéthodes de la planification inverse

11.4.3.2.1 Les méthodes directes

Les méthodes d’optimisation directes sont des methodes liées directement & la géométrie
d’implantation, ce qui a limité [Iutilisation de chaque méthode a certains types
d’implantations.

11.4.3.2.1.1 Comment choisir une méthode d’optimisation directe?
Une méthodes d’optimisation directe peut étre choisie selon I’objectif clinique du traitement
(Ezzell, 1994 ; Van der Laarse, 2001). Il est donc nécessaire de savoir ce que le traitement
doit réaliser avant d’appliquer I’optimisation.

11.4.3.2.1.2 Classification des implantations en curiethérapie
Les implantations sont divisées en deux modes:
1) Implantation en distance
Dans les implantations en distance, la dose prescrite est délivrée a une distance de
I’applicateur ou du cathéter.

2) Implantation en volume
Dans les implantations en volume, la dose prescrite est délivrée dans un volume déterminé par
I’ensemble des cathéters.

11.4.3.2.1.3 Choix des méthodes d’optimisation directes en fonction de mode d’implantation
Une fois la classification de mode d’implantation faite, le choix de la méthode d’optimisation
peut étre effectué en connaissant les parametres nécessaires pour chaque méthode.

La méthode d’optimisation sur points de dose nécessite une spécification de dose sur des
points appelés des points de dose et placés a une distance de la source ou distribués sur la
surface du volume cible en utilisant les images 3D. Pour cette raison cette méthode est
adaptée dans le cas des implantations en distance.

L’ optimisation geométrique utilise des positions de source comme des points de dose en
supposant que le volume traité est le volume limité par I’ensemble des cathéters. Au moyen
de cette méthode, la dose peut étre optimisée a la périphérie et a I’intérieur du volume cible.
L’optimisation par la méthode polynomiale en volume (commercialement appelée
I’optimisation sur points en volume) est une combinaison entre I’optimisation sur points de
dose et I’optimisation géométrique. Par cette méthode, la dose peut étre optimisée dans un
volume cible déterminé par I’ensemble des cathéters et aussi a certaine distance des cathéters
en utilisant des points de dose distribués ou la dose de traitement doit étre délivrée.

Les deux méthodes, optimisation géométrique et optimisation polynomiale en volume, sont
adaptées pour les implantations en volume.

L algorithme d’optimisation inverse nécessite une définition du volume cible, et les organes
critiques sont pris en compte par I’algorithme en fonction de leurs distances par rapport a
I’implantation. Le temps d’arrét de la source est optimisé en utilisant les méthodes
d’optimisation geométrique en volume et I’optimisation polynomiale en volume. En utilisant
ces méthodes d’optimisation, la dose peut étre optimisée de la méme facon décrite pour
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I’optimisation géométrique avec une seule différence au niveau du volume cible dans lequel
I’optimisation sera effectuée. Ce volume va étre défini par rapport a I’anatomie dans la
méthode d’optimisation inverse et pas par I’ensemble des cathéters comme c’est le cas dans
I’optimisation géométrique. L’optimisation polynomiale en volume est utilisée par
I’algorithme d’optimisation inverse afin de reéaliser une distribution de dose homogene sur la
surface du volume cible au moyen des points de dose distribués sur cette surface.
L’optimisation inverse, comme elle est présentée, n’est qu’un extension de I’optimisation
géométrique, c’est pourquoi cette méthode sera adaptée aux implantions en volume et non aux
implantations en distance.

11.4.3.2.2 La méthode de la planification inverse

La méthode d’optimisation par la planification inverse nécessite une définition du volume
cible et des organes a risques. L’optimisation de la distribution de dose est effectuée a partir
des contraintes de dose cliniques fixées pour chaque organe. Les contraintes de dose vont étre
imposées sur la surface et a I’intérieur du volume cible. Des contraintes de dose vont étre
seulement imposées sur la surface des organes a risques, car I’algorithme désactive les
positions de source qui se trouvent a I’intérieur de ces organes.

Les contraintes de dose sont imposées avec des pondérations pour chaque dose. Les
ponderations des doses imposées sur le volume cible peuvent étre faibles ou élevées selon
I’importance de la couverture du volume cible et de I’homogénéité de la dose a I’intérieur de
ce volume. Les pondérations des doses sont choisies en fonction de la dose imposée comme
une dose minimale ou maximale et en fonction de sa position sur le contour externe ou a
I’intérieur du volume. Les pondérations des doses imposées sur la surface des organes a
risques sont fonction de I’importance de la protection de ces organes.

11.4.4 Le probleme de la spécification de la dose avec les méthodes d’optimisation

Les méthodes d’optimisation directes basées sur la géométrie d’implantation a comme
objectif I’augmentation de I’homogénéité de la distribution de dose dans les zones ou la dose
de base a été définie dans le systéeme de Paris. L’augmentation de I’homogénéité va étre
produite dans le volume situé & mi distance entre les cathéters et sur toute la longueur active.
Par conséquent, la dose de prescription peut étre définie a un pourcentage plus élevé de 85%
de la dose de base, comme il est défini dans le systéeme de Paris, et sans réduire le volume
traité obtenu avec ce systeme. La méthode d’optimisation directe basée sur I’anatomie du
patient (optimisation inverse) n’implique pas de contraintes pour I’nomogénéité de dose a
I’intérieur du volume cible ou les points de dose utilisés sont distribués sur la surface de ce
volume. La couverture du volume cible va étre donc I’objectif principal du processus de
I’optimisation inverse et non I’augmentation de I’homogénéité de dose a I’intérieur de ce
volume. La prescription de dose selon le systeme de Paris reste donc la mieux adaptée avec
cette méthode d’optimisation.

La méthode d’optimisation par la planification inverse spécifie la dose de prescription sur un
point de dose qui va étre automatiquement placé sur une isodose considérée comme I’isodose
minimale qui entoure le volume cible. La dose de prescription est la dose minimale imposée
comme une contrainte sur le volume cible. Le compromis entre la couverture du volume cible
et I’homogénéité de la dose a I’intérieur de ce volume va étre contrélé par les pondérations
des doses minimales et maximales imposees sur la surface et a I’intérieur du volume cible.
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11.4.5 Définition d’un processus d’évaluation de la distribution de dose en
curiethérapie 3D

11.4.5.1 Quels sont les parametres a évaluer ?

Un plan de traitement optimum est un plan qui assure une bonne couverture du volume cible
avec une protection maximale des tissus sains et des organes a risque. L’évaluation d’un plan
de traitement doit donc consister en une évaluation de la dose delivrée au volume cible et de
I’irradiation aux tissus sains et aux organes a risques. L’homogeénéité de la distribution de
dose doit étre aussi évaluée afin de s’assurer que le traitement va étre effectué sans surdosage
ou sous dosage dans le volume cible.

11.4.5.2 Quels sont les moyens a utiliser pour I’évaluation?

La couverture du volume cible peut étre évaluée au moyen de I’indice Coverage Index (CI)
dérivé a partir du HDV cumulatif calculé pour ce volume (8 1.3.4.2.1). L irradiation aux tissus
sains peut étre estimée a partir de la relation suivante :

(V100 -VPTV,DP )/ V1oo

ol V,,, est le volume traité calculé a partir du HDV cumulatif de la distribution de dose.
Vervoe €St le volume cible (PTV) recevant la dose de prescription (DP).

L’irradiation aux organes a risques est évaluée au moyen des histogrammes dose-volume
cumulatifs calculés pour chaque organe.

L’indice de conformité COIN (défini au 8 1.3.4.2.3) est calculé afin d’évaluer la qualité
d’implantation en terme de couverture du volume cible et d’irradiation aux tissus sains.

Le surdosage a I’intérieur du volume traité est évalué selon le systeme de Paris en rapportant
le volume recevant deux fois la dose de référence. Le surdosage est aussi évalué selon les
recommandations de I’lCRU 58 en rapportant le volume recevant 150% de la dose de base.
L’homogénéité de la distribution de dose dans les zones placées a mi distance entre les
cathéters en curiethérapie interstitielle est évaluée au moyen de I’indice Quality Index (QI)
calculé a partir de HDV «natural» (8 1.2.5.2.b). L’indice NDR (8§ 1.3.4.2.4) calculé a partir du
HDV «natural» est utilisé afin d’évaluer le surdosage ou le sous dosage réaliseé par la dose de
prescription dans le volume cible.

I1.5 Conclusion

Dans ce chapitre nous avons défini les éléments essentiels permettant d’aboutir a un systeme
de dosimétrie 3D en curiethérapie. Ce systeme de dosimétrie a été défini dans des sites
anatomiques ou le développement de I’imagerie et du calcul de dose en 3D n’a pas encore été
exploité.

Nous avons analyse les différentes méthodes d’optimisation et montré les paramétres
spécifiques qui sont nécessaires lors de I’application de chaque méthode.

Le calcul des plans du traitement en utilisant des méthodes d’optimisation directes necessite
une connaissance de I’objectif clinique du traitement qui est ensuite traduit en terme
géométrique (mode d’implantation) afin de pouvoir appliquer la méthode d’optimisation
convenable.

Le calcul des plans du traitement en utilisant la méthode de la planification inverse nécessite
une traduction de I’objectif clinique du traitement en terme de contraintes et de pondérations
des doses cliniques.
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Une procédure d’évaluation de la distribution de dose, tenant compte a la fois d’informations
anatomiques, mais également d’informations sur I’homogénéité de la distribution de dose, a
été définie afin de pouvoir évaluer et comparer les differents plans du traitement.

Nous présentons dans le chapitre suivant les résultats du systeme de dosimétrie 3D que nous
avons défini.
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CHAPITRE Ill. Resultats

I11.1 Introduction

La mise en place d’un systeme de dosimétrie 3D a necessité une étude approfondie des
méthodes d’optimisation de la distribution de la dose.

Dans ce chapitre, les méthodes d’optimisation sont étudiées et analysées sur des fantdmes
géométriques et sur des cas cliniques. Ces méthodes sont présentées depuis par les méthodes
basées sur la géométrie d’implantation jusqu’a la planification inverse basée sur I’anatomie.

I11.2 Optimisation de la distribution de dose par les méthodes directes

Les méthodes d’optimisation directes incluent des méthodes basees sur la géométrie
d’implantation et des méthodes basées sur I’anatomie réelle du patient.

111.2.1 Etude sur fantdmes géométriques
111.2.1.1 Méthodes basées sur la gégométrie d’implantation
111.2.1.1.1Description de I’étude

Geométrie de I’implantation
L’ etude a été realisée au moyen des fantdmes geométriques décrits dans le chapitre précédant
pour des géométries d’implantation régulieres effectuées selon le systeme de Paris(Figure 11-7
et Figure 11-8). L’impact de [I’optimisation a eté aussi étudié dans une géométrie
d’implantation constituée de cathéters non paralléles adaptée a une forme irréguliere du
volume cible (Figure 11-9).

Prescription de la dose
Dans le cas d’une géométrie d’implantation réguliére, le choix des points de dose de base et la
prescription de dose ont été effectués selon le systeme de Paris (Dose de réference = 85% de
la dose de base). Pour une géométrie d’implantation irréguliére, le point de normalisation a
été choisi au centre de I’implantation dans le plan central. La dose de référence a eté définie a
85% de la dose calculée au point de normalisation.

Optimisation de la distribution de dose
La distribution de dose a été calculée avec trois méthodes : sans optimisation, optimisation sur
points de dose et optimisation géométrique.
La méthode d’optimisation sur points nécessite une définition des points ou la dose de
prescription doit étre délivrée. Dans cette étude, les points de dose ont été placés a mi distance
entre les cathéters sur toute la longueur active. La méthode d’optimisation sur points de dose
en volume (optimisation polynomiale en volume) a été utilisée dans cette étude.
La méthode d’optimisation geométrique ne nécessite pas une définition des points de dose,
elle dépend principalement des positions de la source (voir chapitre I, paragraphe 1.4.3.1.1.b).
La méthode d’optimisation geométrique en volume a été présentée dans cette étude.

Evaluation et Comparaison de la distribution de dose
La distribution de dose calculée avec les méthodes d’optimisation a été comparée a celle
calculée sans optimisation. Un profil de dose a été tracé en passant par des points de dose
placés a mi distance entre les cathéters. La couverture du volume cible, le volume traité, le
volume de surdosage, et I’irradiation aux tissus sains ont été calculés. L’indice COIN a été
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calculé en utilisant la formule négligeant les organes a risques comme défini au paragraphe
1.3.4.2.3.

L’homogénéité de la distribution de dose a été évaluée au moyen de I’indice QI (voir §
1.2.5.2.3.b). La prescription de dose a été évaluée par I’indice NDR (voir § 1.3.4.2.4).

111.2.1.1.2Résultats

Etude de I’optimisation dans une géométrie d’implantation réguliére

Implantation en carré

1) Impact sur le profil de dose
Des points de dose ont été placés longitudinalement a mi distance entre les cathéters sur toute
la longueur active (Figure 11-7). Un profil de dose a été tracé passant par les points de dose
pour chaque méthode d’optimisation en comparaison avec la méthode sans optimisation
(Figure I11-1).

Longueur active

110 -

105 -

100 -

95 4

90 4

85 4

Dose (%)

80 -

75 A

>

70 4

65 -

60

Points

————Optimisation sur points de dose en volume

Optimisation géométrique en volume

Sans optimisation (systéeme de Paris)

Figure I11-1. Profils des doses obtenus avec la méthode sans optimisation et les méthodes d’optimisation en
utilisant un rapport entre la longueur traitée (LT) et la longueur active (LA) égale a 0,7 et une dose de
prescription = 85% de DB selon le systéme de Paris. Les doses sont normalisées par rapport a la dose de
base (100%6).

Une augmentation de dose vers les extrémités de I’implantation a été produite avec les deux
méthodes d’optimisation en utilisant un rapport entre la longueur traitée (LT) et la longueur
active (LA) égale a 0,7 selon le systeme de Paris.

2) Impact sur la longueur active

L’ impact des méthodes d’optimisation (géométrique et sur points) sur la longueur active est
présenté par le profil de dose passant longitudinalement par le centre de I’implantation
(Figures 111-2, et 111-3).
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Sans optimisation (systeme de Paris) (LT/LA= 0,7, DP= 85% DB)
Optimisation géométrique (LT/LA=0,9, DP=85% DP)

— - — - Optimisation géom étrique (LT/LA= 1, DP=85% DB)

Figure 111-2 Profils des doses obtenus avec la méthode d’optimisation géométrique pour différentes
longueurs actives (LT/LA= 0,7, 0,8, 0,9, 1) en comparaison avec la méthode sans optimisation
(LT/LA=0,7). Les doses sont normalisées par rapport a la dose de base (100%b).

Le rapport LT/LA peut augmenter a 0,8 avec I’optimisation géométrique afin d’avoir le méme
profil de dose obtenu avec la méthode sans optimisation. Il y a un risque de sous dosage vers
les extrémités du volume cible en augmentant le rapport LT/LAa0,9 et 1.
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Optimisation sur points de dose

Longueur active (systéme de Paris)

Optimisation sur points (LT/LA= 0,7, DP=85% DB) —X— Optimisation sur points (LT/LA=0,8, DP = 85% DB)

Optimisation sur points (LT/LA=0,9, DP= 85% DB) — - — - Optimisation sur points (LT/LA= 1, DP=85% DB)
—@— Optimisation sur points de dose (LT/LA= 1,14, DP=85% DB)

Sans optimisation (systéme de Paris) (LT/LA= 0,7, DP= 85% DB)

Figure 111-3. Profils des doses obtenus avec la méthode d’optimisation sur points de dose pour différentes
longueurs actives (LT/LA=0,7, 0,8, 0,9, 1, 1,14) en comparaison avec la méthode sans optimisation
(LT/LA=0,7). Les doses sont normalisées par rapport a la dose de base (100%b).
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La longueur active peut étre égale a la longueur du volume cible (LT/LA=1) en utilisant la
méthode d’optimisation sur points de dose afin d’avoir une longueur traitée conforme a la
longueur du volume cible. Un léger sous dosage peut se produire vers les extrémités du
volume cible lorsque le rapport LT/LA augmente a 1,14.

3) Impact sur la prescription de dose

Afin que la dose délivrée au milieu du volume cible soit homogéne, la prescription de la dose
peut étre effectuée sur tous les points placés a mi distance entre les cathéters sur toute la
longueur active. Cette prescription de la dose a été étudiée avec chaque méthode
d’optimisation en comparaison avec la méthode sans optimisation ou la dose de prescription
est choisie a 85% de la dose de base calculée dans le plan central de I’implantation. L’ impact
de I’optimisation sur la prescription de dose a été représenté par des profils de dose passant
par des points placés a mi distance entre les cathéters de facon longitudinale et transversale
(Figures I11-4, 111-5, et 111-6). Le choix de la prescription de dose a été évalué au moyen de la
couverture du volume cible, I’indice de conformité COIN, I’irradiation aux tissus sains, le
volume de surdosage et I’nomogeénéité de la distribution de dose.
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Figure I11-4. Profils des doses obtenus avec I’optimisation géométrique pour LT/LA= 0,8, et pour
différentes prescriptions de dose en comparaison avec la méthode sans optimisation. Les doses sont
normalisées par rapport a la dose moyenne calculée aux points de dose de base (100%6).

Une prescription de dose effectuée avec la méthode d’optimisation géométriqgue a un
pourcentage de 85%, ou 90% voir 95% de la dose moyenne calculée sur tous les points de
dose, placés a mi distance entre les cathéters, réalise une bonne couverture sur toute la
longueur du volume cible (Figure 111-4).
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Tableau I11-1. Indices d’évaluation calculés pour une prescription de dose est effectuée (1) selon le systeme
de Paris et (2) par rapport a la dose moyenne des doses calculées sur tous les points placés a mi distance
entre les cathéters sur toute la longueur active.

Volume Irradiation | Volume de
traité |CI*(%)| auxtissus | surdosagee | COIN| QI | NDR
(cm®) sains (%) (cm®)
(1) Sans optimisation 0 0
(DP= 85%DB) 52 99% 50% 7,2 05 | 203 | 1,10
(1) (DP= 0 0
8506DB) 48,6 99% 47% 7,1 053 | 2,16 | 1,12
(2a) (DP= 0 0
Optimisation 8506) 52,41 | 100% 51% 8 0,5 2,13 | 1,17
geometrique | (20) (DP=1 " )25 | 9906 |  46% 7 053 | 213 | 1.10
90%)
(2c) (DP= 0 )
9506) 43,5 97% 42% 6 056 | 214 | 1,04

Les résultats (Tableau I11-1) montrent qu’avec I’optimisation géométrique, la prescription de
dose peut étre choisie a 90% de la dose moyenne des doses calculées aux points placés a mi
distance entre les cathéters sur toute la longueur active. Cette prescription assure la méme
couverture du volume cible que celle obtenue avec la méthode sans optimisation, et une
réduction du volume traité (-4,2 cm®) et par conséquent une réduction de I’irradiation aux
tissus sains de 4%. L’indice de conformité COIN est légérement augmenté (+3%).
L’homogénéité de la distribution de dose dans le volume traite, situé a mi distance entre les
cathéters, est améliorée quand le QI augmente de 2,03 avec la méthode sans optimisation a
2,13 avec I’optimisation géométrique. L’indice NDR montre que 10% de surdosage ont été
produits dans le volume cible en utilisant la méthode sans optimisation (DP= 85% DB) et la
méthode d’optimisation géométrique (DP= 90% sur tous les points). Ce surdosage a été
diminué a 4% en utilisant I’optimisation géométrique avec une prescription a 95% sur tous les
points de dose (NDR= 1,04), mais la réduction du volume de surdosage a entrainé une
réduction de la couverture du volume cible de 99% a 97%.

Optimisation sur points de dose
La prescription de dose a été effectuée avec la méthode d’optimisation sur points a 85%, 90%
et 95% de la dose moyenne calculée sur tous les points de dose placés a mi-distance entre les
cathéters sur toute la longueur active. Cette prescription a été comparée a une prescription
effectuée selon le systéeme de Paris (Figure 111-5).

* Cl: Coverage Index.
o Le volume de surdosage présenté est le volume recevant 200% de la dose de prescription.
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Figure 111-5. Profils de dose obtenus avec I’optimisation sur points de dose pour LT/LA= 1, et pour
différentes prescriptions de dose. Les doses sont normalisées par rapport a la dose moyenne calculée aux
points de dose de base (100%0).

Les différentes prescriptions de dose effectuées avec I’optimisation sur points assurent une
bonne couverture sur toute la longueur du volume cible.

Tableau I11-2. Indices d’évaluation calculés pour une prescription de dose est effectuée (1) selon le systéme
de Paris et (2) par rapport a la dose moyenne des doses calculées sur tous les points placés a mi distance
entre les cathéters sur toute la longueur active.

Volume Irradiation | Volume de
traité | CI*(%)| auxtissus |surdosagee | COIN| QI |NDR
(cm®) sains (%) (cm®)
(1) Sans optimisation ) )
(DP= 85%DB) 52 99% 50% 7,2 0,5 2,03 | 1,10
(1) (DP= 0 0
8506DB) 50,54 | 100% 49% 8 051 | 187 |1,13
(2a) (DP= 0 0
Optimisation| 85%) 49 100% 47% 7,6 052 | 187 |1,11
surpoints 1 (2b) (OP=\ 14 23 | 9906 | 42% 7 057 | 186 | 1,05
90%)
(2c) (DP= 0 0
9506) 41 97% 38% 6 0,6 1,86 | 0,72

Les résultats (Tableau I11-2) montrent qu’une prescription de dose peut étre choisie a 90% de
la dose moyenne, des doses calculées aux dose points placés a mi distance entre les cathéters,
avec I’optimisation sur points de dose. Cette prescription assure la méme couverture du

* Cl: Coverage Index.
o Le volume de surdosage présenté est le volume recevant 200% de la dose de prescription.
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volume cible que celle obtenue avec la méthode sans optimisation. Une reduction du volume
traité de 7,3 cm® et une réduction de I’irradiation aux tissus sains de 8% ont été réalisées en
comparaison avec la méthode sans optimisation. L indice de conformité COIN a augmenté de
7%. L’indice NDR montre qu’un surdosage de 10% produit par la méthode sans optimisation
(NDR= 1,10) peut étre réduit a 5% en utilisant la méthode d’optimisation sur points avec une
prescription a 90% sur tous les points de dose (NDR= 1,05). Une prescription a 95% entraine
un sous dosage du volume cible ou le CI a diminué a 97% et le NDR a 0,72 malgré une
amélioration de I’indice de conformité COIN a 0,6. L’homogénéité de la distribution de dose
dans le volume traiteé situé a mi distance entre les cathéters a été déegradée quand le QI a
diminué de 2,03 avec la méthode sans optimisation a 1,86 avec I’optimisation sur points.
Cette dégradation de QI est due au fait que des points de dose ont eté placés aux extrémités de
I’implantation (a mi distance entre les cathéters). En supprimant le point de dose situé a
chaque extrémité de I’implantation, le QI augmente a 2,15 avec I’optimisation sur points
(LT/LA=1, et DP=90% sur tous les points), mais au prix d’une diminution de la couverture du
volume cible a 93%.
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Optimisation sur points (LT/LA= 1, et DP= 90% sur tous les points)

Figure 111-6. Profils des doses (A&B) transverses passant par le centre de I'implantation (1&2)
représentant I’impact de choix de la longueur active et de la dose de prescription sur la couverture du
volume cible en largeur. Les doses sont normalisées par rapport a la dose de prescription (100%6).

La figure 1l11-6 montre que I’optimisation géométrique calculée avec LT/LA= 0,8 et une
prescription de dose a 90% sur tous les points de dose réalise la méme couverture, sur toute la
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largeur du volume cible, que celle obtenue avec la méthode sans optimisation. La méthode
d’optimisation sur points calculée avec LT/LA= 1 et une prescription de dose a 90% sur tous
les points réalise une bonne couverture sur toute la largeur du volume cible et une réduction
de la largeur du volume traité en comparaison avec la méthode sans optimisation et avec
I’optimisation géométrique.

4) Impact sur le temps d’arrét de la source
La forme de profil de dose obtenu avec chaque méthode d’optimisation (Figure Il1-1 a I11-5)
peut étre expliquée par la distribution des temps d’arrét de la source a chaque position (Figure
11-7).

M Sans optimisation
OOptimisation géométrique

O Optimisation sur points

Temps d'arrét relatif

4 5 6 7 8 9
Positions de la source

Figure I11-7. Représentation de la distribution des temps d’arrét relatifs de la source a chaque position
avec la méthode sans optimisation et les deux méthodes d’optimisation.

Nous constatons que le principe des méthodes d’optimisation est I’augmentation des temps
d’arrét de la source dans les positions situées a I’extrémité de I’implantation et la réduction
des temps dans les positions situées au centre de I’implantation. Les pondérations des temps
sont différentes entre chaque méthode. La réduction des temps d’arrét dans les positions
situées au centre de I’implantation est plus importante avec la méthode sur points qu’avec
I’optimisation géométrique, ce qui explique la forme concave des profils de dose présentée
dans les figures 111-3 et 111-5.

La forme concave de profil de dose obtenue avec la méthode d’optimisation sur points peut
étre lissée en utilisant le facteur DTGR (Dwell Time Gradient Restriction). Ce facteur (voir 8
1.4.3.1.1) est introduit dans le processus d’optimisation afin d’éliminer les temps négatifs et
limiter les variations de temps importantes entre deux positions successives (Figures 111-8, et
111-9).
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Figure 111-8. Impact de DTGR sur la distribution ¢ : temps d’arrét de la source avec la méthode
d’optimisation sur points.

Nous constatons que I’augmentation de DTGR génére une réduction des variations de temps
d’arrét de la source entre deux positions successives (Figure 111-8).
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Figure 111-9. Impact de DTGR sur le profil de dose calculé avec la méthode d’optimisation sur points de
dose.

La figure (I111-9) montre qu’un effet de lissage se produit sur les profils de dose lorsque le
DTGR augmente.

L’impact des methodes d’optimisation sur la distribution de dose a été présenté en
comparaison avec la méthode sans optimisation dans les figures 111-10, 111-11, et 111-12.
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Figure 111-10. Distribution de la dose avec la méthode sans optimisation.

Isodose de référence (3)]

Figure 111-11. Distribution de la dose avec I’optimisation géométrique pour (A) LT/LA= 0,7 et DP=
85%DB, et (B) LT/LA=0,8 et DP=90% sur tous les points de dose.

(A) " Isodose de référence

#e
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méthode sans optimisation (Figure I11-10) avec une réduction de la longueur active et une
augmentation de la prescription de dose a 90% de la dose de base.

Implantation en triangle

L’étude des méthodes d’optimisation a été réalisée dans un fantdme géométrique représentant
une implantation réguliere en triangle (Figure 11-8). Les méthodes d’optimisation sont les
mémes méthodes utilisées précédemment dans le cas d’une géométrie d’implantation en carré.
Des points de dose sont placés longitudinalement a mi distance entre les cathéters sur toute la
longueur active afin de tracer des profils de dose.

Les résultats obtenus concernant la longueur active et la prescription de dose sont identiques
aux résultats obtenus dans le cas d’une géométrie d’implantation en carré (Figure I11-13, et
Tableau 111-3).
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== Optimisation sur points (LT/LA = 1, DR=90% sur tous les points de dose)
Sans optimisation (systeme de Paris) (LT/LA=0,7, DR = 85% DB)

Figure 111-13. Profils de dose obtenus avec les méthodes d’optimisation en comparaison avec la méthode
sans optimisation.

La figure I111-13 montre que pour une implantation en triangle, les méthodes d’optimisation
réalisent une bonne couverture sur toute la longueur du volume cible. La figure montre
qu’afin d’avoir une distribution de dose conforme au volume cible, le rapport LT/LA doit
augmenter a 0,8 avec I’optimisation géométrique et a 1 avec I’optimisation sur points. La
prescription de dose peut étre effectuee a 90% sur tous les points places a mi distance entre les
cathéters sur toute la longueur active afin d’avoir la méme couverture du volume cible que
celle réalisée avec la méthode sans optimisation. Une réduction importante de la dose en
dehors du volume cible peut étre réalisée avec I’optimisation sur points en comparaison avec
la méthode sans optimisation et avec I’optimisation géométrique.
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Tableau I11-3. Indices d’évaluation calculés avec (1) la méthode sans optimisation (systeme de Paris) et (2)
les méthodes d’optimisation en utilisant un rapport LT/LA= 0,8 avec I’optimisation géométrique et
LT/LA=1 avec I’optimisation sur points, et un DP=90% de la dose moyenne des doses calculées sur tous
les points placés a mi distance entre les cathéters sur toute la longueur active pour les deux méthodes
d’optimisation.

Volume Irradiation | Volume de
traité | CI*(%) | aux tissus | surdosagee | COIN Ql NDR
(cm®) sains (%) (cm®)
Sans optimisation
(LT/LA=0,7 ,DP= 34,83 98% 41% 3,7 0,58 2,06 | 1,02
85%DB)
Optimisation
géométrique (LT/LA=
0.8, DP= 90% sur tous 34,2 99% 39% 4 0,60 2,75 | 1,06
les points de dose)
Optimisation sur
points (LT/LA=1,
DP= 90% sur tous les 32 99% 35% 53 0,64 2,72 | 1,04
points de dose)

Ce tableau (111-3) montre que I’optimisation améliore la couverture du volume cible avec une
réduction du volume traité et de I’irradiation aux tissus sains. Un C1=99% a été réalise en
utilisant un rapport LT/LA= 0,8 avec I’optimisation géométrique et un rapport LT/LA= 1 avec
I’optimisation sur points en comparaison avec la méthode sans optimisation ou un CI de 98%
a été réalisé en utilisant un rapport LT/LA= 0,7. Une prescription de dose a 90% de la dose
moyenne calculée sur tous les points de dose a permis de réaliser une bonne couverture du
volume cible avec une réduction de I’irradiation aux tissus sains. L’indice de conformité a
augmenté a 0,64 avec la méthode d’optimisation sur points, ce qui indique une amélioration
de la conformité de la distribution de dose au volume cible. L’homogénéité de la distribution
de dose dans le volume situé a mi distance entre les cathéters a été significativement
améliorée avec I’optimisation géométrique ou le QI a augmenté de 2,06 avec la méthode sans
optimisation a 2,75 avec I’optimisation géométrique.

Une légére augmentation du volume de surdosage (+1,6 cm®) a été produite avec
I’optimisation sur points. L’indice NDR calculé avec I’optimisation geométriqgue (NDR=
1,06) et avec I’optimisation sur points (NDR= 1,04) indique qu’un léger surdosage dans le
volume cible a été produit en comparaison avec la méthode sans optimisation (NDR= 1,02).

L’ impact des méthodes d’optimisation sur la distribution de dose, pour une implantation en
triangle, a été présenté en comparaison avec la méthode sans optimisation dans la figure I11-
14.

* Cl: Coverage Index.
o Le volume de surdosage présenté est le volume recevant 200% de la dose de prescription.
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Isodose de référence

[sodose-de référence

Figure 111-14. Distribution de la dose dans un plan longitudinal de I’implantation avec (A) la méthode sans
optimisation (LT/LA= 0,7, DP= 85% DB), (B) la méthode d’optimisation géométrique (LT/LA= 0,8, DP=
90% sur tous les points), et (C) la méthode d’optimisation sur points (LT/LA= 1, DP= 90% sur tous les
points).

La figure 111-14 montre le gain réalisé pour la longueur active et la prescription de dose avec
les méthodes d’optimisation en comparaison avec la méthode sans optimisation. Les
méthodes d’optimisation (géométrique et sur points) réalisent une couverture du volume cible
identique a celle réalisée avec la méthode sans optimisation avec une réduction de la longueur
active et une augmentation de la prescription de dose a 90% de la dose de base.
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Etude de I’optimisation dans une géométrie d’implantation constituant des cathéters non
paralleles

Dans le cas ou la forme du volume cible impose une distribution des cathéters non paralleles
(Figure 11-9), le calcul de la distribution de dose avec la méthode sans optimisation ne réalise
pas une bonne couverture du volume cible. L’étude suivante montre I’apport des méthodes
d’optimisation dans ce cas d’implantation.

1)  Impact sur le profil de dose

La figure 111-15 montre que les méthodes d’optimisation réalisent une bonne couverture du
volume cible en particuliér a I’extrémité ou les cathéters sont les plus écartés en comparaison
avec la méthode sans optimisation pour la méme longueur active et la méme dose de
prescription (LT/LA= 0,7, DP= 85% DB).

Les doses sont significativement augmentées aux extrémités de I’implantation avec les
méthodes d’optimisation. La longueur active peut étre diminuée afin d’éviter I’augmentation
de dose en dehors du volume cible.
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Figure 111-15. Profils de dose passant par des points placés longitudinalement a mi distance entre les
cathéters. Les dose sont normalisé par rapport a la dose de base (100%0).

2)  Impact sur la longueur active

Optimisation géometrique en volume
Une bonne couverture sur toute la longueur du volume cible a été réalisée avec I’optimisation
geometrique pour un rapport LT/LA=0,8. Il y a un risque de sous dosage a I’extrémité ou les
cathéters sont les plus écartés lorsque le rapport LT/LA augmente a 1 (Figure 111-16).
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Figure 111-17. Profils de dose représentant I’impact sur la longueur active avec I’optimisation sur points.

3) Impact sur la prescription de dose

Différentes prescriptions de la dose ont été réalisées avec les deux méthodes d’optimisation
geometrique et sur points. Ces prescriptions ont été effectuees selon le systeme de Paris (85%
DB) et a différents pourcentage (85%, 90%, et 95%) de la dose moyenne des doses calculées
sur tous les points de dose placés a mi distance entre les cathéters sur toute la longueur active.
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Optimisation géometrigque en volume
Les profils de dose montrent qu’une couverture quasi identique sur toute la longueur du
volume cible a été realisee avec I’optimisation géometrique pour les différentes prescriptions
de dose (Figure I11-18).
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Figure 111-18. Profils de dose représentant I'impact sur la prescription de dose avec I’optimisation
géométrique.

L’optimisation géométrique effectuée avec une prescription de dose réalisee a 85%, de la dose
moyenne des doses calculées sur tous les points de dose, réalise une meilleure couverture du
volume cible (99,4%) (Tableau 111-4). Cette prescription de la dose génere une légere
augmentation du volume traité et de I’irradiation aux tissus sains et du volume de surdosage
en comparaison avec les autres prescriptions.

Une prescription de dose effectuée a 90% réalise un meilleur indice de conformité COIN
(0,49). L’indice NDR indique gu’une réduction de surdosage a été réalisee avec I’optimisation
géométrique lorsque la prescription de dose a été effectuée a 90% (NDR=1,1) en comparaison
avec une prescription effectuée a 85% (NDR=1,13). Mais, une réduction de la couverture du
volume cible a été produite de 99,4% a 98% lorsque la prescription passe de 85% a 90% de la
dose moyenne des doses calculées sur tous les points de dose.
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Tableau I11-4. Indices d’évaluation calculés pour une prescription de dose est effectuée (1) selon le systéme
de Paris et (2) par rapport a la dose moyenne des doses calculées sur tous les points placés a mi distance
entre les cathéters sur toute la longueur active.

Volume Irradiation | Volume de
traité | CI*(%)| auxtissus | surdosagee | COIN| QI | NDR
(cm®) sains (%) (cm®)

(1) Sans optimisation ) )
(DP= 85%DB) 29,5 88% 51% 4,2 0,43 0,71
5(315)%[5%:) 209 | 99% 52% 42 047 | 21 | 11

Optimisation | (2a) (DP= 0 0
géométrique | 85%) 31,53 | 99,4% 54% 4,5 046 | 2,1 | 1,13
(ZZ)OEE)P: 287 | 98% | 50% 4 049 | 21 | 11

Optimisation sur points de dose en volume
La figure 111-19 montre qu’une couverture quasi identique sur toute la longueur du volume
cible a été realisée avec I’optimisation sur points pour les différentes prescriptions de dose.
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0 4 5 6 7 8 9 10 1 12
Points
= = = (LT/LA=1, DP=85% DB) A (LT/LA=1, DP=85% sur tous les points)
O (LT/LA=1, DP=90% sur tous les points) X  (LT/LA= 1, DP=95% sur tous les points)

Sans optimisation (LT/LA= 0,7, DP= 85% DB)

Figure 111-19. Profils des doses représentant I’'impact sur la prescription de dose avec I’optimisation sur
points.

La couverture du volume cible et I’irradiation aux tissus sains ont été évaluées pour les
différentes prescriptions de dose dans le tableau I11-5. L’indice d’évaluation calculé avec la
méthode d’optimisation sur points montre qu’une prescription de dose effectuée a 90% de la
dose moyenne, des doses calculées sur tous les points de dose, réalise une bonne couverture
du volume cible (99,3%) avec une réduction du volume traité (-2,8 cm®) et de I’irradiation aux
tissus sains (-5%) en comparaison avec une prescription effectuée selon le systeme de Paris et
avec une prescription effectuée a 85% de la dose moyenne. Une prescription de dose effectuée

* Cl: Coverage Index.
o Le volume de surdosage présenté est le volume recevant 200% de la dose de prescription.
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a un pourcentage plus élevé (95%) realise une meilleur réduction de I’irradiation aux tissus
sains avec une réduction du volume de surdosage, mais elle entraine une Iégere réduction de
la couverture du volume cible (-1,3%) en comparaison avec une prescription réalisée a 90%.

Tableau I11-5. Indices d’évaluation calculés pour une prescription de dose est effectuée (1) selon le systéme
de Paris et (2) par rapport a la dose moyenne des doses calculées sur tous les points placés a mi distance
entre les cathéters sur toute la longueur active.

Volume Irradiation | Volume de
traite | CI*(%) | auxtissus | surdosagee | COIN| QI | NDR
(cm®) sains (%) (cm®)
@) b ey | 205 [87.9% |  51% 42 | 043|146 | 071
gg()/f)g;:) 30 | 100% | 52% 46 | 048 | 1,91 | 1,14
Optimisation (ZaS)SE/D)P: 30 | 100% | 52% 45 | 048 | 191 | 111
sur points de (2b) ([O)P_
dose | 272 | 993% | 47% 4 0,53 | 1,92 | 1,07
90%)
(2¢) (DP= ) )
o) | 240 | 98% | 44% 34 | 055 | 1,91 | 1,01

L’impact des méthodes d’optimisation sur la distribution de dose, dans le cas des cathéters
non paralleles, est présenté en comparaison avec la methode sans optimisation dans les figures
[11-20, 111-21, et 111-22. Ces trois figures montrent que les méthodes d’optimisation peuvent
réaliser une bonne couverture du volume cible avec une réduction de la longueur active en
comparaison avec la méthode sans optimisation. De plus, la méthode sur points permet
d’augmenter la prescription de dose a 90% de la dose de base

* Cl: Coverage Index.
o Le volume de surdosage présenté est le volume recevant 200% de la dose de prescription.
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Figure 111-20. Distribution de la dose dans deux plans longitudinaux de I’'implantation calculée avec la
méthode sans optimisation pour LT/LA= 0,7 et DP=85% DB.

Isodose de référence

Figure 111-21. Distribution de la dose dans deux plans longitudinaux de I’implantation calculée avec la
méthode d’optimisation géométrique en volume pour LT/LA= 0,8 et DP= 85% sur tous les points de dose
placés a mis distance entre les cathéters.

Isodose de;référence

Figure 111-22. Distribution de la dose dans deux plans longitudinaux de I’implantation calculé avec la
méthode d’optimisation sur points de dose en volume pour LT/LA= 1 et DP= 90% sur tous les points de
dose placés a mis distance entre les cathéters.
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4)  Optimisation géométrique en volume et optimisation géométrique en distance

Nous avons présenté dans le premier chapitre deux modes d’optimisation géométrique, un
mode est appelé en volume et I’autre mode est appelé en distance (voir 1.4.3.1.1.b). L exemple
de Iimplantation des cathéters non paralléles peut facilement nous expliquer la différence
entre ces deux modes.

La différence entre ces deux modes de I’optimisation géométrique est présentée dans les
figures 111-23 et 111-24.
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Figure 111-23. Profils des doses représentant la couverture sur toute la longueur du volume cible par les
deux modes de I’optimisation géométrique en volume et en distance.

(B)

Figure 111-24. Distribution de la dose dans un plan longitudinal de I'implantation calculée avec (A)
optimisation géométrique en volume et (B) optimisation géométrique en distance.

Nous constatons d’apres ces deux figures qu’une réduction de la couverture du volume cible
est produite avec I’optimisation géométrique en distance vers I’extrémité ou les cathéters sont
plus écartés.

Le fait que I’optimisation géométrique en distance utilise les contributions de dose provenant
de toutes les positions de source de tous les cathéters (voir chapitre 1.4.3.1.1.b), les
contributions de dose provenant des positions de source les plus pres de la position ou le
temps d’arrét va étre calculé sont prédominantes. L’optimisation géométrique en volume tient
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compte des contributions de dose provenant de toutes les positions de sources dans des
cathéters autres que celui auquel on s’intéresse. Le temps d’arrét de la source est inversement
proportionnel a I’inverse carré de la distance pendant I’optimisation géométrique, ce qui
donne un temps d’arrét proportionnel dans notre exemple & 20% pour le mode en volume et &
52 pour le mode en distance.

La figure 111-25 montre que les temps d’arrét de la source dans les positions extrémes (8, 9, et
10), situées dans le c6té de I’implantation ou les cathéters sont les plus écartés, sont plus
élevés en utilisant le mode en volume que le mode en distance.

08
S 06
2
IS 0,4
()
l_

Positions

m Optimisation géométrique en wolume
@ Optimisation géométrique en distance

Figure 111-25. Temps d’arrét relatif calculé avec les deux modes de I’optimisation géométrique en volume
et en distance.

111.2.1.2 Méthodes basées sur les données anatomiques

La méthode de I’optimisation inverse (OI) nécessite une définition du volume cible et des
organes a risque. L’étude a continué sur le fantdme géométrique présentant une implantation
en triangle (Figure 11-8). Un volume cible a été dessiné selon la forme géométrique de

I’implantation avec deux organes a risque situés dans deux cotés différents autour du volume
cible (Figure 111-26).

OAR2 /)

Points de dosé'

Figure 111-26. Représentation 3D de I'implantation en triangle avec le volume cible et les deux organes a
risques.
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111.2.1.2.1Description de I’étude

Nous avons étudié I’impact de la prise en compte de I’anatomie sur les paramétres
géométriques de I’implantation (longueur active et dose de prescription).

Cette étude a été effectuée en prenant en compte le volume cible et sans considération des
organes a risque. L’optimisation a été calculée en imposant une contrainte de dose (100%) sur
la surface du volume cible. Cette contrainte présente la dose moyenne calculée sur la surface
du volume cible.

La comparaison entre I’optimisation inverse et la méthode sans optimisation a été réalisée au
moyen des profils de dose (Figures I11-27, et 111-28) et des différents indices d’évaluation
(Tableau I11-6).

111.2.1.2.2Résultats

1) Impact sur la longueur active
L’impact de I’optimisation inverse sur la longueur active a été évalué au moyen des profils
des doses passant par des points placés a mi distance entre les cathéters sur toute la longueur
active (Figure 111-27).
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40

Longueur active (sans optimisation)

Longueur du volume cible

Dose (%)

<

0O 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14
Points
—OI (LT/LA=0,7, DP=85% DB) X  OI (LT/LA =0,8, DP=85% DB)

=== | (LT/LA= 0,88, DP=85% DB) Sans optimisation ( LT/LA=0,7, DP=85% DB)
- - —-0I (LT/LA=1, DP=85% DB)

Figure 111-27. Profils des dose représentant I’impact de I’optimisation inverse sur la longueur active.

Un rapport entre la longueur traitée et la longueur active (LT/LA) de 0,88 (+0,25 cm de
chaque c6té du volume cible) réalise une bonne couverture sur toute la longueur du volume
cible. Une augmentation de rapport LT/LA a 1 amene un léger sous dosage vers les extrémités
du volume cible.

2) Impact sur la prescription de dose

Différentes prescriptions de dose ont été effectuees avec la méthode d’optimisation inverse.
La prescription a été réalisée selon le systeme de Paris et a différents pourcentages de la dose
moyenne des doses calculées sur tous les points placés a mi distance entre les cathéters sur
toute la longueur active.
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L’évaluation de I’impact de I’optimisation inverse sur la prescription de dose a été portée sur
des profils des doses (Figure 111-28), et sur la couverture de volume cible et I’irradiation aux
tissus sains (Tableau 111-6).
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Figure 111-28. Profils des doses représentant I’impact de I’optimisation inverse sur la prescription de dose.

La prescription de dose a 90 et a 95% de la dose moyenne, calculée sur tous les points de
dose, réalise une bonne couverture sur toute la longueur du volume cible.

La comparaison entre les différents indices calculés avec la méthode d’optimisation inverse
montre qu’une prescription de dose effectuée a 85% sur tous les points de dose réalise une
distribution de dose identique a celle réalisée avec une prescription effectuée selon le systéme
de Paris (Tableau I11-6). Une Iégere réduction de 2,1% de la couverture du volume cible peut
se produire lorsque la prescription de dose est effectuée a 90%, mais cette réduction peut étre
importante (-9,1%) lorsque la prescription est effectuée a une pourcentage de 95%.

Les valeurs de I’indice NDR 0,97 et 0,92, obtenues avec des prescriptions de dose effectuées
respectivement a 90% et a 95%, confirme qu’un sous dosage dans le volume cible peut étre
produit en comparaison avec une prescription effectuée a 85% (NDR=1,02).

Le tableau montre le gain obtenu par la méthode d’optimisation inverse réalisée avec un
rapport LT/LA= 0,88 et une DP= 85% DB en comparaison avec la méthode sans optimisation
(LT/LA= 0,7, DP=85% DB) ou I’irradiation aux tissus sains a été réduite de 4% avec une
augmentation de I’indice de conformité COIN de 0,56 a 0,61. De plus, I’homogeéneité de la
dose dans la zone placée a mi distance entre les cathéters a été améliorée ou le QI a augmenté
de 2,05a2,17.
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Tableau I11-6. Indices d’évaluation calculés pour une prescription de dose est effectuée (1) selon le systéme
de Paris et (2) par rapport a la dose moyenne des doses calculées sur tous les points placés a mi distance
entre les cathéters sur toute la longueur active.

Volume Irradiation | Volume de
traité | CI*(%)| auxtissus | surdosagee |COIN| QI | NDR
(cm?) sains (%) (cm®)
(1) Sans optimisation 0 0
(DP= 85%DB) 36,3 99% 43% 4 0,56 | 2,05 | 1,04
(1) (DP= 0 0
850DB) 34 99% 39% 4 0,61 | 2,17 | 1,02
(2a) (DP= 0 0
Optimisation | _85%) 34,2 99% 39% 4 0,61 | 2,16 | 1,03
nverse | (20) DP=1 51 1 9795 | 3496 35 0,64 | 2,12 | 0,97
90%)
(2c) (DP= 0 0
95%) 27 90% 30% 3 0,63 | 2,17 | 0,92
3) La prise en compte d’un organe a risque

Aprés I’optimisation de la longueur active et de la prescription de dose, notre étude a continué
sur la prise en compte des organes a risque avec la méthode d’optimisation inverse. Dans
notre exemple I’algorithme d’optimisation inverse a calculé pour chaque organe a risque la
marge de la dose maximale dans laquelle nous pouvons choisir des contraintes de dose. La
marge de la dose maximale (Dmax) est déterminée entre deux valeurs de Dmax, une valeur
minimale et une autre maximale.

Les contraintes de dose imposées dans notre exemple sont les suivantes :

Volume cible :
Contrainte de dose imposee automatiquement = 100% (Dose moyenne sur la surface du
volume cible).

OARL:

Marge de la dose maximale calculée :

min(45%-95%)max (Les valeurs (min et max) de la Dmax sont calculées en pourcentage de la
dose 100% imposee sur la surface du volume cible).

Contrainte de dose imposée= 90%, 80%, et 70%.

OAR2:

Marge de la dose maximale calculée :
min(40%-134%)max

Contrainte de dose imposée= 130%.

Nous avons tracé les profils des doses traverssant le centre de I’implantation dans la figure I11-
29.

* Cl: Coverage Index.
e Le volume de surdosage représenté est le volume recevant 200% de la dose de prescription.
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Figure 111-29. Profils des doses représentant I'impact de la prise en compte des organes a risques avec
I’optimisation inverse.

La figure (I11-29) montre que plus les contraintes de dose augmentent sur I’OARL, plus la
couverture du volume cible diminue. Nous pouvons constater que la réduction de I’irradiation
au OAR1, obtenue avec I’augmentation des contraintes de dose, va étre compensée par une
augmentation de I’irradiation dans le c6té opposé (c6té de I’'OAR2).

Nous avons évalué la couverture du volume cible, I’irradiation aux tissus sains et aux organes
a risque dans le tableau I11-7.

Les résultats présentés dans le tableau I11-7 confirment le phénoméne observé dans la figure
[11-29. Plus la protection de I’OARL est améliorée, plus la couverture du volume cible est
diminuée. L’amélioration de la protection d’OAR1 a été compensée par une augmentation de
I’irradiation dans le c6té opposant. Nous constatons une augmentation de I’irradiation aux
tissus sains de 6% et une augmentation de I’irradiation au OAR2 de 8% lorsque les
contraintes de dose imposées sur OARL ont passé de 90% a 70%.
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Tableau I11-7. Impact de I’augmentation des contraintes de dose imposées sur OAR avec la méthode
d’optimisation inverse.

Irradiation | Volume de Dg;t(e)/oau Dg;ﬁ/oa“
*(0 :
cCh) 22,);23(33 S“Egrfs"’;w COINT QI /NDR | 1:0AR1 | 0 0AR?
(%) (%)
Sans contraintes 99% 39% 4 0,61 (2,17 1,02 7% 94%
90% sur
e OAR1 et 0 0 . .
|10veur| O | 3% 35 | 0,64 |215/096| 75% | 94%
5 OAR2
a 80% sur
[¢D)
£ |OARLet] oo | 36% 37 | 058 |168/093| 66% | 99%
S 130% sur
g OAR?2
o 70% sur
(5]
Z fg’&f/ilsﬁtr 86% 40% 4 051 | 15088 | 61% | 102%
OAR2

4) Comparaison avec des méthodes d’optimisation basées sur la géometrie
d’implantation et avec la méthode sans optimisation

La distribution de dose obtenue avec la méthode d’optimisation inverse (LT/LA= 0,88, DP=
85%DB) pour des contraintes de dose imposées sur les deux organes a risque (90% sur
OARL, et 130% sur OAR2) a été comparée avec la méthode sans optimisation (LT/LA=0,7,
DP=85%DB), et les méthodes d’optimisation basées sur la géométrie d’implantation. Les
méthodes d’optimisation basées sur la géométrie d’implantation ont été calculées avec les
parametres géométriques optimum pour chaque méthode. L’ optimisation sur points de dose a
été calculée avec LT/LA= 1, et I’optimisation géométrique a été calculée avec LT/LA=0,8 ;
la dose de prescription a été effectuée a 90% de la dose moyenne, des doses calculées sur tous
les points de dose placés a mi distance entre les cathéters, pour les deux méthodes
d’optimisation.

La comparaison a été portée sur la couverture du volume cible, I’irradiation aux tissus sains et
aux organes a risque, et sur le temps d’irradiation (Tableau I11-8). Une meilleure protection
des tissus sains et de ’OARL, avec aussi une légeére réduction du volume de surdosage de 0,5
cm?® a été obtenue avec la méthode d’optimisation inverse. Cette réduction de dose aux tissus
sains et au OAR1 a amené une légere réduction (-2,5%) de la couverture du volume cible. La
protection de I’organe a risque OAR2 a été meilleure en utilisant les deux méthodes
d’optimisation géométrique et inverse. L’indice de conformité COIN atteint une valeur
maximale avec [I’optimisation sur points de dose et [I’optimisation inverse (0,64).
L’homogénéité de la distribution de dose a été optimum avec les méthodes d’optimisation
géométrique et sur points ou I’indice QI atteint un maximum de 2,72.

* Cl: Coverage Index.
o Le volume de surdosage présenté est le volume recevant 200% de la dose de prescription.
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Tableau I11-8. Comparaison entre la méthode sans optimisation, les méthodes d’optimisation basées sur la
géométrie d’implantation, et la méthode basée sur I’anatomie.

. Dose au | Dose au
CI* Irradl_atlon Volume de 7506 75% | Temps/pulse
(%) aux tissus |surdosagee [ COIN | QI |NDR T’OARL | ’OAR? (Sec)
sains (%) | (cm?) %) %)
Sans optimisation | 99% 43% 4 0,56 [2,06| 1,04 | 83% 96% 566
S | géometrique | 99% 39% 4 06 (2,72|105| 79% 94% 536
g Poc'j”ts 9 | 9906 | 35% 38 | 064 (272|104 77% | 96% 509
£ 0se
S Inverse 96,5% | 34% 3,5 0,64 12,15/0,96 | 75% 94% 497

Temps d'arrét (%)

5) Impact sur le temps d’arrét de source

Afin d’évaluer la modulation des temps d’arrét de la source calculés avec la méthode
d’optimisation inverse, nous avons comparé ces modulations avec celles calculées au moyen
de la méthode d’optimisation géométrique dans la figure 111-30. Une homogénéité de la
modulation des temps d’arrét a été observée pour un cathéter situé pres d’OAR1. La
modulation des temps dans ce cathéter ressemblait a celle obtenue avec I’optimisation
géométrique (une réduction des temps dans les positions situées au centre du cathéter et une
augmentation des temps dans les positions situés aux extrémités du cathéter). La modulation
du temps n’est plus homogéne dans le cathéter situé a I’extrémité de I’implantation loin des
OAR.

Cathéters prés d'OAR1 , .
Cathéter loin d'OAR
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Positions Positions

Figure 111-30. Modulation des temps d’arrét pour un cathéter est prés de I’OAR1 (gauche) et un cathéter
est situé a I’extrémité de I’implantation loin des OAR (droit).

111.2.2 Etude sur des cas cliniques
111.2.2.1 Curiethérapie interstitielle gynécologique
111.2.2.1.1Description de I’étude

Géométrie de I’implantation

* Cl: Coverage Index.
o Le volume de surdosage présenté est le volume recevant 200% de la dose de prescription.
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Deux implantations ont été choisies comme des exemples, dans cette étude, afin d’évaluer
I’optimisation de la distribution de dose. Une implantation représente une géométrie
d’implantation réguliere constituée en 9 cathéters paralléles et équidistants (Figure 11-13 (A),
et une autre représente une géométrie d’implantation irréguliere constituée en 9 cathéters
paralleles et non équidistants (Figure 11-13 (B)).

Dans le cas d’une géométrie d’implantation réguliére, la reconstruction des cathéters et le
calcul de la distribution de dose ont été réalises a partir des clichés orthogonaux pour le
traitement réel du patient. L’utilisation des images scanner a permis de choisir les cathéters
actifs par rapport au volume cible.

Dans le cas d’une géométrie d’implantation irréguliere, le traitement a été réalisé directement
a partir des images scanner.

La longueur active a été déterminée selon le rapport défini par le systeme de Paris (LT/LA=
0,7) avec la méthode sans optimisation. Ce rapport a été fixé a 0,8 avec la méthode
d’optimisation géométrique, a 1 avec la méthode sur points de dose, et a 0,88 avec la méthode
d’optimisation inverse.

Volume cible et des organes a risque
Le CTV a été défini comme un volume cible. La paroi rectale et la paroi vesicale sont
considérées comme des organes a risque.

Calcul de la distribution de dose
La distribution de la dose a été tout d’abord calculée avec la méthode sans optimisation. Une
optimisation de la distribution de dose a été ensuite effectuée. Les deux implantations
représentent des implantations en volume, I’optimisation de la distribution de dose peut étre
donc calculée avec la méthode sur points de dose, I’optimisation géométrique, et avec
I’optimisation inverse.

L’optimisation sur points de dose a été effectuée en utilisant des points de dose distribués une
fois a mi distance entre les cathéters et une deuxiéme fois sur la surface du volume cible (tout
les 5 mm) dans le cas d’une géométrie d’implantation réguliére. Les points de dose sont
seulement placés sur la surface du volume cible (tout les 5 mm) dans le cas d’une géométrie
d’implantation irréguliere.

L’optimisation inverse a été calculée en imposant des contraintes de dose sur le volume cible
et les deux organes a risques. Les contraintes de dose ont été choisies comme suit :

1) Dans le cas d’une géométrie d’implantation réguliere :

Volume cible :
Contrainte de dose imposee automatiquement = 100% (Dose moyenne sur la surface du
volume cible).

Paroi rectale :

Marge de la Dmax calculée:

min(27-126)max

Contrainte de dose imposée = 100% (en pourcentage de la dose moyenne sur la surface du
volume cible).

Paroi vesicale :
Marge de la Dmax calculée:
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min(21-55)max
Contrainte de dose imposée = 40% (en pourcentage de la dose moyenne sur la surface du
volume cible).

Le rectum étant situé prés du volume cible, la contrainte de dose a été allégée par rapport a la
vessie afin de ne pas sous doser le volume cible.

2) Dans le cas d’une géométrie d’implantation irréguliére :

Volume cible :
Contrainte de dose imposée automatiquement = 100% (Dose moyenne sur la surface du
volume cible).

Paroi rectale :

Marge de la Dmax calculée:

min(82-179)max

Contrainte de dose imposée = 97% (en pourcentage de la dose moyenne sur la surface du
volume cible).

Paroi vésicale :

Marge de la Dmax calculée:

min(75-102)max

Contrainte de dose imposée = 97% (en pourcentage de la dose moyenne sur la surface du
volume cible).

Le rectum étant situé prés du volume cible, les valeurs de Dmax (min et max) calculées pour
cet organe sont élevées. La Dmax imposée sur le rectum (97%) est une forte contrainte dans la
marge de dose proposée (82%-179%) car la protection de cet organe a été considérée
importante cliniquement. La Dmax (97%) imposée sur la vessie est une contrainte faible dans
la marge de Dmax calculée (75%-102%) car la protection de cet organe a été considérée
moins importante que le rectum.

L’optimisation graphique a été évaluée dans ces deux exemples. Cette méthode a été associée
a la méthode d’optimisation inverse afin d’améliorer manuellement la couverture du volume
cible.

Prescription de la dose
Si le traitement est effectué pour un complément en curiethérapie, une dose de traitement de
20 Gy est prescrite aprés une irradiation a 50 Gy en radiothérapie externe ; sinon une dose de
traitement de 60 Gy est prescrite. La dose totale est délivrée avec une dose de 55 cGy/pulse.

1) Dans le cas d’une géomeétrie réguliere
La prescription de dose a été effectuée a 83% de la dose de base avec la méthode sans
optimisation (pour le traitement réel du patient). Avec les méthodes d’optimisation, la
prescription de dose a été aussi effectuée a 83% de la dose de base. Nous avons ensuite évalué
I’impact de la prescription de dose a 90% de la dose moyenne calculée sur tous les points de
dose, placés a mi distance entre les cathéters sur toute la longueur active, avec les méthodes
d’optimisation.

2) Dans le cas d’une géométrie irréguliére
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Pour une géomeétrie d’implantation irréguliére, nous avons défini un plan central transverse de
I’implantation. Un triangle a été reconstruit a partir de I’intersection entre les cathéters et le
plan central. Le centre géométrique de ce triangle a été considéré similaire a un point de dose
de base. La dose de prescription a été définie a un pourcentage 55% de la dose calculée sur ce
point pour le traitement réel du patient en utilisant la méthode sans optimisation. La
prescription de dose est restée la méme avec les méthodes d’optimisation.

En utilisant la méthode d’optimisation graphique, la prescription de dose change
automatiquement. La prescription obtenue est un résultat de la distribution de dose demandeée
graphiquement. La dose délivrée aux points de normalisation a été décrite afin d’évaluer
I’impact de I’optimisation graphique sur la prescription de dose.

Evaluation et comparaison de la distribution de dose
La distribution de dose a été évaluée par rapport a la couverture du volume cible, I’irradiation
aux tissus sains, et le volume de surdosage. L’irradiation aux organes a risque a été évaluée en
calculant la dose recue par 2 cm® et 5 cm® de la paroi rectale et vésicale. L’homogénéité de la
distribution de dose a été évaluée par I’indice de qualité (QI). L’indice NDR a été calculé afin
d’évaluer le surdosage ou le sous dosage du volume cible par la dose de prescription.

Dans le cas d’une géometrie d’implantation réguliere, la comparaison entre les différents
plans du traitement a été réalisée entre la géométrie d’implantation utilisée pour le traitement
réel du patient a partir des clichés orthogonaux et la géométrie optimisée a partir des images
scanner en utilisant la méthode sans optimisation. Les plans du traitement réalisés avec les
méthodes d’optimisation ont été comparés au plan calculé sans optimisation pour une
géométrie d’implantation optimisée a partir des images scanner.

Les contraintes de dose imposées sur les organes a risque avec la méthode d’optimisation
inverse ont été vérifiées. Les contraintes sont calculées par I’algorithme en pourcentage de la
dose moyenne calculée sur la surface du volume cible. Afin de vérifier les contraintes
imposées, les doses maximales délivrées aux organes a risque ont été calculées en
pourcentage de la dose moyenne sur la surface du volume cible. La dose moyenne sur la
surface du volume cible et les doses maximales sur les organes a risque ont été calculées au
moyen de logiciel PLATO EVAL v.3.0.

111.2.2.1.2Résultats
Les résultats obtenus ont été classés selon la géométrie d’implantation :

Dans le Cas d’une géométrie d’implantation réquliere

L’impact de I’utilisation des images scanner a été évalué dans le tableau 111-9. Le traitement
réalisé en se basant sur des images scanner réalise une réduction significative du volume traité
(-40 cm®), et par conséquent de I’irradiation aux tissus sains (-27%). La couverture du volume
cible a été légerement réduite (-4%). L’indice de conformité a été significativement amélioré.
Une réduction importante de la dose a été produite sur la paroi rectale (-15% de dose délivrée
au 2 cm®), avec aussi une légére réduction de I’irradiation & la paroi vésicale (-3% de dose
délivrée au 5 cm®).
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Tableau I11-9. Réle des images scanner en curiethérapie interstitielle gynécologique.

. Plan du traitement basé sur Plan du traitement basé sur
Parametres . .
des clichés orthogonaux des images scanner
DP/DB (%) 83% 83%
DR« (Gy) 20 20
Volume traité (cm") 95 55
Cl (%) 94% 90%
Irradiation aux tissus sains 60% 3306
(%)
Volume du surdosage ¢ (cm®) 11 8
COIN 0,38 0,60
Ql 2,33 2,11
NDR 1,04 1,08
Dose a la V(2 em3) 72% 57%
paroz c;Oe)ctale Visams) 5606 42%
Dose a la V(2 cm3) 29% 28%
par0|(\0//§)3|cale Visam 2904 19%

En comparaison avec la méthode sans optimisation (Tableau 111-10), le plan du traitement
réalisé avec la méthode d’optimisation géométrique et la méthode d’optimisation sur points
génere une amélioration de la couverture du volume cible de 6%, et de 7% respectivement,
avec une légere augmentation de I’irradiation aux tissus sains (+5% maximum), et du volume
de surdosage (+2 cm® maximum). L’irradiation & la paroi vésicale a été Iégérement réduite.
L’amélioration de la couverture du volume cible avait par conséquence une légeére
augmentation de I’irradiation a la paroi rectale (+5,5% maximum).

La méthode d’optimisation inverse en comparaison avec la méthode sans optimisation réalise
une amélioration de la couverture du volume cible (+4%) avec une réduction de I’irradiation
aux tissus sains (-3%). L’indice de conformité COIN a significativement augmenté (+6%).
L’irradiation a la paroi rectale et a la paroi vésicale a été réduite (-5% de dose délivrée aux 2
cm?® de la paroi rectale, et —6% de dose délivrée aux 2 cm® de la paroi vésicale).

L’optimisation inverse en comparaison avec les méthodes géométrique et sur points réalise
une meilleure protection des tissus sains et des organes a risque avec une légéere réduction de
la couverture du volume cible (-3% maximum). Un meilleur indice de conformité COIN a été
obtenu avec I’optimisation inverse. L’homogénéité de dose dans le volume situé a mi distance
entre les cathéters s’est dégradée avec I’optimisation inverse ou le QI a diminué de 2,26 a
1,83. Une valeur de I’indice NDR de 1,13 montre que la couverture du volume cible a été
réalisée avec un surdosage dans le volume cible en utilisant la méthode sur points. Ce méme
indice indique qu’un léger sous dosage a été produit avec I’optimisation inverse dans le
volume cible ou le NDR atteint une valeur de 0,98.

# DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base
¢ Volume du surdosage calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose égale
au moins a 150% de DB.
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Tableau I11-10. Impact des méthodes d’optimisation.

Plan du traitement basé sur des images scanner

Optimisation
Parametres Sans optimisation . Points de
Géométrique Inverse
dose(1)
DP/DB (%) 83% 83% 83% 83%
DR (Gy) 20,5 20,5 20,5 20,5
Volume traité (cm°) 55 64 64 56
Cl (%) 90% 96% 97% 94%
Irradiation :;(1([)1/())() tissus sains 33% 38% 37% 30%
Volume du surdosage (cm®) 8 10 11 8,9
COIN 0,60 0,59 0,61 0,66
Ql 2,11 2,24 2,26 1,83
NDR 1,08 1,09 1,13 0,98
Dose a la V2ems) 57% 62,5% 61% 52%
paroi rectale
(%) V(s em3) 42% 45,5% 44% 38%
Dose a la Vi2em3) 28% 25% 24% 22%
paroi veésicale
(%) V(5 cm3) 19% 18% 17% 16%

En effectuant la prescription de dose a 90% de la dose moyenne calculée sur tous les points de
dose placés a mi distance entre les cathéters, I’optimisation sur points réalise un volume traité
quasi identique avec celui obtenu par la méthode sans optimisation, et une légére amélioration
de la couverture du volume cible de 2%, mais au prix d’une légere augmentation du volume
de surdosage (+0,8 cm®) (Tableau 111-11). Une meilleure protection de la vessie a été réalisée
avec I’optimisation sur points ou une réduction de dose de 6% a été obtenue pour une dose
délivrée aux 2 cm? de la paroi vésicale.

En effectuant la prescription de dose a 90% (de la dose moyenne calculée sur tous les points
de dose placés a mi distance entre les cathéters), I’optimisation géométrique en comparaison
avec la méthode sans optimisation réalise une couverture du volume cible équivalente, avec
une légére augmentation du volume traité de 3 cm® et une 1égére augmentation du volume de
surdosage de 0,6 cm®. Lirradiation & la paroi vésicale a été réduite de 4% aux 2 cm®, mais une
légére augmentation de I’irradiation & la paroi rectale (+3% au 2 cm®) a été produite.

L’optimisation inverse réalise la méme distribution de dose pour une prescription effectuée a
83% de la dose de base (Tableau 111-10) et a 90% de la dose moyenne calculée sur tous les
points de dose.

En comparant les différentes méthodes d’optimisation pour une prescription de dose effectuée
a 90% de la dose moyenne, calculée sur tous les points placés a mi distance entre les

(1) Points de dose placés a mi distance entre les cathéters
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cathéters, I’optimisation inverse réalise une meilleur couverture du volume cible avec une
meilleure réduction de I’irradiation aux tissus sains et a la paroi rectale.

Tableau I11-11. Impact de la prescription de dose

Plan du traitement basé sur des images scanner

Paramatres _Sqns _ _ _Optimisation
optimisation | GEométrique | Points de dose(1) Inverse

DP/DB (%) 83% 90% 90% 90%
DR« (Gy) 20,5 18,9 18,9 18,9
Volume traité (cm°) 55 58 56 55,6
Cl (%) 90% 91% 92% 94%
Irradiation aux tissus sains (%) 33% 34% 32% 30%
Volume du surdosage ¢ (cm?) 8 8,6 8,8 8,9
COIN 0,60 0,6 0,63 0,66
Ql 2,11 2,25 2,26 1,82
NDR 1,08 1,03 1,05 0,98
Dose a la paroi rectale | Vi em3) 57% 60% 56% 52%
(%) V(5 cm3) 42% 43% 40% 38%
Dose a la paroi V(2 cm3) 28% 24% 22% 22%
veésicale (%) V(5 cm3) 19% 17% 16% 16%

Nous avons evalué I’impact du placement des points de dose avec la méthode d’optimisation

sur points en utilisant des points placés (a) a mi distance entre les cathéters, et (b) sur la

surface du volume cible (Tableau I11-12). Les résultats montrent qu’en utilisant des points de
dose distribués sur la surface du volume cible, I’optimisation sur points réalise une réduction

de I’irradiation aux tissus sains de 7%, et du volume de surdosage de 2 cm®. La couverture du
volume cible est Iégérement réduite de 3%. Une meilleure protection de la paroi rectale a été
réalisée. L indice de qualité QI montre que I’homogénéité de la distribution de dose se
dégrade lorsque les points de dose sont placés sur la surface du volume cible ou le QI diminue
de 2,26 a 1,7. L’ indice NDR passant d’une valeur 1,13 a 0,9 montre que le surdosage produit
dans le volume cible, en utilisant des points de dose placés a mi-distance entre les cathéters, a
été réduit en placant ces points sur la surface de volume cible, mais cette réduction a été
obtenue avec un léger sous dosage du volume cible.

(1) Points de dose placés a mi distance entre les cathéters
& DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base

¢ Volume du surdosage calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose égale
au moins a 150% de DB.
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Tableau I11-12 Impact de placement des points de dose avec la méthode d’optimisation sur points

Plan du traitement basé sur des images scanner

Parametres _ Optimisation sur points de_dose
Points de dose(1) Points de dose(2)
DP/DB (%) 83% 83%
DR« (Gy) 20,5 20,5
Volume traité (cm°) 64 56
Cl (%) 97% 94%
Irradiation aux tissus sains 379 30%
(%)
Volume du surdosage ¢ (cm®) 11 8
COIN 0,61 0,66
Ql 2,26 1,7
NDR 1,13 0,9
Dose a la V(2 cm3) 61% 49%
paroz 0;;e)ctale Visams) 44% 36%
Dose a la V(2 cm3) 24% 24%
parm(g/gslcale Visams 17% 17%

L’optimisation graphique a été associée a I’optimisation inverse afin d’ameliorer la couverture
du volume cible (Tableau I111-13). Les résultats montrent que I’augmentation de la couverture
du volume cible a amené une augmentation de la dose sur I’isodose de référence en
comparaison avec la méthode sans optimisation et la méthode d’optimisation inverse.
L augmentation de la couverture de volume cible a 98,4% a été réalisée avec une légére
augmentation de I’irradiation aux tissus sains (+4%), et de volume de surdosage (+2 cm?),
mais en revanche une légére protection de la paroi vésicale a été produite en comparaison
avec la méthode sans optimisation.

(1) Points de dose placés a mi distance entre les cathéters.

(2) Points de dose placés sur la surface du volume cible.

% DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base

¢ Volume du surdosage calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose égale
au moins a 150% de DB.
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Tableau I11-13. Impact de la méthode d’optimisation graphique.

Plan du traitement basé sur des images scanner

Optimisation
Parametres Sans optimisation Inverse+
Inverse )
Graphique
DP/DB (%) 83% 83% 78%
DR (Gy) 20,5 20,5 21,8
Volume traité (cm°) 55 56 65
Cl (%) 90% 94% 98,4%
Irradiation aux tissus sains 330 30% 37%
(%)
Volume du surdosage ¢ (cm®) 8 8,9 11
COIN 0,60 0,66 0,62
Ql 2,11 1,83 1,82
NDR 1,08 0,98 1,08
Dose a la V(2 cm3) 57% 52% 57%
parozc;s‘:ta'e Visema) 42% 38% 42%
Dose a la V(2 cm3) 28% 22% 24%
parm(g/gslcale Visams) 19% 16% 18%

Les contraintes de dose imposées sur la paroi rectale et la paroi vésicale ont été bien
respectées par I’algorithme d’optimisation inverse (Tableau I11-14).

Tableau I11-14. Vérification des contraintes de dose imposées avec I’optimisation inverse.

Organe Contrainte de dose (OAR) (%) | Dmax (OAR)/ Dmoy (PTV) (%)
Paroi rectale 100% 7%
Paroi vésicale 40% 26%

La distribution de dose obtenue avec la méthode sans optimisation a partir des clichés
orthogonaux a été comparée avec celle obtenue avec les méthodes d’optimisations a partir des
images scanner dans la figure I111-31. Cette figure (111-31) montre qu’une distribution de dose
conforme au volume cible avec une réduction de I’irradiation aux tissus sains peut étre
obtenue en utilisant les méthodes d’optimisation en se basant sur des images scanner.

# DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base
¢ Volume du surdosage est calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose

égale au moins a 150% de DB.
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(A) Plan du traitement basé sur des clichés (B) Plan du traitement basé sur des images
orthogonaux. scanner sans optimisation de la distribution de
dose.
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(C) Plan du traitement basé sur des images (D) Plan du traitement basé sur des images scanner
scanner avec optimisation de dose par la avec optimisation de la distribution dose par la

methode sur points. meéthode inverse.

Figure 111-31. Plans du traitement réalisés sans optimisation de la distribution de dose a partir (A) des
clichés orthogonaux, et (B) des images scanner. L’optimisation de la distribution de dose a été effectuée
par (c) la méthode sur points et (D) I’optimisation inverse sur une geométrie d’implantation définie a
partir des images scanner.
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Dans le Cas d’une géométrie d’implantation irréguliére
En comparaison avec la méthode sans optimisation (Tableau I11-15), I’optimisation
géométrique réalise pour la méme couverture du volume cible (96%) une reduction de
I’irradiation aux tissus sains (-6%) et aussi une réduction de I’irradiation aux organes a risque
notamment & la paroi rectale (réduction de 17% de la dose délivrée au 5 cm® de la paroi
rectale).
L’optimisation sur points de dose, effectuée en utilisant des points distribués sur la surface du
volume cible, en comparaison avec la méthode sans optimisation, réalise une augmentation de
la couverture du volume cible a 99% avec une réduction significative de I’irradiation aux
tissus sains (-19%). Le volume de surdosage a été réduit de 15 cm®. L’indice de conformité
COIN a augmenté de 20%. L’irradiation aux organes a risque a diminué notamment a la paroi
vésicale (-32% de la dose délivrée aux 2 cm® de la paroi vésicale).
L’optimisation inverse en comparaison avec la méthode sans optimisation permet de réduire
I’irradiation aux tissus sains (-18%) et de réduire significativement le volume de surdosage de
25 cm®. Une réduction importante respectivement de 38% et 26% de la dose délivrée aux 5
cm?® de la paroi rectale et aux 2 cm® de la paroi vésicale a été réalisée. Le gain significatif dans
la réduction du volume de surdosage et dans la protection des tissus sains et des organes a
risque a amené une diminution & 90% de la couverture du volume cible.

Les résultats montrent que pour la méme prescription de dose utilisée avec la méthode sans
optimisation, I’optimisation sur points réalise une meilleure couverture du volume cible, un
meilleur indice de conformité et une protection importante de la paroi vésicale.

L’ optimisation inverse en comparaison avec |I’optimisation sur points réalise une meilleure
réduction du volume de surdosage avec une meilleure protection de la paroi rectale ou plus de
protection a été imposée sur cet organe pour un intérét clinique. Ces contraintes ont
certainement amené la réduction de la couverture du volume cible.

L’optimisation graphique associée a la méthode d’optimisation inverse permet d’augmenter la
couverture du volume cible a 99,5% mais avec une augmentation de la dose a 35 Gy sur
I’isodose de référence. L’optimisation graphique en comparaison avec la méthode sans
optimisation réalise une réduction de I’irradiation aux tissus sains (-9%) et du volume de
surdosage (-7 cm®) avec aussi une réduction importante de I’irradiation aux organes & risque
(de -15% de la dose délivrée aux 5 cm® de la paroi rectale, et de -18% de la dose aux 2 cm® de
la paroi vésicale).

L’indice de qualité QI avait une valeur faible (1,75 maximum) en utilisant la méthode sans
optimisation ou les méthodes d’optimisation. L’homogénéité de la distribution de dose dans
les zones placées a mi distance entre les cathéters ne peut pas étre améliorée a cause de
I’irrégularité de la géométrie de I’implantation.

L’indice NDR indique que la couverture du volume cible a été réalisée avec un surdosage a
I’intérieur du volume cible en utilisant la méthode sans optimisation (NDR= 1,11),
I’optimisation géométriqgue (NDR= 1,64), et I’optimisation sur points (NDR= 1,15). Un sous
dosage a éeté produit a I’intérieur du volume cible en utilisant I’optimisation inverse (NDR=
0,78).
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Tableau I11-15. Impact des méthodes d’optimisation.

Plan du traitement basé sur des images scanner

Sans Optimisation
Parametres optimisation Géométrique P do(;g;s(l(;e Inverse G'?;’&:‘:’g:e
DP/DB (%) 55% 55% 55% 55% 48%
DR« (Gy) 31 31 31 31 35
Volume traité (cm”) 168 148 121 111 144
Cl (%) 96% 96% 99% 90% 99,5%
Irradiation é(l(l)]/())()tlSSUS Sailns 56% 50% 37% 38% 47%
Volume ?grzg)rdosageo 50 53 37 27 45
COIN 0,42 0,48 0,62 0,56 0,53
Ql 1,45 1,75 1,26 1,38 1,38
NDR 1,11 1,64 1,15 0,78 0,77
Dose a la V(2 cmg) 113% 102% 109% 76% 99,6%
paroéc;saa'e Visena) 95% 78% 87% 57% 80%
Dose a la Vi em3) 118% 116% 86% 92% 100%
parot (},’/‘j)s'ca'e Vi oms) 91% 88% 72% 74% 83%

Les contraintes de dose imposées sur les organes a risque ont été respectées avec I’algorithme
d’optimisation inverse avec une légére différence (+3%) entre la dose imposée et la dose
maximale délivrée a la paroi vésicale (Tableau 111-16).

Tableau I11-16. Vérification des contraintes de dose imposées sur les organes a risques avec I’optimisation

inverse.
Organe Contrainte de dose (OAR) (%) | Dmax (OAR)/ Dmoy (PTV) (%)
Paroi rectale 97% 65%
Paroi vésicale 97% 100%

La distribution de dose calculée dans un plan transverse montre que cette distribution de dose
obtenue avec les méthodes d’optimisation est plus conforme au volume cible avec une
réduction de I’irradiation aux tissus sains en comparaison avec la méthode sans optimisation

(Figure 111-32).

(1) Points de dose placés sur la surface du volume cible.

# DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base.
¢ Volume du surdosage calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose égale

au moins a 150% de DB.
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Figure 111-32. Plans de traitement réalisés avec la méthode sans optimisation (A) , avec I’ optimisation sur
points (B), et avec I’optimisation inverse (C). La ligne pointée vue dans les figures (B&C) représente
I’isodose de traitement calculée avec la méthode sans optimisation.
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111.2.2.2 Curiethérapie interstitielle de I’oropharynx

Deux cas cliniques ont été choisis comme exemples pour évaluer I’optimisation de la
distribution de dose dans le cas d’une tumeur médiane de la luette et dans le cas d’une tumeur
latéralisée de la loge amygdalienne. La curiethérapie a été réalisée en surimpression (boost)
de 25 Gy apres 50 Gy d’irradiation en radiothérapie externe.

111.2.2.2.1Description de I’étude

Géométrie de I’implantation

Les géométries d’implantation ont été présentées dans la figure 11-11 pour une tumeur de la
luette, et dans la figure 11-12 pour une tumeur de la loge amygdalienne. Dans les deux
exemples, la reconstruction des cathéters et le calcul de la distribution de dose ont éte réalisés
a partir des clichés orthogonaux pour le traitement réel du patient en bas débit de dose avec
des fils d’Ir (192). Pour notre étude, la reconstruction des cathéters a été effectuée a partir des
images scanner. Un rapport de 0,7 a été fixé entre la longueur traitée et la longueur active en
utilisant la méthode sans optimisation selon les régles de systéme de Paris. Ce rapport a été
fixé a 0,8 pour la méthode d’optimisation géométrique, a 1 pour la méthode sur points de
dose, et a 0,88 pour la méthode d’optimisation inverse. Ces rapports ont été choisis selon les
résultats obtenus sur des fantbmes géométrique (voir § 111-2-1-1 et 111-2-1-2).

Volume cible et des organes a risques
Le CTV a été dessiné a I’aide des positions des cathéters visualisées sur les images scanner.
Les organes a risque dessinés sont : canal vertébral, tronc cérébral, glandes parotides ainsi que
les quatre parties des mandibules.

Calcul de la distribution de dose
Une distribution de dose identique a celle calculée en bas debit a été calculée en debit de dose
pulsé (voir 11.4.3.1). Le choix des méthodes d’optimisation a été effectué en fonction du mode
d’implantation. Dans le cas du traitement pour une tumeur médiane, le volume cible a été
traité par deux cathéters placés dans un seul plan. Ce qui conduit a classer cette implantation
dans le mode du traitement en distance. Dans le cas du traitement pour une tumeur latéralisée,
le volume cible a été traité par 3 cathéters placeés dans deux plans. Cette implantation est
classée dans le mode du traitement en volume.
L’optimisation sur points de dose peut étre appliquée dans le cas d’un traitement en distance
(tumeur de la luette). Un traitement en volume (tumeur de la loge amygdalienne) permet
I’application des trois méthodes d’optimisation : I’optimisation sur points, I’optimisation
géométrique et I’optimisation inverse.
Les géomeétries irréguliéres des deux implantations empéchent de placer des points de dose a
I’intérieur du volume traité. L’optimisation sur points a donc été appliquée en utilisant des
points de dose distribués tous les 5 mm sur la surface du volume cible.
L’ algorithme de I’optimisation inverse n’a pas pris en compte les organes a risque définis
dans le cas de la loge amygdalienne. Ces organes sont considérés loin du volume cible et par
conséquent la contribution de dose délivrée au niveau de ces organes est faible. Une
contrainte de dose (100%) a été seulement imposée sur la surface du volume cible. Cette dose
(100%) présente la dose moyenne calculée sur la surface du volume cible.
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Prescription de la dose

Un point de normalisation a été choisi au centre de I’application dans le plan central comme
un point de dose de base. Dans le cas de la localisation médiane, la dose de prescription a été
effectuée a un pourcentage de 70% de la dose de base avec la méthode sans optimisation et
avec la méthode d’optimisation sur points. Dans le cas de la localisation latérale, la
prescription de dose a été effectuée a un pourcentage de 60% de la dose de base avec la
méthode sans optimisation et les méthode d’optimisation. Une autre prescription a un
pourcentage de 65% a été aussi effectuée avec la méthode d’optimisation inverse.

Evaluation et comparaison de la distribution de dose
L’évaluation de la distribution de dose a porté sur la couverture du volume cible, I’irradiation
aux tissus sains et le volume du surdosage. L’irradiation aux organes a risque a été évaluée en
calculant, au moyen de HDVs cumulatifs, le volume qui regoit au moins 5 Gy (Vsgy), 2 Gy
(Vacy), et 8 Gy (Vgay) respectivement pour le canal vertébral, le tronc cérébral et les
différentes parties des mandibules. L’irradiation aux parotides a été évaluée au moyen de la
dose moyenne regue par ces organes.

111.2.2.2.2Résultats

Dans le cas d’une localisation mediane (Tableau I11-17), I’optimisation sur points a généré
une légére réduction du volume traité (-2 cm®) avec une réduction de 5% de la couverture du
volume cible en comparaison avec la méthode sans optimisation. L’irradiation aux tissus sains
a legérement augmenté (+4%). L’irradiation aux organes a risque a été presque identique
entre les deux méthodes sauf pour la portion verticale de la mandibule gauche ou une
augmentation du volume recevant 8 Gy de 0,06 cm® a été produite avec I’optimisation sur
points.

La comparaison entre les deux méthodes de calcul de dose montre que I’optimisation ne
génere pas un plan de traitement meilleur que de celui réalisé avec la méthode sans
optimisation.

Dans le cas d’une localisation latérale (Tableau I11-18), I’optimisation géométrique en
comparaison avec la méthode sans optimisation produit une réduction de 7% de la couverture
du volume cible avec une augmentation (+3,3 cm®) du volume de surdosage.

En comparaison avec la méthode sans optimisation, une Iégére réduction de la couverture du
volume cible de 4% et 2,4%, avec une réduction significative du volume traité de 57% et
51%, et une réduction de I’irradiation aux tissus sains de 31% et 25% ont été obtenues
respectivement avec I’optimisation sur points et I’optimisation inverse. Ces deux méthodes
d’optimisation réalisent une protection significative du canal vertébral et du tronc cérébral
avec aussi une protection importante de la mandibule au niveau de la partie horizontale
homolatérale. La dose moyenne recue par la parotide homolatérale est réduite de 20% avec les
deux méthodes d’optimisation. La dose recue par la parotide controlatérale est réduite a 50%
en utilisant I’optimisation inverse et & 0% en utilisant la méthode sur points.

Une augmentation du volume de surdosage (+3,97 cm®) a été constatée en utilisant
I’optimisation inverse avec une prescription de dose a 60% de la dose de base. En effectuant
la prescription de dose a un pourcentage plus élevé (65% de la dose de base) I’optimisation
inverse réalise une réduction du volume de surdosage de 16,7 cm® & 14 cm?. Cette réduction
de volume de surdosage génere une légeére réduction de la couverture du volume cible de
96,6% a 95%. Cette couverture (95%) est identique a celle réalisée avec la méthode
d’optimisation sur points avec aussi le méme volume traité (38 cm®).
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Pour la méme couverture du volume cible réalisée avec la méthode sur points et la méthode
inverse, la protection du canal vertébral, du tronc cérébral et de la parotide controlatérale est
meilleure avec la méthode sur points

L’indice de conformité COIN est optimum avec I’optimisation sur points et I’optimisation
inverse (COIN=0,53).

L’indice de qualité QI montre une faible homogénéité de la distribution de dose a I’intérieur
du volume traité en utilisant la méthode sans optimisation et les méthodes d’optimisation.

La valeur de NDR montre que la couverture du volume cible a été réalisée avec un surdosage
en utilisant la méthode sans optimisation (NDR= 1,25), et avec un sous dosage en utilisant la
méthode d’optimisation sur points (NDR= 0,44) et la méthode d’optimisation inverse (NDR=
0,48).
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Tableau I11-17. Evaluation de la distribution de dose dans le cas d’une localisation médiane.

Plans du traitement basé sur des images scanner

Localisation médiane
Parametres Sans optimisation Points de dose(1)
DP/DB (%) 70% 70%
DR« (Gy) 30,4 30,4
Volume traité (cm®) 12 10
Cl (%) 93% 88%
Irradiation aux tissus sains 36% 40%
(%)
Volume du Sléjrdosageo 3.7 35
(cm’)
COIN 0,6 0,53
Ql - ]
NDR - -
Canal vertébral Vsgy 0,1 0,1
(cm)
Tronc cérébral Vagy 0,1 0,1
(cm’)
Portion verticale v
de la mandibule 8y 0,04 0,1
(cm’)
gauche
Portion
horizontale de la Vse
mandibule (cmgv) 0 0
gauche
Dose
Parotide gauche | moyenne 1,25 1,25
(Gy)
Dose
Parotide droite | moyenne 1,25 1,25
(Gy)

(1) Points de dose placés sur la surface du volume cible.

# DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base.

¢ Volume du surdosage calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose égale
au moins a 150% de DB.
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Tableau 111-18. Evaluation de la distribution de dose dans le cas d’une localisation latéralisée.

Localisation latérale

Parameétres Sans o Points de
S Geomeétrique Inverse
optimisation dose(1)
DP/DB (%) 60% 60% 60% 60% 65%
DR« (Gy) 35,42 35,42 35,42 35,42 32,7
Volume traité (cm®) 88 46,5 38 43 38
Cl (%) 99% 92% 95% 96,6% | 95%
Irradiation aux tissus sains (%) 75% 55% 44% 50% 44%
Volume du surdosage ¢ (cm®) 12,73 16 13,4 16,7 14
COIN 0,26 0,41 0,53 0,50 0,53
Ql 1,29 1,26 1,11 1,06 1,06
NDR 1,25 0,92 0,44 0,52 0,48
Canal vertébral (\C/ = 15,7 5,75 375 73 | 523
Tronc cérébral (\C/ = 29 9,9 724 | 1261 | 93
Portion verticale de v
la mandibule (Cfﬁg) 7,3 4,5 6 6,75 6
homolatérale
Portion horizontale v
de la mandibule (Cfﬁgv) 11 3,9 3,74 424 | 35
homolatérale
i Dose
ho':na(;f;t'gfale moyenne 35 28 28 28 | 28
E)Gy)
. ose
Corifg?;'t‘gfale moyenne 2,8 0,7 0 14 | o7
(Gy)

(1) Points de dose placés sur la surface du volume cible.
# DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base.
¢ Volume du surdosage calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose égale

au moins a 150% de DB.
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sodosél de

"iprescrip#ion _ Isodose de
prescription

(A) Sans optimisation (B) Optimisation sur points de dose

Isodose:
50%
75%
85%
Isodose de 100%
prescription 110%
120%
176%
200%

(C) Optimisation inverse

Figure 111-33. Plans de traitement réalisés dans le cas d’une localisation latérale avec la méthode sans
optimisation (DP/DB=60%) (A) , avec la méthode d’optimisation sur points (DP/DB=60%b) (B) , et avec la
méthode d’optimisation inverse (DP/DB=65%) (C).

La figure 111-33 montre que la surface de I’isodose représentant le volume de surdosage est
réduite avec les méthodes d’optimisation. La surface de I’isodose 176% de la dose de
traitement (16mm X 18 mm) réalisee avec la méthode sans optimisation se réduit en trois
surfaces de 13 mm?2 (maximum) avec la méthode d’optimisation sur points, et en deux
surfaces de (11 mm?) avec la méthode d’optimisation inverse.
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111.2.2.3 Curiethérapie endocavitaire de I’endométre

Un exemple d’un traitement de I’endomeétre est discuté ici afin de montrer I’intérét d’utiliser
des images scanner dans ce genre d’application. Nous présentons aussi la méthode de calcul
de dose qui a été adaptée pour les traitements réels des patientes en se basant sur les images
scanner.

111.2.2.3.1Description de I’étude

Géométrie de I’implantation
La géométrie de I’implantation utilisée pour le traitement de I’endomeétre au sein du Centre
Alexis Vautrin a été décrite dans le chapitre Il (Figure 11-14). Le traitement standard a été
effectué en curiethérapie a debit pulsé par une reconstruction des cathéters a partir des clichés
orthogonaux. La distribution de dose a été calculée afin de couvrir complétement le corps de
I’utérus. Des coupes scanner sont utilisées afin de mesurer I’épaisseur de I’utérus.
Dans notre exemple, la longueur active des sources utérines était de 4,5 cm, et celle des
sources vaginales était de 4 cm.
Nous avons, pour notre étude, réalisé la reconstruction de la géométrie d’implantation
directement sur des images scanner. La distribution de dose calculée a partir des clichés
orthogonaux a été réalisée sur les images scanner en produisant le méme temps d’arrét de la
source a chaque position.

Volume cible et des organes a risque
Le volume cible représente le corps de I’utérus avec le col utérin et le tiers supérieur du vagin.
Les organes a risque sont la paroi rectale et la paroi vésicale avec une épaisseur de 5 mm.

Calcul de la distribution de dose

La distribution de dose, dans le traitement standard, a été effectuée par une optimisation
manuelle de temps d’arrét de la source dans les sources utérines et les sources vaginales.

La géométrie d’implantation utilisée dans ce genre d’application montre que le traitement
peut étre classé en mode de traitement en distance du fait que I’utérus et le col utérin sont
traités par deux sources utérines placées dans un seul plan, ce qui impose la possibilité
d’utiliser une seule méthode d’optimisation qui est I’optimisation sur points de dose. Les
points de dose sont distribués sur la surface du volume cible tous les 5 mm. Le calcul de la
distribution de dose a été effectué par la méthode d’optimisation sur points en distance. La
distribution de dose est ensuite adaptée au volume cible par la méthode d’optimisation
graphique. La longueur active qui a été utilisée pour effectuer cette méthode d’optimisation,
dans cet exemple, était de 7,5 cm pour les sources utérines et de 1 cm pour les sources
vaginales.

Prescription de la dose

La normalisation de dose, dans le cas standard du traitement, est effectuée par rapport aux
doses calculées aux points liés a la géométrie d’implantation comme les points de col et de
moule. Le temps d’arrét manuellement imposé dans les sources utérines et vaginales produit
une isodose en forme de sphéere. En utilisant I’optimisation sur points, la normalisation de
dose est effectuée par rapport a la dose moyenne des doses calculées aux points distribués sur
la surface du volume cible.

La dose de prescription est de 60 Gy en curiethérapie exclusive. Si le traitement est réalisé
apreés 30 Gy de radiothérapie externe, la dose du traitement par curiethérapie sera de 30-35 Gy
pour la paroi externe de I’utérus et pour le col, et de 15-20 Gy pour le tiers supérieur du vagin.
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Evaluation et comparaison de la distribution de dose
Dans le cas de traitement standard, I’évaluation de la distribution de dose a porté sur les doses
délivrées aux points anatomiques (rectal et vésical) définis par I’ICRU38 (ICRU report 38,
1985).
Basée sur les images scanner, I’évaluation de la distribution de dose est portée sur la
couverture du volume cible et I’irradiation aux organes a risque au moyen des histogrammes
dose volume cumulatifs.

111.2.2.3.2Résultats

En comparaison avec la méthode d’optimisation manuelle (Tableau 111-19), la méthode
d’optimisation sur points réduit le volume traité de 66% (de 514 cm® & 176 cm?®). La réduction
du volume traité a amené une réduction importante de la couverture du volume cible de
15,3%. L’association entre la méthode d’optimisation sur points et la méthode d’optimisation
graphique améliore la couverture du volume cible a 98% avec une réduction de volume traité
de 43% (de 514 cm® & 294 cm®) en comparaison avec I’optimisation manuelle. L’optimisation
sur points associée a I’optimisation graphique a permis de réduire I’irradiation aux tissus sains
de 16%, et de réduire I’irradiation aux organes & risque de 120% aux 2 cm® de la paroi rectale,
et de 104% aux 2 cm® de la paroi vésicale en comparaison avec I’optimisation manuelle.

Tableau 111-19. Evaluation de la distribution de dose dans le cas de traitement de I’endométre.

Plan du traitement basé sur des images scanner

. L Optimisation sur Optim[sation sur
Parameétres Optimisation manuelle . points +
points .
Graphique
DP (Gy) 30 30 30
Volume traité (cm°) 514 176 294
Cl (%) 99,7% 84,4% 98%
Irradiation aux tissus sains (%) 78% 45% 62%
COIN 0,22 0,47 0,38
Volume de tiers supérieur du
vagin recevant 15pGy (%) 100% 100% 100%
Dose a la Point rectal 54% 47,2% 43,4%
paroi rectale V(2 cm3) 286% 98% 166%
(%) V(5 cm3) 222% 85% 135%
Dose a la Point vésicale 93% 93% 92%
paroi vesicale V(2 cm3) 276% 106% 172%
(%) V(5 cm3) 184% 90% 136%

La distribution de dose calculée avec la méthode manuelle a partir des clichés orthogonaux a
été comparée a celle obtenue avec la méthode d’optimisation sur points associée a la méthode
graphique dans un plan 2D et dans des coupes transverses dans la figure 111-34. Cette figure
I11-34 montre que la distribution de dose peut étre conforme au volume cible en utilisant les
méthodes d’optimisation en se basant sur des images scanner.

123



Chapitre Il - Résultats

i

_Isodose, T
: 2504 I L
50%

75%

1100%

120%

200%

300%

I@dldose de’
prescriptigr

Figure 111-34. Représentation de la distribution de dose calculée avec I’optimisation manuelle (A) , et avec
I’optimisation sur points associée a I’optimisation graphique (B) dans un plan en 2D (haut) et sur une
coupe scanner (bas).

Les résultats concernant les organes a risque dans le tableau (111-19) montrent que les doses
calculées aux points ICRU 38 sont largement inférieures aux doses calculées aux 2 cm?® et aux
5 cm® de la paroi vésicale et de la paroi rectale. Les doses calculées aux 2 cm® de la paroi
rectale et de la paroi vésicale ont été représentées avec les doses calculées aux points ICRU
38 dans deux plans sagittaux (Figure I11-35) en utilisant I’optimisation sur points associée a
I’optimisation graphique.
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Figure 111-35. Deux plans sagittaux représentant les doses recues par 2 cm® (ligne pointée) de la paroi
rectale (A) et de la paroi vésicale (B) avec une représentation des doses calculées aux points ICRU 38
(petites carrés) .

La figure 111-35 montre que la dose délivrée aux 2 cm® de la paroi vésicale et de la paroi
rectale correspond a la dose recue par la paroi située prés du volume cible dans la partie
supérieure des sources utérines.

111.2.3 Conclusion

L’étude de I’optimisation par les méthodes directes nous montre I’intérét des méthodes
géométriques et sur points sur la longueur active et sur la prescription de dose, en
comparaison avec la méthode sans optimisation effectuée selon le systeme de Paris. La prise
en compte de I’anatomie par la méthode d’optimisation inverse offre la possibilité d’aboutir a
une distribution de dose plus conforme au volume cible en comparaison avec les autres
méthodes de calcul.

Ces trois méthodes sont liées directement a la géométrie d’implantation, ce qui impose une
limitation de [I’utilisation de ces méthodes en fonction de la géométrie réalisée. Par
conséquent, la définition d’un systeme de dosimétrie 3D, adapte aux différentes applications
effectuées en curiethérapie, devient difficile.
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111.3 Optimisation de la distribution de dose par la méthode de la planification inverse

(IPSA)

111.3.1 Introduction

La méthode de planification inverse (IPSA) est essentiellement basée sur I’anatomie du
patient. Cette méthode nécessite, dans un premier temps, une définition du volume cible et des
organes a risque. Dans un second temps, des contraintes de dose cliniques vont étre définies
pour le volume cible et les organes a risque. Les contraintes de dose sont imposées sur la
surface et a I’intérieur de chaque volume a intérét. Des pondérations de dose, présentées en
valeurs relatives, définissant I’importance d’une contrainte par rapport aux autres sont aussi
définies pour chaque contrainte. L algorithme IPSA permet d’appliquer une marge latérale et
longitudinale pour chaque volume a intérét et pour les positions actives de la source.

111.3.2 Etude de I'impact de la pondération de dose
La premiéere étude effectuée avec la méthode IPSA a porté sur I’analyse de I’impact de la
pondération de dose sur la distribution de dose. Cette étude avait comme objectif de présenter
le comportement de chaque contrainte de dose en fonction de sa valeur comme une dose
minimale ou une dose maximale, et en fonction de sa position a la surface ou a I’intérieur de
chaque volume a intérét.

111.3.2.1 Description de I’étude

L’etude a été réalisée sur un cas clinique présenté précédemment dans la figure 11-13 (B) pour
un traitement en curiethérapie gynécologique interstitielle. L’étude a été effectuée, dans un
premier temps, pour les contraintes de dose imposées sur un volume cible et dans un second
temps pour les contraintes de dose imposées sur un organe a risque.

L’impact de la pondeération des contraintes de dose a été évalué sur la couverture du volume
cible, le volume du surdosage, et I’irradiation aux tissus sains.

111.3.2.2 Résultats

111.3.2.2.1Pondération des contraintes de dose imposées sur le volume cible
Les contraintes de dose utilisées pour cette étude sont présentées dans le tableau (111-20).

Tableau I11-20. Contraintes de dose imposées sur le volume cible et les organes a risques.

Organe Surface Intérieur

Dmin Pondération Dmax Pondération Dmin Pondération Dmax Pondération
Vgi'kljlr:e 20 Gy 100 30 Gy 100 20 Gy 100 30 Gy 100
Vessie 0 0 20 Gy 100 0 0 0 0
Rectum 0 0 20 Gy 100 0 0 0 0

La dose minimale (Dmin) imposee sur la surface du volume cible est 20 Gy (50 cGy/pulse).
La dose maximale (Dmax) a été fixée a 150% de la dose minimale. Les contraintes de dose
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imposees sur les organes a risque (vessie et rectum) représentent les doses maximales (20 Gy)
a ne pas dépasser pour ces organes. Ces contraintes ont été seulement imposées sur la surface
de chaque organe, car I’algorithme d’optimisation désactive les positions de la source a
I’intérieur d’un organe a risque, et par conséquent I’algorithme ne génére pas des points de
dose a I’intérieur de ces organes. Ceci permet d’accélérer le processus d’optimisation.

Nous avons fixé une valeur arbitraire de 100 pour les pondérations de toutes les contraintes de
dose comme un point de départ ; I’optimisation est ensuite effectuée en variant la pondération
de la Dmin imposée sur la surface du volume cible et en fixant les autres contraintes a une
pondération de 100. La méme étude a été effectuée pour la Dmin imposée a I’intérieur du
volume cible. Le méme principe est utilisé pour effectuer I’étude de la Dmax imposée sur la
surface et a I’intérieur du volume cible.

L’optimisation a été effectuée sans définition des marges pour les volumes a intérét ou pour
les positions actives de la source.

1) SUR LA SURFACE DU VOLUME CIBLE

Les résultats montrent que I’amélioration de la couverture du volume cible est obtenue en
augmentant la pondération de la Dmin sur la surface du volume cible (Figure I11-36).
L’augmentation de la pondération de la Dmax conduit a réduire la couverture (CI) de ce
volume lorsque les variations ont été effectuées entre 1 et 100.

Nous pouvons constater que la pondération de la Dmin ne doit pas étre inférieure a 100 afin
d’assurer une bonne couverture du volume cible. La pondération de la Dmax sur la surface du
volume cible doit étre fixée a une valeur égale ou inférieure a 100 afin d’éviter un sous dosage
dans le volume cible.

L’augmentation de la pondération de Dmin genére une augmentation de I’irradiation aux
tissus sains et du volume de surdosage, mais cette augmentation n’est pas excessive, et elle
peut étre acceptable dans I’intérét d’augmenter la couverture du volume cible. Dans notre
exemple, une augmentation de la couverture du volume cible de 60% a 93% a été réalisée
avec une augmentation du volume traité de 50 cm® & 91 cm® une augmentation de
I’irradiation aux tissus sains de 5% a 21%, et une augmentation du volume de surdosage de 8
cm®a 26 cm®,

Nous pouvons constater aussi que I’augmentation de la pondération de la Dmin est réalisée
avec une augmentation de temps d’irradiation/ pulse.
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Figure 111-36. Impact de la pondération des contraintes de dose imposées sur la surface du volume cible.

2) A I'intérieur du volume cible
L augmentation de la pondération de la Dmax a I’intérieur du volume cible entre 1 et 100
réduit significativement le volume du surdosage, mais cette réduction du volume de surdosage
a généré une reduction de la couverture du volume cible.
Une légére augmentation de la couverture du volume cible est obtenue lorsque la pondération
de la Dmin augmente a 100 avec une légére augmentation de I’irradiation aux tissus sains et
du volume de surdosage.
Nous pouvons constater que la pondération de la Dmax a I’intérieur du volume cible doit étre
inférieure a 100 afin d’éviter un sous dosage du volume cible. La pondération de la Dmin peut
étre fixée a 100 afin d’améliorer la couverture du volume cible sans risque de surdosage ou
une augmentation de I’irradiation aux tissus sains.

L’étude effectuée sur le volume cible montre que la Dmin imposée sur la surface controle la
couverture de ce volume, et la Dmax imposée a I’intérieur contréle le volume de surdosage.
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Figure 111-37. Impact de la pondération des contraintes de dose imposees a I’intérieur du volume cible.

111.3.2.2.2Pondération des contraintes de dose imposées sur les organes a risque

L’étude a été effectuée pour les contraintes de dose imposées sur la surface des organes a
risque. Un seul organe a éte choisi (vessie) pour réaliser cette étude. Les contraintes de dose
utilisées sont présentées dans le tableau (I11-21).

Tableau I11-21. Contraintes de dose imposeées sur le volume cible et les organes a risques.

Organe Surface Intérieur

Dmin Pondération Dmax Pondération Dmin Pondération Dmax Pondération
Vgi'g‘lr:e 20Gy 200 30 Gy 100  20Gy 100 30 Gy 100
Vessie 9 Gy 100 12 Gy 100 0 0 0 0
Rectum |15 Gy 100 20 Gy 100 0 0 0 0

Les valeurs choisies pour la Dmin et la Dmax imposées sur les organes a risque, dans cette
étude, sont arbitraires et ne représentent pas des contraintes cliniques. Des contraintes de dose
imposées sur la surface de la vessie sont plus séveres que celles imposées sur la surface du
rectum afin de bien visualiser I’effet de ces contraintes.
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L’étude a été réalisée en modifiant la pondération de la Dmin et de la Dmax sur la surface de
la vessie (Figure 111-38).

Les résultats montrent une amélioration de la protection des organes a risque en augmentant la
pondération de la Dmax sur la surface de la vessie. L’augmentation de la protection des
organes a risque a amené une réduction de la couverture du volume cible, de I’irradiation aux
tissus sains et du volume de surdosage.

L’augmentation de la pondeération de la Dmin imposee sur la surface de la vessie permet une
amélioration de la couverture du volume cible. Cette amélioration de la couverture du volume
cible a été réalisée avec une augmentation de I’irradiation aux tissus.
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Figure 111-38. Impact de la pondération des contraintes de dose (Dmin, et Dmax) imposées sur la surface
de la vessie.
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La dose minimale sur un organe a risque doit étre cliniquement prés de zéro. Une étude
comparative a été effectuée entre I’étude précédemment présentée pour une Dmax fixée a 12
Gy et une Dmin fixée a 9 Gy, et une étude réaliseée avec une Dmin fixée a 0 Gy pour la méme
Dmax (12 Gy) imposeée sur la surface de la vessie (Figure 111-39).
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Figure 111-39. Impact de la Dmin imposée sur la surface de la vessie. Les doses dans les figures sont
exprimées en cGy/pulse (Dmax=30 cGy/pulse, et Dmin=0, et 22,5 cGy/pulse).

Le gain réalisé avec une Dmin fixée a 0 n’est pas significatif pour la protection des organes a
risque en comparaison avec les résultats obtenus pour une Dmin fixée a 9 Gy (22,5
cGy/pulse). Une valeur de Dmin fixée a 0 améne une légere réduction de la couverture du
volume cible avec aussi une légére réduction de I’irradiation aux tissus sains et du volume de

surdosage.
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Nous pouvons constater dans cette étude réalisée sur la surface des organe a risque que la
Dmax contréle I’irradiation a ces organes, et que la pondération de cette dose doit étre choisie
en compromis avec la couverture du volume cible. La Dmin peut étre fixee a zero.

111.3.3 Impact de la couverture du volume cible sur I’irradiation aux organes a risque

111.3.3.1 Description de I’étude

111.3.3.1.1Géométrie d’implantation et contraintes de dose

L’étude a continué sur le méme exemple présentant un cas clinique de traitement en
curiethérapie gynécologique interstitielle (figure 11-13 (B)). Cette étude avait comme objectif
d’analyser I’impact de la couverture du volume cible sur la protection des organes a risque en
utilisant la méthode IPSA. Les résultats obtenus sont évalués et comparés a ceux obtenus avec
la méthode sans optimisation et les méthodes d’optimisation directes.

Les contraintes de dose utilisées avec la méthode IPSA sont presentées dans le tableau
suivant :

Organe Surface Intérieur

Dmin Pondération Dmax Pondération Dmin Pondération Dmax Pondération
Vé’i'glr:e 20Gy 100 30 Gy 100  20Gy 100 30Gy 100
Vessie 0 0 15 Gy 100 0 0 0 0
Rectum 0 0 15 Gy 100 0 0 0 0

L’étude a été effectuée en augmentant la couverture du volume cible par une augmentation de
la pondération de la Dmin imposée sur la surface du volume cible de 1 a 800.

111.3.3.1.2Prescription de la dose

La meéthode IPSA effectue automatiquement la normalisation de la dose. Le point de
normalisation est situé sur I’isodose représentant la dose minimale imposée sur la surface du
volume cible. Nous avons calculé la dose au point de dose de base, afin de pouvoir comparer
la méthode IPSA avec la méthode sans optimisation et les méthode d’optimisation directes ou
la dose de traitement a été prescrite a 55% de la dose de base.

111.3.3.1.3Evaluation et comparaison des distributions de dose

L’impact de la couverture du volume cible sur la protection des organes a risque a été évalué
pour un volume de 2 cm® et de 5 cm® de la paroi rectale et de la paroi vésicale dans une zone
de haute dose.

La couverture du volume cible et I’irradiation aux tissus sains et aux organes a risque réalisées
avec la méthode IPSA sont comparées aux résultats obtenus avec la méthode sans
optimisation, la méthode d’optimisation géométrique et la méthode d’optimisation inverse.
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111.3.3.2 Résultats

111.3.3.2.1Comparaison avec les méthodes sans optimisation et avec optimisation
géométrique

La figure 111-40 montre que I’augmentation de la couverture du volume cible réalisée avec la

méthode IPSA amene une augmentation de [I’irradiation aux organes a risque. Une

augmentation de la couverture du volume cible de 76% a 98% a généré une augmentation

d’environ de 20% et de 24% sur la dose recue respectivement par 2 cm® de la paroi vésicale et

de la paroi rectale.
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Figure 111-40. Représentation de I’impact de la couverture du volume cible sur I’irradiation aux organes a
risque en utilisant la méthode IPSA. Une comparaison a la méthode sans optimisation et I’optimisation
géométrique a été aussi présentée.

L’augmentation maximale de I’irradiation aux organes a risque reste en dessous de la dose
obtenue avec la méthode sans optimisation et la méthode d’optimisation géométrique. Le
tableau 111-22 nous montre I’apport de la méthode IPSA en comparaison avec ces deux
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méthodes de calcul de la distribution de dose en terme de couverture du volume cible et de
I’irradiation aux tissus sains.

La méthode IPSA réalise une augmentation de la couverture du volume cible a 98% en
comparaison avec la méthode sans optimisation et la méthode d’optimisation géométrique
(C1=96%). Le pourcentage calculé entre la dose de prescription et la dose de base a augmenté
de 4% avec la méthode IPSA. L’amélioration de la couverture du volume cible a été réalisée
avec une réduction significative de I’irradiation aux tissus sains de 28% en moyenne (25%-
31%). Une réduction significative du volume de surdosage a été produite. L’indice de
conformité COIN a augmenté de 29% en moyenne (26%-32%).

L’homogénéité de la distribution de dose se dégrade avec la méthode IPSA ou le QI diminue
de 1,75 avec I’optimisation geométrique a 1,27 avec IPSA. Le NDR montre que la couverture
du volume cible a été réalisée avec un surdosage en utilisant la méthode sans optimisation
(NDR= 1,11) et la méthode d’optimisation géométrique (NDR= 1,64). Ce surdosage a été
évité avec la méthode IPSA ou le NDR a diminué a 0,76.

Une meilleure protection des organes a risque a été réalisée avec la méthode IPSA comme
nous I’avons montré précédemment.

Le temps d’irradiation/ pulse est réduit avec IPSA sans un risque de réduire la couverture du
volume cible.

Tableau 111-22. Comparaison des différents plans de traitement.

. o Optimisation
Parameétres Sans optimisation Géométrique IPSA
DP/DB (%) 55% 55% 60%
DR (Gy) 31 31 28,33
Volume traité (cm®) 168 148 102
Cl (%) 96% 96% 98%
Irradiation aux tissus sains 5606 50% 2504
(%0)
Volume du sgrdosageo 52 53 30
(cm’)
COIN 0,42 0,48 0,74
Ql 1,45 1,75 1,27
NDR 1,11 1,64 0,76
Dose a la V(2 cm3) 113% 102% 92%
aroi rectale
P %) Vi oms) 95% 78% 71%
Dose a la V(2 cm3) 118% 116% 84%
aroi vésicale
P %) V(s omd) 91% 88% 69%
Temps d’irradiation 1130 1052 860
(sec/pulse)

# DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base.
+ VVolume du surdosage calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose égale
au moins a 150% de DB.
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111.3.3.2.2Comparaison avec la méthode d’optimisation inverse

Nous avons appliqué des différentes contraintes de dose sur la paroi vésicale en utilisant la
méthode d’optimisation inverse. Ces contraintes sont choisies dans la marge de dose calculée
par I’algorithme d’optimisation (voir 111.2.2.1). La couverture du volume cible a été calculée
pour chaque valeur de contrainte de dose. La comparaison entre la méthode IPSA et la
méthode d’optimisation inverse a été effectuée pour trois valeurs communes de la couverture
du volume cible. La comparaison a porté sur la protection des organes a risque et ensuite sur
I’irradiation aux tissus sains et sur le volume de surdosage.

L’augmentation de la couverture du volume cible a 97% a été réalisée avec une meilleure
protection des organes a risque en utilisant la méthode IPSA en comparaison avec la méthode
d’optimisation inverse (Figure I11-41).
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Figure 111-41. Impact de la couverture du volume cible sur la protection des organes a risque en utilisant
la méthode d’optimisation inverse et la méthode IPSA.

Afin de continuer notre étude, nous avons choisi deux plans de traitement considérés comme
des plans optimums réalisés avec la méthode d’optimisation inverse et la méthode IPSA. Ces
deux plans de traitement ont été comparés pour une couverture du volume cible de 93% dans
le tableau 111-23.

La comparaison entre les deux méthodes a été effectuée pour le méme CI (93%). Les résultats
montrent que la méthode IPSA en comparaison avec la méthode d’optimisation inverse réalise
la méme couverture de volume cible avec un pourcentage entre la dose de prescription et la
dose de base est plus élevé (68%). Le volume traité est significativement réduit de 39,8 cm®
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avec la méthode IPSA, avec par consequence une réduction de I’irradiation aux tissus sains de
26%, et aussi une réduction du volume de surdosage (-3,6 cm®). L’indice de conformité COIN
est amélioré de 24%.

L’homogénéité de la distribution de dose n’a pas été améliorée en utilisant les deux méthodes
d’optimisation puisque des valeurs faibles de QI ont été obtenues, mais cet indice s’est
dégradé avec la méthode IPSA.

Le NDR indique que la couverture du volume cible a été réalisée avec un sous dosage en
utilisant les deux méthodes d’optimisation et de plus avec la méthode IPSA (NDR=0,86).

Une meilleure protection des organes a risque a été réalisée avec la méthode IPSA comme
nous I’avons montré précédemment.

Le temps d’irradiation/pulse calculé avec la méthode IPSA a été inférieur au temps obtenu
avec I’optimisation inverse pour réaliser la méme couverture du volume cible.

Tableau 111-23. Comparaison entre la méthode d’optimisation inverse et la méthode IPSA.

Parametre Optimisation inverse IPSA
DP/DB (%) 55% 68%
DR« (Gy) 31 25
Volume traité (cm”) 127 87,2
Cl (%) 93% 93%
Irradiation aux tissus sains 44% 18%
(%)
Volume du Sterdosageo 29 25.4
(cm’)
COIN 0,52 0,76
Ql 1,44 1,26
NDR 0,95 0,86
Dose a la V(2 cm3) 88% 79%
aroi rectale
P %) Vi oms) 71% 61%
Dose a la V(2 cm3) 87% 79%
aroi vesicale
P (%) V(5 cm3) 71% 62%
Temps d’irradiation 973 768
(sec/pulse)

# DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base.
¢ Volume du surdosage calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose égale
au moins a 150% de DB.

136




Chapitre 111 - Résultats

111.3.4 Etude de la méthode IPSA dans des cas complexes
111.3.4.1 Etude dans un fantdme simulant une anatomie complexe
111.3.4.1.1Description de I’étude

Obijectif de I’étude
Le fantdme utilisé pour notre étude a été décrit dans la figure (11-10). L’objectif de cet étude
est de présenter le comportement de la méthode IPSA dans des situations extrémes.
Nous avons commencé I’étude par une situation simple ou I’objectif de traitement est de
couvrir un volume cible(1) et de protéger un organe a risque (OAR(1)) situé en dehors du
volume cible sachant que nous avons implanté deux cathéters a I’intérieur de OAR(1).
La deuxieme étude a été réalisée de facon similaire a la premiére étude en ajoutant la prise en
compte du volume cible(2) situé a I’extérieur du volume cible(1).
La troisieme étude est basée sur la deuxieme étude en ajoutant la prise en compte du volume
cible(3) situé a I’intérieur du volume cible(1). Dans cette étude nous avons voulu présenter un
effet de boost sur le volume cible(3).
La quatrieme étude présente la troisieme étude en ajoutant la prise en compte d’un organe a
risque (OAR(2)) situé a I’intérieur du volume cible(1).
La cinquieme étude présente la troisieme étude en ajoutant la prise en compte d’un organe a
risque (OAR(3)) situé a I’intérieur du volume cible(3).

Calcule de la distribution de dose
La distribution de dose a été calculée tout d’abord avec la méthode sans optimisation. La
méthode IPSA a été ensuite effectuée en utilisant des contraintes de dose imposées sur les
volumes cibles et les organes a risque. Les contraintes de dose utilisées pour chaque étude
sont :

1) Un OAR(1) situé I’extérieur du volume cible(1)

Organe Surface Intérieur
Dmin Pondération Dmax Pondération Dmin Pondération Dmax Pondération
Volume cible(1) | 100% 200 134% 100 100% 100 134% 10
OAR(1) 0 0 30% 100 0 0 0 0

2) Un volume cible(2) situés I’extérieur du volume cible(1)

Organe _ , _Surface . _ , _Intérieur _
Dmin Pondération Dmax Pondération Dmin Pondération Dmax Pondération
Volume cible(1) | 100% 200 134% 100 100% 100 134% 10
OAR(1) 0 0 30% 100 0 0 0 0
Volume cible(2) | 100% 200 134% 100 100% 100 134% 10
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3) Un volume cible(3) situé a I’intérieur du volume cible(1)

Organe _ ’ _Surface _ _ , !ntérieur _
Dmin Pondération Dmax Pondération Dmin Pondération Dmax Pondération
Volume cible(1) | 100% 200 134% 100 100% 100 134% 10
OAR(2) 0 0 30% 100 0 0 0 0
Volume cible(2) | 100% 200 134% 100 100% 100 134% 10
Volume cible(3) | 125% 100 166% 100 125% 100 166% 10
4) Un OAR(2) situé a I’intérieur du volume cible(1)
Organe _ , _Surface _ _ ’ _Intérieur _
Dmin Pondération Dmax Pondération Dmin Pondération Dmax Pondération
Volume cible(1) | 100% 200 134% 100 100% 100 134% 10
OAR(1) 0 0 30% 100 0 0 0 0
Volume cible(2) | 100% 200 134% 100 100% 100 134% 10
Volume cible(3) | 125% 100 166% 100 125% 100 166% 10
OAR(2) 0 0 188% 10 0 0 0 0
5) Un OAR(3) situé a I’intérieur du volume cible(3)
Organe _ , _Surface . _ , !ntérieur _
Dmin Pondération Dmax Pondération Dmin Pondération Dmax Pondération
Volume cible (1) | 100% 200 134% 100 100% 100 134% 10
OAR (1) 0 0 30% 100 0 0 0 0
Volume cible (2) | 100% 200 134% 100 100% 100 134% 10
Volume cible (3) | 125% 100 166% 100 125% 100 166% 10
OAR (3) 0 0 166% 100 0 0 0 0

Les contraintes de dose sont exprimées en pourcentage de la dose de prescription 100%
(Dmin) imposée sur le volume cible(1).

Evaluation et comparaison de la distribution de dose
La distribution de dose a été évaluée par la couverture de volume cible(1), et de I’irradiation
aux tissus sains dans chaque étude. L’effet obtenu pour chagque organe a été présenté par des
histogrammes dose-volume cumulatifs.

111.3.4.1.2Résultats

Couverture de volume cible et irradiation aux tissus sains
En comparaison avec la méthode sans optimisation, la méthode IPSA réalise une réduction
significative du volume traité, de I’irradiation aux tissus sains et du volume de surdosage dd
au fait qu’une protection de OAR(1) a été imposée (Tableau 111-24). La couverture de volume
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cible a été réduite avec la méthode IPSA de 6,5% (maximum) dans I’étude (4) ou une
protection de OAR(2) situé a I’intérieur de volume cible(1l) a été imposée, et de 1,5%
(minimum) dans I’étude (5) lorsque le volume cible(3) et le OAR(3) ont été pris en compte.

La comparaison entre les différentes études réalisées avec la méthode IPSA montre que la
prise en compte du volume cible(2) situé en dehors du volume cible(1) (étude (2)) a amené
une augmentation de 10% de I’irradiation aux tissus sains avec un volume de surdosage
quasiment identique en comparaison avec I’étude (1). La prise en compte du volume cible(3)
situé a I’intérieur du volume cible(1) (étude (3)) réalise une légere augmentation de la
couverture du volume cible(1) (+1%) avec une augmentation (+3%) de I’irradiation aux tissus
sains et ce avec un volume de surdosage équivalent a I’étude (2). L’étude (5) montre que la
prise en compte de OAR(3) situé a I’intérieur du volume cible(3) améliore la couverture du
volume cible(1) a 96% avec une augmentation de I’irradiation aux tissus sains de 4%, et avec
aussi une augmentation de volume de surdosage de 5 cm® en comparaison avec I’étude (3).

Tableau I11-24. Evaluation de la distribution de dose dans les différentes études.

Volume Couverture de Irradiation aux Volume de
traité (cm®) | volume cible (1) (%) | tissus sains (%) | surdosage (cm®)e
Sans. 407 97.5% 63% 99,7
Optlmlsatlon
Ez‘l‘gje 169 92% 15% 32
E?z‘;je 192 93% 25% 33
< | Etude
(V)] 0, 0,
2| 202 94% 28% 32
Ezj‘;e 213 91% 33.5% 37
E?g‘;e 218 96% 3204 37

L’ impact de ces différentes études a été analyse au moyen des histogrammes dose-volume
cumulatifs calculés pour chaque organe (Figures 111-42 a 111-47).

e Le volume de surdosage présente un volume recevant 200% de la dose de prescription.
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Couverture du volume cible(1)

Une réduction importante de I’irradiation a I’intérieur du volume cible(1) par les doses situées
entre 100% et 250% a été réalisée avec la méthode IPSA en comparaison avec la méthode
sans optimisation (Figure 111-24).

Les histogrammes dose-volume calculés avec la méthode IPSA dans les différentes études
montrent qu’une bonne couverture du volume cible(1) a une dose (100%) a été obtenue avec
I’étude (5). Une légére augmentation de I’irradiation a I’intérieur du volume cible(1) par des
dose situees entre 100% et 150% a eté réalisée avec I’étude(4) en comparaison avec les autres
études (IPSA).

Volume (%)

450

Dose (%)

- — — - Sans optimisation ® |IPSA (Etude 5) X IPSA (Etude 3)

A IPSA (Etude 2) —IPSA (Etude 1) X IPSA (Etude 4)

Figure I11-42. Histogrammes dose-volume représentant la couverture de volume cible(1) dans les
différentes études.
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Protection de OAR(1) situé a I’extérieur du volume cible(1)

La protection imposée sur I’OAR(1) a été bien respectée dans les différentes études réalisées

avec la méthode IPSA (Figure 111-43).

Volume (%)

—_—

Dose (%)
- — — - Sans optimisation X IPSA (Etude 4) ® |PSA (Etude 5)
X IPSA (Etude 3) A |IPSA (Etude 2) — IPSA (Etude 1)

700

Figure 111-43. Histogrammes dose-volume représentant I’irradiation au OAR(1) dans les différentes

études.
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Prise en compte d’un volume cible(2) situé a I’extérieur du volume cible(1)
Une couverture du volume cible(2) a 89% + 1% a été réalisée avec la méthode IPSA dans les
études (2, 3, 4, 5) avec une réduction importante de I’irradiation a I’intérieur de ce volume par
des doses situées entre 100% et 400% en comparaison avec la méthode sans optimisation
(Figure 111-44).

Logiquement le volume cible(2) est sous dosé dans I’étude (1) puisqu’il n’a pas été inclus
dans I’optimisation.
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Figure 111-44. Histogrammes dose- volume représentant la prise en compte du volume cible(2) dans les

études 2, 3, 4, 5 effectuées avec la méthode IPSA en comparaison avec I’étude IPSA (1) ou ce volume n’est
pas pris en compte.
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Prise en compte de OAR(2) situé a I’intérieur du volume cible(1)
Une réduction significative de I’irradiation au OAR(2) a été réalisée dans I’étude (4) ou une
protection de cet organe a été imposée en comparaison avec les autres études ou cet organe
n’est pas pris en compte et aussi en comparaison avec la méthode sans optimisation (Figure
[11-45).
L’irradiation au OAR(2) a été importante avec la méthode IPSA dans les études (5 & 3) ou un
effet de boost a été réalisé sur le volume cible(3).

Volume (%)

0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500
Dose (%)

- — — — Sans optimisation ® |PSA (Etude 5) X  IPSA (Etude 3)

A IPSA (Etude 2)

IPSA (Etude 1) X IPSA (Etude 4)

Figure 111-45. Histogrammes dose-volume représentant la prise en compte de OAR(2) dans I’étude IPSA
(4) en comparaison avec les autres études ou cet organe n’est pas pris en compte.
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Prise en compte de volume cible(3) situé a I’intérieur du volume cible(1)
Un effet boost a été obtenu sur le volume cible(3) situé a I’intérieur du volume cible(1) avec
la méthode IPSA dans les deux études 3 & 5 en comparaison avec les études 1 & 2 ou ce
volume n’est pas pris en compte (Figure 111-46). Cet effet n’était pas réalisable lorsqu’une
protection de OAR(2) situé a I’intérieur du volume cible(1) a été imposée dans I’étude(4).
La prise en compte de OAR(3) situé a I’intérieur du volume cible(3) dans I’étude (5) a
legérement augmenté I’effet boost sur ce volume cible en comparaison avec I’étude (3).

Volume (%)

Dose (%)

- — — — Sans optimisation ® |IPSA (Etude 5) X  IPSA (Etude 3)

A IPSA (Etude 2) IPSA (Etude 1) X IPSA (Etude 4)

Figure 111-46. Histogrammes dose-volume représentant la prise en compte, avec un effet boost, du volume
cible(3) avec la méthode IPSA dans les deux études 3 et 5 en comparaison avec les études 1 et 2 ou ce
volume n’est pas pris en compte.
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Prise en compte de OAR(3) situé a I’intérieur du volume cible(3)

Une protection significative de OAR(3) situé dans le volume cible(3) a été obtenue avec la
méthode IPSA dans I’étude (5) en comparaison avec les autres études ou cet organe n’est pas
pris en compte (Figure 111-47). La protection de OAR(3) par une dose maximale (166%) égale
a la dose maximale imposée sur le volume cible(3) a contribué a réduire la dose délivrée a cet
organe en comparaison aux autres études, mais avec aussi une augmentation de I’effet boost
voulu sur le volume cible(3) en comparaison avec I’étude (3), comme nous I’avons constaté
dans la figure precédente (111-46).

Volume (%)

300 400 500 600 700
Dose (%)

- — — - Sans optimisation X IPSA (Etude 3) X IPSA (Etude 4)

A IPSA (Etude 2) ——— IPSA (Etude 1) ® IPSA (Etude 5)

Figure 111-47. Histogrammes dose-volume représentant la prise en compte d’OAR(3) avec la méthode
IPSA dans I’étude (5) en comparaison avec les autres études ou cet organe n’est pas pris en compte.
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111.3.4.2 Etude dans un cas clinique

111.3.4.2.1Description de I’étude

Le cas clinique présenté dans cette étude est une association entre une application
endocavitaire et une application interstitielle simultanément. Cette application a été réalisée
afin de traiter deux volumes cibles : le col utérin et I'utérus. L’irradiation de I’utérus en
curiethérapie a été un complément de 15 Gy apres une irradiation de 45 Gy en radiothérapie
externe.

Geométrie d’implantation
La géométrie de I’implantation a constitué en une application endocavitaire réalisée au moyen
d’un moule portant quatre sources vaginales et une source utérine, et en une application
interstitielle réalisée au moyen de 5 cathéters équidistants et non paralleles (Figure 111-48). Le
principe de parallélisme imposé par le systeme de Paris, pour I’application interstitielle, n’a
pas été respecté du fait qu’un cathéter implanté pres du moule a été poussé par celui-ci.

Col utérin

Paroi rectale

Figure 111-48. Représentation 3D (gauche) de la géométrie d’implantation et des volumes cibles et des
organes a risques avec aussi une coupe transverse (droit).

Volume cible et des organes a risque
Dans cet exemple les deux volumes cibles a traiter qui étaient I’utérus et le col utérin. Les
organes a risque étaient la paroi rectale, la paroi vésicale, le vagin, I’uretéere, et I’urétre.

Calcul de la distribution de dose

Le traitement réel de la patiente a été réalisé par une optimisation manuelle de la longueur
active et des temps d’arrét de la source dans les cathéters. Dans notre étude, la distribution de
la dose a été calculée en utilisant la méthode standard utilisée souvent dans le traitement de
col utérin, la méthode d’optimisation inverse, et la méthode IPSA.

La méthode standard est une méthode utilisée en curiethérapie endocavitaire pour le
traitement de col utérin ; elle consiste a mettre un temps d’arrét dans la source utérine qui
équivaut a deux fois le temps d’arrét fixé dans les sources vaginales. L’isodose obtenue est en
forme de poire. Dans notre étude nous avons adapté cette méthode pour I’application
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endocavitaire. L’application interstitielle a été utilisée sans optimisation de temps d’arrét de la
source.

La méthode d’optimisation inverse a été utilisée en définissant un rapport de 0,88 entre la
longueur du volume cible et la longueur active (LT/LA= 0,88) pour les sources utilisées dans
I’application interstitielle, et en adaptant les longueurs actives dans les sources vaginales a la
longueur du vagin. Nous avons ensuite défini le col utérin comme un volume cible. L’utérus
n’a pas €té pris en compte comme un volume cible, car la méthode ne permet pas de définir
deux volumes cibles. Les organes a risque pris en compte par la méthode sont le vagin, la
paroi vésicale et I’uretére. La paroi rectale et I’urétre ne sont pas considérés comme des
organes a risque car ils sont considérés loin de I’application.

La distribution de dose a été calculée par I’optimisation inverse en imposant des contraintes
de doses choisies dans les marges des doses calculées par I’algorithme :

Col utérin (volume cible) :
Marge de dose calculée : pas de marge.
Contrainte de dose imposée : 100% (dose moyenne calculée sur la surface du volume cible).

Paroi vésicale (organe a risque) :
Marge de dose calculée : min (56%-264%) max.
Contrainte de dose imposée : 100%.

Uretére (organe a risque) :
Marge de dose calculée : min (33%-141%) max.
Contrainte de dose imposée : 60%.

Vagin (organe a risque) :

Marge de dose calculée : min (69%-255%) max.

Contrainte de dose imposée : 80%.

Les contraintes des doses presentées dans cette étude sont les contraintes avec lesquelles une
couverture optimale du volume cible (col utérin) a été réalisée.

La méthode IPSA a été étudiée dans cet exemple en définissant des contraintes de dose pour
les différents organes a intérét qui sont présentés dans le tableau 111-25.

Tableau 111-25. Contraintes des doses imposées sur les volumes cibles et les organes a risques avec la
méthode IPSA.

Organe Surface Intérieur
Dmin Pondération Dmax Pondération Dmin Pondération Dmax Pondération
Col utérin 30 Gy 200 60 Gy 100 30 Gy 100 60 Gy 10
Utérus 15 Gy 200 30 Gy 100 15 Gy 100 30 Gy 100
Uretére 0 0 60 Gy 700 0 0 0 0
Paroi vésicale 0 0 25 Gy 100 0 0 0 0
Urétre 0 0 25 Gy 100 0 0 0 0
Paroi rectale 0 0 15 Gy 700 0 0 0 0
Vagin 0 0 15 Gy 100 0 0 0 0

Les contraintes des doses imposées sont des contraintes cliniques décrivant la dose minimale
et la dose maximale qui doivent étre délivrées a chaque organe. La Dmin décrite pour I’utérus
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est de 15 Gy afin de compléter une dose de 45 Gy délivrée en radiothérapie externe pour
finalement atteindre une dose totale de 60 Gy selon I’IlCRU 38 (ICRU report 38, 1985). Les
contraintes imposées sur les organes a risque ont varié en fonction de la distance qui les
sépare de I’application et aussi en fonction de la dose tolérée cliniqguement pour chaque
organe.

L’amélioration de la couverture des volumes cibles a nécessité une augmentation de la
ponderation de Dmin imposée sur la surface du volume cible et une diminution de la
pondération de Dmax imposeée a I’intérieur de ces volumes surtout au niveau du col utérin.

La protection de I’uretére et de la paroi rectale a nécessité I’augmentation de la pondération de
Dmax imposée sur ces organes.

Prescription de la dose

La normalisation de dose a été effectuée sur un point de moule (coté antérieur) avec
I’optimisation manuelle réalisée pour le traitement réel du patient. Une dose de 30 Gy (100%)
a été prescrite en ce point. La méme prescription a été utilisée pour le calcul de la distribution
de dose avec la méthode standard et la méthode d’optimisation inverse. La prescription de
dose a été effectuée automatiquement avec la méthode IPSA sur une isodose représentant la
Dmin (30 Gy) imposée sur le col utérin. La dose au point de moule obtenue avec la méthode
IPSA a été enregistrée afin de la comparer a la dose calculée avec les autres méthodes.

Evaluation et comparaison de la distribution de dose
Les plans de traitements obtenus avec les différentes méthodes d’optimisation ont été
compareés. L’évaluation de la distribution de dose a porté sur la couverture de col utérin a 30
Gy, et la couverture de I’utérus a 15 Gy. L’irradiation aux organes a risque a été evaluée par
la mesure des volumes recevant les doses 15 Gy et 30 Gy et les dose maximales citées dans le
tableau (I11-25). L’irradiation a la paroi rectale et a la paroi vésicale a été aussi évaluée aux
points ICRU 38, et aux 2 cm® et aux 5 cm® de chaque paroi.

111.3.4.2.2Résultats

Couverture des volumes cibles, irradiation aux tissus sains, et volume de surdosage

La comparaison entre le plan de traitement, utilisé pour le traitement réel de la patiente,
obtenu avec I’optimisation manuelle et celui obtenu avec la méthode IPSA montre que la
méthode IPSA réalise le méme volume traité pour une prescription de dose effectuée a un
pourcentage plus élevé, tout en réalisant une meilleure couverture du col utérin (+13,4%) et
de I'utérus (+13%), ainsi qu’une légére réduction de I’irradiation aux tissus sains (-2%)
(Tableau 111-26). Une légere augmentation du volume de surdosage a été produite avec la
méthode IPSA (+4 cm®). La comparaison au niveau des organes a risque montre que la
méthode IPSA réalise une légeére réduction de I’irradiation a la paroi vésicale, mais avec une
Iégere augmentation de la dose a la paroi rectale (+1,44% de volume recoit la dose 15 Gy)
(Tableau I11-27). Le gain significatif de la méthode IPSA est la réduction de I’irradiation au
vagin ou le volume recevant 15 Gy est réduit de 27% (Tableau 111-28).

L’irradiation a I’uretére a augmenté de 13% pour le volume recevant 30 Gy, mais la dose
maximale recue est restée en dessous de la dose tolérée.

Par rapport au plan de traitement calculé avec I’optimisation manuelle, la méthode standard
réalise une amélioration de la couverture du col utérin (+7%), mais elle produit une
augmentation significative du volume traité (+113 cm®), du volume de surdosage (+15 cm®),
ainsi que de I’irradiation aux tissus sains (+4%) et aux organes a risque (Tableau I11-26).
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Le plan de traitement calculé avec la méthode d’optimisation inverse en comparaison avec
celui obtenu par I’optimisation manuelle réalise une meilleure couverture du col utérin
(+31%), mais avec une légére réduction de la couverture de I’utérus (-3%) (Tableau 111-26).
L’optimisation inverse a généré une augmentation du volume traité de 42 cm?, une Iégére
augmentation de [I’irradiation aux tissus sains (+3%), mais aussi une augmentation
significative de volume de surdosage (+19 cm®). L’irradiation & la paroi vésicale et & la paroi
rectale a été augmentée (Tableau 111-27). Une réduction significative de 17% est réalisée au
volume de vagin recevant 15 Gy, avec une légere augmentation de 2% du volume de I’uretére
recevant 15 Gy tout en restant en dessous de la dose tolérée (Tableau 111-28).

Les valeurs de I’indice de conformité COIN sont trés faibles avec les différentes méthodes
d’optimisation dues au grand volume traité (Tableau I11-26).

Une augmentation de la couverture des volumes cibles a nécessité une augmentation de temps
d’irradiation/pulse de 26 secondes avec la méthode IPSA en comparaison avec le temps
calculé par I’optimisation manuelle (Tableau 111-26).

L’augmentation du volume traité produite avec les deux autres méthodes a généré une
augmentation de temps d’irradiation/pulse de 144 secondes et de 90 secondes respectivement
avec la méthode standard et la méthode inverse en comparaison avec la méthode
d’optimisation manuelle (Tableau 111-26).

Tableau I11-26. Evaluation de la distribution de dose.

Parametres Optimisation Méthode Optimisation IPSA
manuelle standard inverse
DP/Dose au point de 100% 100% 100% 144%
normalisation (%)
Volume traité par la dose
15 Gy (cm’) 214 327 256 214
Couverture de col par 30 540 61% 8506 67.4%
Gy (%)
Couverture de I’utérus par 0 0 0 0
15 Gy (%) 58% 57% 55% 71%
Irradiation aux tissus sains 0 0 0 0
par la dose 15 Gy (%) 89% 93% 92% 87%
Volume du sgrdosageo 11 2% 30 15
(cm’)
COIN 0,1 0,04 0,05 0,1
Temps d’irradiation 384 508 474 410
(sec/pulse)

¢ VVolume du surdosage est le volume recevant 200% de la dose de prescription 30 Gy.
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Irradiation aux organes a risque

Tableau I11-27. Irradiation a la paroi rectale et a la paroi vésicale.

Optimisation Méthode Optimisation
. IPSA
manuelle standard inverse
Dose au point
ICRU38 (Gy) 19,33 21,33 20 13,6
3
paroi | DO%€ ?G”X)Z cm 23.2 46 355 23
vesicale 50 auz 5cm®
20,4 28 28,2 20
(Gy)
V(25 Gy) (%) 2,23% 12,3% 14% 1,86%
Dose au point
ICRU38 (Gy) 10,7 12,81 17,13 125
3
Paroi | POseaux2cm 14,6 16,2 26 15,12
rectale (Gy)
Dose aux 5 cm®
12,6 14 20,6 13,43
(Gy)
V(15 Gy) (%) 3% 6,8% 20% 4,44%
Tableau 111-28. Irradiation au vagin, a I’uretére et a I’urétre.
Optimisation Méthode Optimisation
) IPSA
manuelle standard inverse
\Vagin V (15 Gy) (%) 52% 60% 35% 25,2%
9N TV (30 Gy) (%) 17,5% 23% 7.75% 2.8%
V (15 Gy) (%) 44% 74% 46% 50%
Uretére | V (30 Gy) (%) 6% 36% 0% 19%
V (60 Gy) (%) 0% 1,2% 0% 0%
V (15 Gy) (%) 0,8% 0% 0% 0%
Uretre | V (25 Gy) (%) 0% 0% 0% 0%
V (30 Gy) (%) 0% 0% 0% 0%

111.3.5 Conclusion

Notre étude avec la méthode de la planification inverse a analysé le comportement des
contraintes de dose imposées sur le volume cible et sur les organes a risque ; ce qui a permis
de déterminer I’impact de chacune de ces contraintes sur la distribution de la dose.

L’ application de la méthode IPSA dans un fantdme simulant une anatomie complexe a montre
le gain obtenu dans la réduction de I’irradiation aux tissus sains et du volume de surdosage.
Notre étude a aussi montré la possibilité de realiser un effet de boost a I’intérieur du volume
cible et la possibilité de protéger un organe a risque situé a I’intérieur du volume cible sans
perdre sur la couverture de ce volume.

Notre étude, dans le cas anatomique complexe, montre que la méthode IPSA offre une
solution idéale par rapport aux autres méthodes de calcul. La couverture des volumes cibles a
été meilleure avec la méthode IPSA avec une protection optimale des organes a risque en
comparaison avec la méthode d’optimisation manuelle. De plus, le gain dans des temps
nécessaire pour effectuer le calcul de la distribution de dose est significatif avec la méthode
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IPSA en comparaison avec celui dépensé pour effectuer le calcul par une optimisation
manuelle.

I11.4 Conclusion

Ce chapitre a présenté les différents moyens développés pour optimiser la distribution de la
dose en curiethérapie. Notre étude a, dans un premier temps, porté sur des méthodes liées
directement a la géométrie d’implantation, et dans un second temps, sur une méthode de
planification inverse.

Les méthodes d’optimisation directes ont été détaillées dans des différents fantémes
géométriques simulant des implantations basées ou non sur les regles du systeme de Paris. Les
résultats obtenus montrent le gain réalisé sur la longueur active et sur la prescription de dose
en utilisant les méthodes d’optimisation en comparaison avec la méthode sans optimisation.
Une distribution de dose optimale peut étre réalisée en utilisant un rapport entre la longueur
du volume cible et la longueur active (LT/LA) de 1, 0,8, et 0,88 avec respectivement la
méthode d’optimisation sur points, I’optimisation géométrique, et I’optimisation inverse. La
prescription de dose peut augmenter a 90% de la dose moyenne calculée sur tous les points de
dose, placés a mi distance entre les cathéters sur toute la longueur active, avec I’optimisation
sur points et I’optimisation geométrique. La prescription de dose peut rester similaire a celle
utilisée avec le systeme de Paris en utilisant la méthode d’optimisation inverse.

Notre étude des méthodes d’optimisation directes a été effectuée dans différents sites
anatomiques (gynécologiques et ORL). L application de ces méthodes dans des sites cliniques
a nécessité la détermination de criteres permettant le choix de la méthode convenable. La
détermination de ces critéres a été essentiellement basée sur la géométrie d’implantation.
L’ implantation ORL utilisée pour le traitement d’une localisation médiane (cas de la luette) a
été classée en mode de traitement en distance, ainsi que I’application gynécologique
endocavitaire. Ce classement indique la possibilité¢ d’appliquer seulement la méthode
d’optimisation sur points dans ces deux sites. L’ implantation ORL utilisée pour un traitement
latéralisé (cas de I’amygdale), et I’implantation gynécologique interstitielle ont été classées en
mode de traitement en volume, ce qui permet I’application de toutes les méthodes
d’optimisation.

L utilisation de la méthode sur points de dose nécessite une définition des points ou la dose de
prescription doit étre délivrée. Dans des géometries d’implantation réguliéres, les points
peuvent étre placés a I’intérieur du volume cible a mi distance entre les cathéters. Mais,
I’irrégularité de la géométrie d’implantation ne permet pas de placer des points de dose a
I’intérieur du volume cible ; I’utilisation des images scanner permet de placer ces points sur la
surface du volume cible.

L’utilisation de la méthode d’optimisation géométrique est plus facile que la méthode sur
points, car elle ne nécessite pas des conditions particulieres pour son application, mais elle
n’est pas adaptée pour le mode de traitement en distance.

La méthode d’optimisation inverse applicable pour le traitement en volume nécessite une
définition du volume cible et des organes a risque et une définition des contraintes de dose
pour ces volumes. Ces contraintes sont calculées par I’algorithme basé sur la géométrie
d’implantation. Les organes a risque sont pris en compte dans le processus d’optimisation
selon la distance qui les sépare des positions actives de la source.
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Nos résultats dans les sites ORL dans le cas de d’une localisation médiane montrent que
I’optimisation ne génere pas un plan de traitement meilleur que celui réalisé avec la méthode
sans optimisation. Dans le cas d’une localisation latéralisée, I’optimisation sur points et
I’optimisation inverse réalisent une réduction significative de I’irradiation aux tissus sains
avec une couverture du volume cible cliniquement acceptable. Ces deux méthodes réalisent
aussi une protection importante des organes a risque.

Dans les sites gynécologiques nous avons abordé I’application interstitielle destinée pour le
traitement du vagin et des parameétres, et I’application endocavitaire destinée pour le
traitement de I’endomeétre. Dans I’application interstitielle nous avons divisé la géométrie
d’implantation en une réguliére et une autre irréguliére.

Nos résultats dans le cas d’une géométrie réguliere montrent, en comparaison avec la méthode
sans optimisation, que les deux méthodes d’optimisation géométrique et sur points produisent
une amélioration de la couverture du volume cible avec une légere réduction de I’irradiation a
la paroi vesicale. La méthode d’optimisation inverse génere une amélioration de la couverture
du volume cible avec une réduction de I’irradiation aux tissus sains et aux organes a risque.
Dans le cas d’une géométrie irréguliere, les méthodes d’optimisation réalisent en comparaison
avec la méthode sans optimisation une réduction importante de I’irradiation aux tissus sains et
aux organes a risque. La couverture du volume cible a été meilleure avec la méthode
d’optimisation sur points avec une meilleure protection de la paroi vésicale. L’optimisation
inverse réalise une meilleure réduction de volume de surdosage et de I’irradiation a la paroi
rectale ou I’intérét clinique a imposé plus de protection sur cet organe.

Nous avons aussi présente, dans cette étude, I’impact de I’optimisation graphique associée a la
méthode d’optimisation inverse ; les résultats montrent que la couverture du volume cible
peut étre améliorée au moyen de cette méthode, mais avec une augmentation de la dose sur
I’isodose de référence. Le bénéfice de cette méthode a été plus important dans le cas d’une
géomeétrie d’implantation irréguliére.

Dans le cas d’une application endocavitaire réalisée pour le traitement de I’endomeétre nous
avons réalisé une optimisation de la distribution de dose au moyen de la méthode sur points.
Les points de dose sont placés sur la surface du volume cible. Les longueurs actives sont
optimisées (longueur active dans les source utérines fixée a 7,5 cm, et la longueur active dans
les source vaginales fixée a 1 cm). La distribution de dose est calculée par la méthode sur
points, et ensuite adaptée au volume cible par la méthode d’optimisation graphique. Cette
méthode a réalisé des résultats trés importants pour la réduction de I’irradiation aux tissus
sains et aux organes a risque avec une couverture du volume cible presque identique a celle
réalisée avec la méthode d’optimisation manuelle utilisée pour le traitement réel des patientes.
Cette méthode d’optimisation a été adaptée en clinique pour le calcul de la distribution de
dose dans le cas de traitement de I’endométre, ce qui a permis un gain significatif de temps
dépensé auparavant pour calculer la distribution de dose avec une optimisation manuelle.

Notre application clinique des méthodes d’optimisation directes présente un intérét important
pour les tissus sains et les organes a risque. La limite de ces méthodes est la dépendance
essentielle de la géométrie d’implantation, ce qui impose un choix précis de la méthode
d’optimisation en fonction de la géométrie d’implantation. Par conséquent, notre objectif de
définir un systeme de dosimétrie 3D adapté a toutes les applications cliniques effectuées en
curiethérapie devient difficilement réalisable avec ces méthodes.

Notre étude avec la méthode de planification inverse (IPSA) a été essentiellement effectuée
afin de compléter notre objectif pour définir un systeme de dosimétrie 3D. Le fait que cette
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méthode est directement basée sur I’anatomie des patients a permis d’orienter notre étude vers
un nouveau concept d’optimisation nécessitant une définition de I’anatomie et des contraintes
de dose cliniques. Notre étude avec la méthode IPSA a, dans un premier temps, analysé le
comportement des contraintes de dose par une étude de I’impact de leurs pondérations sur la
distribution de dose. Nous avons, dans un second temps, présenté I’application de la méthode
IPSA dans des cas complexes.

Notre étude avec les pondérations des contraintes de dose a analysé le r6le de chaque dose en
fonction de sa valeur minimale et maximale et en fonction de son placement a la surface et a
I’intérieur d’un volume. Nos résultats montrent que la couverture du volume cible est
contr6lée par la Dmin imposée sur la surface de ce volume. Le volume de surdosage est
controlé par la Dmax imposée a I’intérieur du volume cible. La pondération de la Dmin
imposée sur la surface du volume cible doit étre égale ou supérieure a 100 afin d’assurer une
bonne couverture du volume cible. La pondération de la Dmax imposée a I’intérieur du
volume cible doit étre inférieure a 100 afin de ne pas produire un sousdosage du volume
cible ; une valeur par défaut (10) a été définie dans notre étude, mais cette valeur peut étre
supérieure a 10 lorsque un volume de surdosage doit étre minimisé. Les pondérations des
autres doses imposées sur le volume cible peuvent étre fixées par défaut a 100 ; une valeur
différente de 100 ne réalise pas un impact significatif sur la distribution de dose.

La protection des organes a risque est assurée par la Dmax imposée sur la surface de ces
organes ; la pondération de cette dose peut étre choisie selon I’intérét clinique voulu pour
protéger ces organes.

L’étude effectuée avec la méthode IPSA dans des cas complexes montre dans le test réalisé
sur un fantdme, simulant une anatomie complexe, la possibilité de réaliser un effet boost dans
un volume cible avec une protection d’un organe a risque situé a I’intérieur de ce volume sans
perte dans la couverture du volume cible.

Nos résultats dans le cas anatomique constitué des deux volumes cibles montrent que la
méthode IPSA offre une solution idéale pour la couverture des volumes cibles et pour la
protection des organes a risque en comparaison avec I’optimisation manuelle utilisée pour le
traitement réel et aussi en comparaison avec I’optimisation inverse. De plus, la méthode IPSA
permet un gain significatif dans le temps nécessaire pour calculer une distribution de dose
optimale.

L’étude effectuée avec la méthode IPSA dans ce chapitre avait pour but de comprendre le
comportement de cette méthode et de présenter son intérét dans des cas complexes.
L’ application de la méthode IPSA dans les sites anatomiques précédemment présentés va
continuer en comparaison avec la méthode sans optimisation et les méthodes d’optimisation
directes dans le chapitre suivant.
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CHAPITRE IV. Définition d’un systeme de dosimétrie 3D dans la
technique d’irradiation a débit de dose pulsé

IVV.1 Introduction

Nous avons présenté dans le chapitre précédent comment nous pouvons optimiser et évaluer
la distribution de dose en curiethérapie tridimensionnelle. Ce chapitre a pour objectif de
définir un systéeme de dosimétrie 3D en discutant les méthodes d’optimisation et en évaluant
la distribution de dose dans différentes localisations réalisées en curiethérapie. Nous
présenterons le systeme de dosimétrie 3D dans des séries de patients traités pour des cancers
gynecologiques et ORL. Une étude comparative des différentes méthodes de calcul sera
réalisée pour chaque localisation.

IV.2 Définition d’un systeme de dosimétrie 3D dans le cas d’une curiethérapie
gynécologique

IVV.2.1 Introduction

Les localisations gynécologiques peuvent étre traitées par des applications interstitielles et des
applications endocavitaires. Les applications interstitielles sont destinées au traitement d’une
atteinte de la paroi vaginale ou des parameétres lors de la présentation initiale ou d’une
récidive. Les applications endocavitaires abordées dans notre étude sont destinées au
traitement du cancer de I’endomeétre. La définition d’un systeme de dosimétrie va étre
abordée, tout d’abord dans les applications interstitielles, et ensuite dans les applications
endocavitaires.

IVV.2.2 Dans le cas d’une curiethérapie interstitielle
L’étude a été effectuée pour 11 patientes traitées en curiethérapie interstitielle (Brunaud,
2004a). Nous avons divise les applications selon la geométrie d’implantation en deux modes :
implantation réguliére et implantation irréguliére. Nous décrivons le systéme de dosimétrie
3D adapté pour ces applications comme suit :

IVV.2.2.1 Description du systeme de dosimétrie 3D

1V.2.2.1.1Géométrie de I’implantation

Les regles du systeme de Paris ont été respectées dans 4 implantations constituées de 4 a 9
cathéters. Ces implantations sont appelées des implantations réguliéres. La geométrie
d’implantation a été irréguliere dans 7 cas constitués de 9 a 12 cathéters. Parmi les
implantations irréguliéres deux implantations ont été effectuées par I’association entre une
application interstitielle et une endocavitaire. Dans une implantation, une source utérine a été
ajoutée a I’application interstitielle, et dans I’autre implantation un moule portant quatre
sources vaginales et une source utérine a été ajouté a I’application interstitielle (voir figure
111-48).

I1VV.2.2.1.2 Definition du volume cible et des organes a risque

Le CTV a été défini en tant que volume cible. Le CTV comprend le vagin ou les parameétres
ou les deux volumes ensemble dans I’application interstitielle. Le CTV comprend le col et
I’utérus lorsqu’une association entre application interstitielle et endocavitaire est faite. Les
organes a risques sont la paroi rectale et la paroi vesicale avec une épaisseur de 5 mm.

154



Chapitre IV — Définition d’un systéme de dosimétrie 3D dans la technique d’irradiation a
débit de dose pulsé

En utilisant la planification inverse, dans quelques cas, une marge autour du volume cible a
été utilisée pour pouvoir activer les positions de source situées a I’extérieur du volume cible
initial. Nous avons utilisé une marge latérale variée de 1 a 2 mm pour le volume CTV. Nous
n’avons pas utilisé de marge pour les organes a risques.

La marge définie par I’algorithme de la planification inverse, autour du volume cible, est une
marge réguliére. Lorsque nous ne voulons pas traiter le méme volume de chaque cote, une
nouvelle notion de volume traité a été introduite comme un volume ou I’optimisation doit étre
appliquée. Lorsque ce volume a été défini, nous avons evalué la distribution de dose sur le
CTV qui représente le volume cible commun entre les différentes méthodes de calcul.

1VV.2.2.1.3Calcul de la distribution de la dose

La distribution de dose peut étre calculée sans optimisation, avec les méthodes d’optimisation
directes, et avec la méthode de planification inverse.

Nous avons exposé dans le chapitre précédent que le choix des méthodes d’optimisation
directes se fait en fonction de la géométrie d’implantation, et nous avons trouvé que
I’application interstitielle peut étre classée en mode d’implantation en volume. Toutes les
méthodes d’optimisation directes sont adaptées pour le mode d’implantation en volume.

Le rapport entre la longueur du volume cible et la longueur active (LT/LA) a été fixé a 0,7
avec la méthode sans optimisation selon le systeme de Paris. L’application des méthodes
d’optimisation directes nécessite la réduction de la longueur active. Les résultats obtenus dans
le chapitre précédent nous a amené a définir un rapport (LT/LA) égal a 0,8 avec la méthode
d’optimisation géométrique, a 1 avec la méthode d’optimisation sur points, et a 0,88 avec la
méthode d’optimisation inverse.

La méthode de la planification inverse optimise automatiquement la longueur active pour
qu’elle soit égale a la longueur du volume cible.

La méthode d’optimisation sur points a été effectuée en utilisant des points de dose distribués
tous les 5 mm sur la surface du volume cible.

L’optimisation inverse a été effectuée en utilisant des contraintes de dose physiques imposees
sur le volume cible et les organes a risque. Ces contraintes ont été choisies dans la marge de la
dose maximale calculée par I’algorithme de I’optimisation. La contrainte de dose imposée sur
le volume cible est toujours fixée a 100%. La dose 100% est la dose moyenne calculée sur la
surface du volume cible. Les contraintes de dose imposées aux organes a risque sont calculées
en pourcentage de la dose 100% (Tableau IV-1).

Tableau IV-1. Contraintes de dose moyennes, avec les marges (min-max), utilisées avec la méthode
d’optimisation inverse.

Paroi rectale Paroi vésicale
Patientes Contrainte Contrainte
Implantation 91% 76%
réguliére (marge : 75-110) (marge : 40-100)
Implantation 96% 94%
irrégulieres (marge : 77-110) (marge : 75-100)

Les contraintes de dose présentées dans ce tableau sont les contraintes qui ont réalisé un
compromis optimum entre la couverture du volume cible et la protection des organes a risque.
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La méthode de la planification inverse a été effectuée en imposant des contraintes de dose
cliniques sur le volume cible et les organes a risque. Nous avons fixé une dose de 20 Gy
(100%) comme une dose minimale sur le volume cible. Les contraintes de dose imposées aux
organes a risques ont été fixées a 75% (15 Gy) (Tableau IV-2).

Tableau 1V-2. Contraintes de dose utilisées avec la méthode de la planification inverse dans le cas d’une
curiethérapie interstitielle.

Organe : __ Surface _ _ __Intérieur _
Dmin Pondération Dmax Pondération Dmin Pondération Dmax Pondération
VVolume cible | 20 Gy 200 30 Gy 100 20 Gy 100 30 Gy 10
Paroi rectale 0 0 15 Gy * - - - .
Paroi vesicale | 0 0 15 Gy * - - - -

IV.2.2.1.4Prescription de la dose

Dans le cas des géométries d’implantation régulieres, la dose de traitement de 20 Gy (50
cGy/pulse) a été prescrite en pourcentage de la dose de base définie selon le systéeme de Paris
en utilisant la méthode sans optimisation et les méthodes d’optimisation directes.

Dans le cas des géométries d’implantation irréguliéres, un plan central passant par le centre
géométrique de I’implantation a été défini. Des triangles ont été dessinés a partir de
I’intersection entre le plan central et les cathéters. Les centres géométriques de ces triangles
ont eté utilisés comme des points de référence. La dose minimale dans le plan central est
située aux centres géométriques de ces triangles. Pour cela, ces points de référence peuvent
étre assimilés aux points de dose de base (Kolkman-Deurloo, 1994). La dose de traitement (20
Gy) a été prescrite en pourcentage de la dose moyenne des doses calculées aux points de
référence.

La prescription de dose est réalisée automatiquement sur I’isodose représentant la dose
minimale prescrite sur le volume cible avec la méthode de planification inverse.

La dose délivrée aux points des doses de base dans le cas des géométries d’implantation
régulieres, et au point de normalisation placé au centre de I’implantation dans le cas des
géométries d’implantation irréguliéres a été présentée dans le tableau (IV-3) pour toutes les
méthodes de calcul de dose.

1V.2.2.1.5Evaluation de la distribution de dose

L’évaluation de la distribution de dose a porté, au moyen des HDVs cumulatifs, sur la
couverture du volume cible, I’irradiation aux tissus sains, et le volume de surdosage.
L’irradiation aux organes & risque a été évaluée en rapportant la dose délivrée a 2 cm® et 5
cm® de la paroi rectale et de la paroi vésicale.

La conformité de la distribution de dose a été evaluée au moyen de I’indice COIN.
L’homogénéité de la distribution de dose, dans le volume placé a mi distance entre les
cathéters, a éte évaluée par I’indice QI obtenu a partir du HDV « natural ».

* La pondération a été variée (de 10 a 100) en fonction de la distance qui sépare I’organe a risque de
I’implantation.
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Le surdosage ou le sous dosage réalisé par la dose de prescription a été évalué par I’indice
NDR qui prend en compte la prescription réalisée par rapport au volume cible et la
prescription basée sur la géométrie d’implantation calculée au moyen du HDV « natural ».

IV.2.2.2 Résultats du systeme de dosimétrie 3D

IV.2.2.2.1Dans le cas des implantations réguliéres

En comparaison avec la méthode sans optimisation ou une couverture du volume cible de
98% a été obtenue avec une prescription de dose effectuée a 80% de la dose de base (Tableau
IV-3) :

I’optimisation géometrique a réalisé une couverture du volume cible de 98% avec une
prescription de dose a 85% de la dose de base. La marge de variation de la prescription est
passée de 66-85% a 80-90%. L’irradiation aux tissus sains est passée de 65% a 56%. Le
volume de surdosage a changé de 12,7 cm® & 9,6 cm®, et la marge de variation du volume de
surdosage est passée de 6,4-25,2 cm® & 6-14,7 cm®. L’indice COIN a été modifié de 0,34 &
0,43. L’indice QI est passé de 2 a 2,2.

La dose délivrée & 2 cm® et & 5 cm® de la paroi rectale est passée respectivement de 79% a
73%, et de 56% a 50%. La dose délivrée a 2 cm® et @ 5 cm® de la paroi vésicale est passée
respectivement de 79% a 71% et de 53% a 47%.

La méthode d’optimisation sur points a réalisé une couverture du volume cible de 97% avec
une prescription de dose a 81% de la dose de base (marge : 70-85%). L’irradiation aux tissus
sains a changé de 65% & 52%. Le volume de surdosage est passé de 12,7 cm® a9 cm® (marge :
6-12,5). L’indice COIN a changé de 0,34 a4 0,47. L’indice QI est passé de 2 a 1,83.
L’irradiation aux organes a risque a éeté realisée en délivrant une dose de 68% et de 49% pour
respectivement 2 cm® et 5 cm® de la paroi rectale ; et une dose de 65% et de 43% pour
respectivement 2 cm® et 5 cm® de la paroi vésicale.

La méthode d’optimisation inverse a réalisé une couverture du volume cible de 95% avec une
prescription de dose a 83% de la dose de base (marge : 80-85%). L irradiation aux tissus sains
a changé de 65% & 52%. Le volume de surdosage est passé de 12,7 cm® & 9,14 cm® (marge :
6,6-13,4). Un indice COIN de 0,46 a été obtenu. L’indice QI a change de 2 a 1,65.
L’optimisation inverse a réalisé une irradiation de 62% et de 43% ; et de 59%, et de 40% pour
respectivement 2 cm® et 5 cm® de la paroi rectale et de la paroi vésicale.

La méthode de la planification inverse (IPSA) a réalisé un pourcentage de la prescription de
dose a 80% de la dose de base (marge : 60-89%). Une couverture du volume cible de 96,3% a
été obtenue. L’irradiation aux tissus sains est passée de 65% a 48%. Un volume de surdosage
de 10,7 cm® a été obtenu. L’indice COIN a passé de 0,34 & 0,5. L’indice QI a changé de 2 &
1,64. Une dose de 61% et de 40% ; et de 59%, et de 38% a &té obtenue pour respectivement 2
cm® et 5 cm® de la paroi rectale et de la paroi vésicale.
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Tableau 1V-3. Optimisation et évaluation de la distribution de dose en curiethérapie gynécologique
interstitielle dans le cas des implantations régulieres. Les paramétres d’évaluation sont présentés en

valeur moyenne avec la marge de variation.

Plan de traitement basé sur des images scanner

Sans Optimisation

Paramatres optimisation 0OG? Points or* IPSA
(moyen) (moyen) (moyen) (moyen) (moyen)
(min-max) (min-max) (min-max) (min-max) (min-max)

80% 85% 81% 83% 80%

DP/DB (%) (66-85) (80-90) (70-85) (80-85) (60-89)
DR (Gy) 21,25 20 21 20,5 21,25
(20-25,8) (19-21,3) (20-24,3) (20-21,25) (19-28,3)

Cl (%) 98% 98% 97% 95% 96,3%
(94-100) (96-100) (94-99) (93-97) (92-99)

Irradiation aux 65% 56% 52% 52% 48%
tissus sains (%) (37-85) (26-85) (26-84) (26-82) (22-78)

Volume du 12,7 9,6 9 9,14 10,7
S““gg;%?e‘ (6,4-25,2) (6-14,7) (6-12,5) (6,6-13,4) (5,1-17,4)

COIN 0,34 0,43 0,47 0,46 0,5
(0,15-0,62) (0,15-0,71) (0,16-0,71) (0,17-0,71) (0,22-0,72)

ol 2 2,2 1,83 1,65 1,64
(1,84-2,33) (1,83-2,51) (1,56-2,5) (1,45-1,83) (1,61-1,65)

NDR 1,06 1,08 0,96 1,06 1,09
(1,01-1,18) (1,01-1,14) (0,84-1,09) (0,98-1,17) (0,99-1,38)

Dosed |, s 79% 73% 68% 62% 61%
laparoi | “@™) | (53-121) (50-108) (49-92) (46-82) (49-78)

rectale Vi 3 56% 50% 49% 43% 40%
(%) (Sem) (34-92) (34-82) (33-77) (30-64) (28-56)

Dosea |, s 79% 71% 65% 59% 59%
laparoi | " @°™) | (29-122) (25-113) (24-93) (22-82) (21-83)

vésicale |\, 53% 47% 43% 40% 38%
(%) (Sem) (22-82) (18-71) (17-57) (16-54) (15-50)

2 0G : Optimisation géométrique.
® Points : Optimisation sur points de dose placés sur la surface de volume cible.
* Ol : Optimisation inverse

& DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base.

¢ Volume du surdosage est calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose
égale au moins a 150% de DB.
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IV.2.2.2.2Dans le cas des implantations irréguliéres

En comparaison avec la méthode sans optimisation ou une couverture du volume cible de
88% a été obtenue avec une prescription de dose effectuée a 62% de la dose de base (Tableau
IV-4) :

L’ optimisation géométrique a realisé une couverture du volume cible de 91% avec une
prescription de dose a 66% de la dose de base. L’irradiation aux tissus sains est passée de
5206 & 49%. Le volume de surdosage a changé de 47,4 cm® (marge : 14-84 cm®) & 46,6 cm®
(marge : 18,5-108 cm®). L’indice COIN a passé de 0,43 & 0,47. L’indice QI a changé de 1,62 a
1,85.

La dose délivrée & 2 cm® et & 5 cm® de la paroi rectale est respectivement passée de 87% &
86% et de 68% a 66%. La dose délivrée & 2 cm® et @ 5 cm® de la paroi vésicale est
respectivement passée de 118% a 126% et de 83% a 91%.

L’optimisation sur points a réalisé une couverture du volume cible de 85% avec une
prescription de dose & 61% de la dose de base. L’irradiation aux tissus sains est passée de
52% & 38%. Un volume de surdosage de 38 cm® (marge : 18-74 cm®) a été obtenu. L’indice
COIN est passé de 0,43 & 0,51. Un indice QI de 1,19 a été obtenu. La dose délivrée a 2 cm® et
a5 cm? de la paroi rectale était respectivement de 83% et de 64%. La dose délivrée a 2 cm? et
a5 cm?® de la paroi vésicale était respectivement de 93% et de 72%.

L’optimisation inverse a réalisé une couverture du volume cible de 94% avec une prescription
de dose a 63% de la dose de base. Une irradiation aux tissus sains de 42% a été obtenue. Un
volume de surdosage de 35 cm® (marge : 19-66 cm®) a été réalisé. Un indice COIN de 0,54 a
été obtenu. L’ indice QI a passé de 1,62 & 1,42. La dose délivrée & 2 cm® et 5 cm® de la paroi
rectale était respectivement de 83% et de 63%. La dose délivrée & 2 cm® et & 5 cm® de la paroi
vesicale était respectivement de 94% et de 78%.

La méthode de planification inverse (IPSA) a réalisé un pourcentage de la dose de
prescription a 72% de la dose de base. La marge de variation de la prescription de dose est
passee de 30-85% a 60-84%. Une couverture du volume cible de 95% a été obtenue.
L’irradiation aux tissus sains a été réalisée a 29%. Un volume de surdosage de 30 cm® a été
obtenu. L’indice COIN est passé de 0,43 a 0,67. L’indice QI a changé de 1,62 a 1,33. La dose
délivrée a 2 cm® et & 5 cm® de la paroi rectale était respectivement de 75% et de 58%. La dose
délivrée & 2 cm® et a 5 cm® de la paroi vésicale était respectivement de 81% et de 64%.
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Tableau 1V-4. Optimisation et évaluation de la distribution de dose en curiethérapie gynécologique
interstitielle dans le cas des implantations irrégulieres. Les parametres d’évaluation sont présentés en

valeur moyenne avec la marge de variation.

Plan de traitement basé sur des images scanner

Sans Optimisation

Paramatres optimisation oG! Points or IPSA
(moyen) (moyen) (moyen) (moyen) (moyen)
(min-max) (min-max) (min-max) (min-max) (min-max)

62% 66% 61% 63% 72%

DP/DB (%) (30-85) (30-91) (30-85) (30-85) (60-84)
DR (Gy) 27,4 25,76 28 27 23,6
(20-56,7) (18,7-56,7) (20-56,7) (20-56,7) (20,24-28,3)

Cl (%) 88% 91% 85% 94% 95%
(61-100) (65-100) (56-99) (90-99) (91-99)

Irradiation aux 52% 49% 38% 42% 29%
tissus sains (%) (32-68) (30-65) (13-72) (30-60) (18-43)

S\:‘:é‘;gzgf 47,4 46,6 38 35 30
) (14-84) (18,5-108) (18-74) (19-66) (14-49)
COIN 0,43 0,47 0,51 0,54 0,67
(0,2-0,54) (0,35-0,60) (0,25-0,63) (0,33-0,66) (0,54-0,78)

ol 1,62 1,85 1,19 1,42 1,33
(1-2,1) (1-2,96) (1,1-1,42) (1,1-2,1) (1-1,83)

NDR 1,03 1,07 0,67 0,75 0,72
(0,2-1,37) (0,2-1,64) (0,3-1,19) (0,22-1,18) (0,15-1,25)

Dose a Vo3 87% 86% 83% 83% 75%
laparoi | “@°™) | (54-113) (57-107) (60-116) (67-110) (66-82)
rectale Vi 3 68% 66% 64% 63% 58%
(%) (Sem) (47-95) (50-85) (46-87) (52-73) (51-66)
Dosea |, s 118% 126% 93% 94% 81%
laparoi | “@°™) | (76-189) (76-280) (52-165) (73-123) (71-105)
vésicale | |, 83% 91% 72% 78% 64%
(%) (Gem) (40-143) (46-208) (37-136) (41-126) (41-94)

1 OG : Optimisation géométrique
2 Points : Optimisation sur points de dose placés sur la surface du volume cible.
® Ol : Optimisation inverse

& DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base.

¢ Volume du surdosage est calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose
égale au moins a 150% de DB.
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1VV.2.2.3 Discussion

IV.2.2.3.1Impact sur la longueur active

L augmentation de temps d’arrét de la source dans les positions extrémes de I’implantation
génere une augmentation du volume traité en utilisant les méthodes d’optimisation directes,
géométrique et sur points, ce qui permet de réduire la longueur active (Kolkman-Deurloo,
1994 ; Major, 2002 ; Van der Laarse, 2001). Les résultats obtenus par Major et al (Major,
2002) pour une comparaison effectuée entre le systéme de Paris et la méthode d’optimisation
sur points, dans des fantémes géométriques, indiqunt que le choix de la longueur active
optimale dépend de I’espacement entre les cathéters, de la méthode d’optimisation, et de la
forme du volume cible, et il recommande d’utiliser une longueur active inférieure a la
longueur du volume cible de 0,5 cm (2,5 mm de chaque c6té), et de 1 cm (5 mm de chaque
coté), pour un écart entre les cathéters respectivement de moins de 1,5 cm et de 2 cm. La
méme recommandation a été faite par Baltas et al (Baltas, 1998) en utilisant la méthode sur
points. Anacak et al (Anacak, 1997) dans une évaluation de I’effet de I’optimisation
géométrique sur des fantdmes géométriques propose I’utilisation d’une longueur active
inférieure a la longueur de volume cible de 1 cm.

L’optimisation inverse est essentiellement basée sur la méthode d’optimisation géométrique,
ainsi une réduction de la longueur active est nécessaire pour la méme raison que ci dessus.

En utilisant la méthode de planification inverse (IPSA), la longueur active est
automatiquement choisie en relation avec la longueur du volume cible. Les positions actives
de la source sont placées a I’intérieur du volume cible. Dans le cas ou la dose de traitement
doit étre délivrée a un volume plus large que le volume cible dessiné, une marge latérale et
longitudinale peut étre définie autour du volume cible pour pouvoir activer automatiquement
les positions de la source en dehors de ce volume (Lessard, 2002).

D’apres nos résultats présentés sur des fantdbmes géométriques dans le chapitre précédent (111)
et sur des cas cliniques dans ce chapitre, nous ne recommandons pas I’utilisation d’une
longueur active inférieure a la longueur du volume cible dans le cas des méthodes
d’optimisation directes. Pieters et al (Pieters, 2001) propose, afin d’améliorer la distribution
de dose dans le cas des traitements de cancer de sein, I’utilisation d’une longueur active
Iégerement supérieure (au moins 2,5 mm de chaque c6té) a la longueur du volume cible afin
d’assurer une couverture de 100% de ce volume en utilisant la méthode d’optimisation
géométrique. Notre étude montre qu’une bonne couverture du volume cible, avec une
réduction importante de I’irradiation aux tissus sains, peut étre obtenue avec les méthodes
d’optimisation directe en utilisant un rapport entre la longueur du volume cible et la longueur
active de 0,8 (0,5 cm de chaque cété); 0,88 (0,25 cm de chaque cO6té); et 1 avec
respectivement la méthode d’optimisation géométrique, d’optimisation inverse, et
d’optimisation sur points. L’activation automatique de la longueur active par la planification
inverse réalise un rapport de 1 entre la longueur du volume cible et la longueur active.

IV.2.2.3.2Impact sur la prescription de la dose

Pieters et al (Pieters, 2001) recommande une prescription de dose & 91% de la dose de base en
utilisant I’optimisation géométrique en vue d’améliorer la distribution de dose dans le cas de
traitement de cancer du sein, et I’étude montre un avantage important pour la réduction du
volume de surdosage et I’amélioration de la conformité de la distribution de dose en utilisant
cette prescription. Kolkman-Deurloo et al (Kolkman-Deurloo, 1994) montre qu’une bonne
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uniformité de la distribution de dose peut étre obtenue avec la méthode d’optimisation
géométrique pour une prescription de dose effectuée a 94% de la dose de base dans le cas de
traitement de cancer du sein. Major et al (Major, 2002) dans une étude réalisée sur des
fantdmes géométriques montre qu’une couverture du volume cible a 95% peut étre atteinte
avec la méthode d’optimisation sur points, ou les points sont placés a mi distance entre les
cathéters sur toute la longueur active, en réalisant un pourcentage entre la dose de référence et
la dose de base de 90% =+ 2. Pour un placement des points de dose sur la surface du volume
cible, la méme couverture de volume cible a été obtenue avec I’optimisation sur points en
réalisant un pourcentage de 87% =+ 4 entre la dose de référence et la dose de base.

Nous avons montré dans les études effectuées sur des fantbmes géométriques, présentées dans
le chapitre précédent (111), que la distribution de dose peut étre améliorée en utilisant la
méthode d’optimisation géométrique et la méthode d’optimisation sur points avec une
prescription de dose effectuée a 90% de la dose moyenne des doses calculées sur des points
de base placés sur toute la longueur active des cathéters. Cette prescription de dose avec la
méthode géométrique et la méthode sur points de dose ne peut étre realisee que dans des
géométries d’implantations régulieres.

Nous avons, d’aprés nos résultats, sur un fantdme géometrique, recommandé une prescription
de dose a 85% de la dose de base en utilisant la méthode d’optimisation inverse. Cette
prescription a réalisé 99% de la couverture de volume cible.

D’apres les résultats cliniques, nous avons trouvé qu’une bonne couverture du volume cible
peut étre réalisée, dans le cas des geométries d’implantation réguliéres, en effectuant presque
la méme prescription de dose en utilisant la méthode sur points et la méthode IPSA que celle
utilisée avec la méthode sans optimisation. Cette prescription de dose peut étre augmentée de
3% et de 5% en utilisant respectivement la méthode inverse et la méthode géométrique tout en
réalisant une couverture optimale du volume cible.

Les résultats dans le cas des géométries d’implantation irrégulieres nous ont montré que la
méthode sur points peut réaliser une couverture acceptable du volume cible en utilisant
presque la méme prescription de dose que celle utilisée avec la méthode sans optimisation.
Une amélioration significative de la couverture du volume cible peut étre réalisée en utilisant
la méthode d’optimisation inverse avec une prescription de dose presque identique a celle
utilisée avec la méthode sans optimisation. Cette prescription de dose peut étre augmentée de
6% avec une bonne amélioration de la couverture du volume cible en utilisant la méthode
géométrique. Un gain trés important a été réalisé avec la méthode IPSA en augmentant la
prescription de dose de 10% avec une amélioration significative de la couverture du volume
cible.

1V.2.2.3.3Impact sur la distribution de dose

Couverture du volume cible, irradiation aux tissus sains et aux organes a risque, et
homogénéité de la distribution de dose
Dans le cas des géométries d’implantation réguliéres, une meilleure couverture du volume
cible a été realisee avec la méthode sans optimisation et la méthode d’optimisation
géométrique. Une légére réduction de la couverture du volume cible a été produite avec la
méthode sur points, la methode inverse et la méethode IPSA. Cette réduction n’est pas
significative et est cliniquement acceptable. Cette couverture optimale du volume cible
réalisée avec les méthodes d’optimisation a été réalisée avec reduction du volume de
surdosage en comparaison avec la méthode sans optimisation. Une réduction importante du
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volume de surdosage a été obtenue avec la méthode sur points avec aussi une limitation de la
marge de variation.

L’irradiation aux tissus sains et aux organes a risque a été réduite avec les méthodes
d’optimisation. Une réduction optimale a été réalisée avec la méthode IPSA.

L’indice QI a atteint un maximum de 2,2 avec I’optimisation géométrique, ce qui montre une
amélioration de I’homogénéité de la distribution de dose dans le volume situé a mi distance
entre les cathéters. Le HDV « natural » est caractérisé par un pic haut et étroit. L’amélioration
de I’homogénéité de la distribution de dose avec la méthode géométrique était prévisible car
le principe de cette méthode est de réduire la différence entre les doses délivrées a mi distance
entre les cathéters sur toute la longueur active (Anacak, 1997 ; Pieters, 2001). L’utilisation des
points de dose placés sur la surface du volume cible avec la méthode d’optimisation sur points
a conduit a réduire I’indice Ql. La méthode d’optimisation inverse et la méthode IPSA
calculent la distribution de dose afin de remplir les contraintes de dose imposées sur le
volume cible et les organes a risque sans utiliser des contraintes concernant I’homogénéité de
la distribution de dose dans les zones placées a mi-distance entre les cathéters, ce qui explique
les valeurs faibles de I’indice QI avec ces deux méthodes.

La comparaison entre les méthodes d’optimisation basées sur la géométrie d’implantation
(optimisation géométrique) et les méthodes d’optimisation basées sur I’anatomie
(optimisation inverse et IPSA) montre que la méthode géométrique réalise une amélioration
de la couverture du volume cible avec une amélioration de I’homogénéité de la distribution de
dose. Par contre, les méthodes anatomiques réalisent une meilleure protection des tissus sains
et des organes a risque avec une couverture du volume cible cliniquement acceptable.

La comparaison entre une méthode d’optimisation anatomique directe (optimisation inverse)
et une méthode de planification inverse (IPSA) montre que la méthode IPSA réalise une
Iégére amélioration de la couverture du volume cible, de I’irradiation aux tissus sains et aux
organes a risque.

Dans le cas des géométries d’implantation irrégulieres, la couverture du volume cible a été
significativement améliorée en utilisant la méthode géométrique, la méthode inverse, et la
méthode IPSA. La méthode sur points a généré une légere réduction (-3%) de la couverture
du volume cible, mais cette réduction reste cliniquement acceptable. L’irradiation aux tissus
sains, le volume de surdosage et I’irradiation aux organes a risque ont été réduits avec les
méthodes d’optimisation a I’exception de la méthode géométrique ol une augmentation de
I’irradiation a la paroi vésicale a été produite.

L’homogénéité de la distribution de dose se dégrade dans ces implantations a cause de
I’irrégularité de la géométrie d’implantation.

Dans le groupe des patientes présenté dans cette étude, le traitement a été effectué pour des
gros volumes. L’implantation des gros volumes en curiethérapie n’était pas décrite par les
systemes de dosimétrie traditionnels ; Erickson et al (Erickson, 1996) ont montré le manque
de systemes de dosimétrie pour ces volumes et ont insisté sur I’importance du calcul de la
distribution de dose en 3D. Parmi les applications étudiées, il y avait deux applications ou une
association entre une application endocavitaire et une interstitielle a été effectuée (voir §
111.3.4.2). Hsu et al (Hsu, 2002) ont présenté I’intérét de cette technique par rapport a une
application endocavitaire consistant en une source utérine et deux sources vaginales. Elle
permettait I’amélioration de la couverture des paramétres et la réduction du volume de
surdosage et I’irradiation aux organes a risque. L’utilisation de cette technique d’implantation
en clinique nécessitait I’utilisation des méthodes d’optimisation afin d’assurer une bonne
couverture des deux volumes cibles : le col utérin et I’utérus.

Les résultats obtenus, a partir de notre étude, montrent I’efficacité des méthodes
d’optimisation directes et de la planification inverse dans I’amélioration de la couverture du
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volume cible. Une amélioration de la protection des tissus sains et des organes a risque est
réalisée avec les méthodes basées sur I’anatomie. Cette amélioration de I’irradiation aux tissus
sains et aux organes a risque a été optimale avec la méthode IPSA.

Indice COIN et I’indice NDR
Le NDR est un indice sensible au sousdosage et au surdosage du volume cible par la dose de
prescription. Le NDR doit étre égal a 1 afin d’éviter un surdosage ou un sousdosage dans le
volume cible (Moerland, 2000). L’indice COIN est sensible a la conformité de la distribution
de dose en terme de couverture du volume cible et d’irradiation aux tissus sains. Un plan de
traitement est considéré optimum lorsque ce plan réalise une couverture du volume cible
supérieur a 85% et un indice COIN supérieur a 0,64 (Baltas, 1998).
En comparaison avec la méthode géométrique, dans le cas des géométries d’implantation
régulieres, la méthode sur points a réalisé une légére augmentation de I’indice COIN (+3%).
L’indice NDR a changé de 1,08 a 0,96, ce qui indique que la couverture du volume cible a été
réalisée avec un sous dosage dans le volume cible en utilisant la méthode sur points. La
comparaison entre les deux méthodes confirme que la couverture du volume cible a été
Iégerement réduite (-1%) et qu’une réduction du volume de surdosage a été générée avec la
méthode sur points.
L’indice COIN a été modifié de la méme fagon (+3%) en utilisant la méthode IPSA en
comparaison avec la méthode sur points. L’indice NDR a changé de 0,96 en utilisant la
méthode sur points a 1,09 en utilisant la méthode IPSA, ce qui montre que la couverture du
volume cible a été réalisée avec un surdosage dans ce volume. La comparaison entre les deux
méthodes confirme qu’avec une légére réduction (-0,7%) de la couverture du volume cible,
une augmentation du volume de surdosage a été realisée avec la méthode IPSA en
comparaison avec la méthode sur points.
Ces deux exemples de la variation de I’indice COIN et de I’indice NDR montrent que pour
des changements différents du volume de surdosage, I’indice COIN présente la méme
variation, tandis que I’indice NDR montre que la couverture du volume cible a été réalisée
avec un surdosage ou un sousdosage.
La seule utilisation de I’indice COIN dans I’évaluation de la distribution de dose et dans la
comparaison des plans différents de traitement n’apporte pas d’information sur le surdosage
ou le sous dosage produits dans le volume traité. L’utilisation de I’indice NDR seul dans la
comparaison des plans de traitement n’apporte pas d’information sur la couverture du volume
cible et I’irradiation aux tissus sains. L’utilisation conjointe de ces deux indices est nécessaire
pour évaluer la couverture du volume cible, I’irradiation aux tissus sains et le surdosage ou le
sous dosage dans le volume traite.
La limite de I’indice NDR est qu’il est calculé a partir du HDV « natural ». Le pic du HDV
« natural » est large dans le cas des géométries d’implantation irréguliéres. Le NPD, dose de
prescription calculée a partir du HDV « natural » et situé a la base du pic, utilisé pour le calcul
de I’indice NDR est faible, ce qui donne une valeur de NDR inférieure a 1. Par conséquent,
I’utilisation de I’indice NDR n’est pas trés valable dans ce genre d’implantation pour évaluer
le surdosage ou le sous dosage.
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IVV.2.3 Dans le cas d’une curiethérapie endocavitaire (cancer de I’endometre)
L’étude a ete appliquée chez 7 patientes ayant un cancer de I’endometre (Brunaud, 2004b). Le
traitement a été effectué en curiethérapie a débit de dose pulsé afin de délivrer une dose de 30
Gy apres une irradiation a 30 Gy en radiothérapie externe.

1V.2.3.1 Description du systéeme de dosimétrie 3D

1V.2.3.1.1Géometrie de I’implantation

La géométrie de I’implantation consiste en deux sources utérines en Y et deux sources
vaginales (Figure 11-14). Les sources utérines et vaginales sont solidarisées par un moulage
vaginal.

1V.2.3.1.2 Définition du volume cible et des organes a risque

L’objectif du traitement est de délivrer une dose de 30 Gy au volume cible représenté par le
corps de I’utérus et le col utérin, et une dose de 15 Gy au tiers supérieur du vagin. Les organes
a risque sont la paroi rectale et la paroi vésicale avec une épaisseur de 5 mm.

1VV.2.3.1.3Calcul de la distribution de la dose

Le calcul de la distribution de dose a été effectué, avant I’introduction des images scanner, par
une optimisation manuelle de la longueur active et du temps d’arrét de la source a partir des
clichés orthogonaux. L’isodose de traitement a une forme de sphére autour des sources
utérines afin de couvrir la totalité de I’utérus. En utilisant les images scanner, nous avons
adapté une nouvelle méthode de calcul de la distribution de dose.

Nous avons présenté dans le chapitre précédent que I’application endocavitaire peut étre
classée en mode d’implantation en distance, ce qui permet la possibilité d’optimiser la
distribution de dose uniquement par la méthode sur points parmi les méthodes d’optimisation
directes. La longueur active est optimisée manuellement, et le temps d’arrét est optimisé par
I’association des deux meéthodes d’optimisation: la méthode sur points et la méthode
graphique. L’optimisation sur points est effectuée en distribuant des points de dose tous les 5
mm sur la surface du volume cible.

L’optimisation de la distribution de dose par la planification inverse (IPSA) a été appliquée en
utilisant des contraintes de dose imposées sur le volume cible et sur les organes a risque. Le
volume cible comporte le corps de I’utérus et le col utérin. Les contraintes de dose imposées
sont :

Tableau IV-5. Contraintes de dose utilisées avec la méthode de planification inverse dans le cas d’une
curiethérapie endocavitaire effectuée pour le traitement de cancer de I’endométre.

Organe - — Surface — - - I_ntérieur —
Dmin Pondération Dmax Pondération Dmin Pondération Dmax Pondération
Volume cible | 30 Gy 1000 45 Gy 100 30 Gy 1000 45 Gy 1
Paroi rectale 0 0 22,5 Gy 500 - - - -
Paroi vésicale | 0 0 22,5 Gy 500 - - - -

Une bonne couverture du volume cible a été assurée par une augmentation de la pondération
de la Dmin imposée sur la surface et a I’intérieur de ce volume. Le surdosage a I’intérieur du
volume cible ne présente pas un risque clinique dans ce genre de traitement. Pour cette raison,
la pondération de la Dmax imposée a I’intérieur de volume cible a été fixée a une valeur faible
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de 1, ce qui permet d’améliorer la couverture du volume cible. Les pondérations utilisees,
pour le volume cible et pour les organes a risque, dans cette étude, ont été choisies afin
d’obtenir la méme couverture du volume cible que celle réalisée avec la méthode sur points
associée a la méthode graphique.

IVV.2.3.1.4Prescription de la dose

En utilisant la méthode d’optimisation manuelle, la prescription de dose est effectuée au
moyen des points définis par rapport a la géométrie de I’implantation. La prescription de dose
a été réalisée sur la surface du volume cible en utilisant la méthode d’optimisation sur points.
L utilisation de la méthode d’optimisation graphique change la prescription de dose utilisée
précédemment avec la méthode sur points. Le changement de temps d’arrét réalisé avec
I’optimisation graphique est obtenu en valeur absolue et il n’y a pas de nécessité d’une
nouvelle normalisation de la dose.

La prescription de la dose est réalisée par rapport a la dose minimale imposée sur la surface
du volume cible en utilisant la méthode IPSA.

1V.2.3.1.5Evaluation de la distribution de dose

La couverture du volume cible par une dose de 30 Gy a été évaluée. L’irradiation aux tissus
sains et la conformité de la distribution de dose ont été calculées. L’irradiation aux organes a
risque a été estimée en calculant la dose délivrée & 2 cm® et 5 cm?® de la paroi de I’organe dans
la zone d’une dose élevée. La dose délivrée au point de vessie et au point rectal a été aussi
présentée selon la recommandation d’ICRU38.

1V.2.3.2 Résultats du systeme de dosimétrie 3D

En comparaison avec la méthode manuelle ou une couverture du volume cible de 92% a été
réalisée (Tableau IV-6) :

L’optimisation de la distribution de dose par la méthode sur points associée a la méthode
graphique a réalisé une couverture du volume cible de 91% avec une limitation de la marge de
variation. L’irradiation aux tissus sains est passee de 63% (marge : 37-78%) a 50% (marge :
40-62%).

L’indice COIN a changé de 0,34 a 0,45. L’irradiation aux organes a risque est passée de 197%
a 132%, et de 148% a 104% pour respectivement 2 cm® et 5 cm?® de la paroi rectale. La dose
délivrée a la paroi vésicale est passee de 153% a 109%, et de 111% a 84% pour
respectivement 2 cm® et 5 cm?® de cette paroi.

La méthode IPSA a réalisé une couverture du volume cible de 91%. L’irradiation aux tissus
sains est passée de 63% a 43% avec une limitation de la marge de variation. Un indice COIN
de 0,53 a été obtenu. La dose délivrée & 2 cm® et 5 cm® de la paroi rectale est passée
respectivement de 197% & 137% et de 148% & 102%. La dose délivrée & 2 cm* et 5 cm® de la
paroi vésicale est respectivement passée de 153% a 104% et de 111% a 78%.
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Tableau 1V-6. Optimisation et évaluation de la distribution de dose en curiethérapie gynécologique
endocavitaire. Les parametres d’évaluation sont présentés en valeur moyenne avec la marge de variation.

Plan de traitement basé sur des images scanner
Optimisation
Manuelle Points*+ Graphique IPSA
Parametres (moyen) (moyen) (moyen)
(min-max) (min-max) (min-max)
DP (Gy) 30 30 30
92% 91% 91%
Cl (%) (73-100) (76-98) (76-97)
Irradiation aux tissus sains 63% 50% 43%
(%) (37-78) (40-62) (32-55)
0,34 0,45 0,53
COIN (0,3-0,5) (0,4-0,6) (0,4-0,65)
. 51% 47% 36%
Dose au point rectal (%) (20-78) (23-67) (23-45)
Dose a la Vo3 197% 132% 137%
paroi (2em) (96-286) (70-260) (68-280)
rectale Vie 3 148% 104% 102%
(%) (Sem) (72-222) (57-186) (58-181)
Dose au point vésical (%) 104% 95% 130%
(84-186) (77-118) (55-320)
Dose a la Vi 3 153% 109% 104%
paroi (2em) (77-280) (65-170) (58-165)
vésicale Vi 3 111% 84% 78%
(%) (em ) (56-217) (44-142) (39-119)

1VV.2.3.3 Discussion

1V.2.3.3.1Impact sur la longueur active

La méthode d’optimisation manuelle et la méthode d’optimisation sur points nécessitent une
optimisation manuelle de la longueur active. Les longueurs actives des sources utérines sont
les mémes pour les deux méthodes (7 a 10 cm dans une source et 3 a 4 cm dans la deuxieme
source). La longueur des sources vaginales était de 2,5 cm dans le cas d’optimisation
manuelle. Cette longueur est réduite a 1 cm avec la méthode sur points. La planification
inverse adapte la longueur active a la longueur du volume cible.

1VV.2.3.3.2Impact sur la distribution de dose

Couverture du volume cible, irradiation aux tissus sains et aux organes a risque
La méthode d’optimisation sur points associée a la méthode graphique réalise une bonne
couverture du volume cible. L’irradiation aux tissus sains et aux organes a risque est
considérablement réduite en comparaison avec la méthode manuelle.
La méthode IPSA réalise pour une couverture du volume cible identique a celle réalisée avec
la méthode sur points, associée a la méthode graphique, une réduction de I’irradiation aux

* Points distribués sur la surface de volume cible.
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tissus sains et a la paroi vésicale. L’irradiation a la paroi rectale est Iégerement réduite pour le
volume 5 cm®, mais le volume 2 cm?® a eu une augmentation de dose de 5%.

Les doses aux point ICRU 38 et les doses aux volumes

Plusieurs publications supposent qu’un volume de 2 cm® situé dans la zone d’une dose élevée
est un volume important cliniquement, correspondant a un volume potentiel de fistule, et
représente une surface de 2 cm x 2 cm pour une paroi de 5 mm (Schoeppel, 1994 ; Steggerda,
1997 ; Van den Bergh, 1998). Dans le cas du traitement en curiethérapie endocavitaire,
Olszewska et al (Olszewska, 2001) trouve que la dose minimale calculée dans les 2 cm?,
situés dans une zone d’une dose élevée du HDV cumulatif, calculé pour le contour externe de
rectum est une bonne estimation de la dose regue par la paroi rectale. Wachter-Gerstner et al
(Wachter-Gerstner, 2003) montre que pour un volume inférieur 8 5 cm®, un HDV calculé pour
le contour externe du rectum et de vessie peut remplacer un HDV calculé pour la paroi rectale
et la paroi vésicale. Cette conclusion des deux études est importante surtout que le dessin du
contour externe est beaucoup plus rapide que celui de la paroi. Ces deux études confirment
que pour des gros volumes (=ou> & 5 cm?®), la différence augmente entre le HDV calculé pour
le contour externe et le HDV calculé pour la paroi.

Dans notre étude, I’évaluation a porté sur la paroi rectale et la paroi vésicale (5 mm
d’épaisseur) car ils sont toujours supérieurs & 5 cm?®. De plus, nous supposons que les volumes
2 cm® et 5 cm® de la paroi rectale et vésicale situés dans des zones de doses élevées peuvent
avoir a un intérét clinique. Cependant, des études prospectives sont nécessaires afin d’établir
une relation entre les volumes et les complications (Brunaud, 2004b; Erickson, 1996).

Plusieurs études ont montré que les doses délivrées aux points de référence (rectum et vessie)
recommandés par I’ICRU38 (ICRU report 38, 1985) ne représentent pas les doses maximales
recues par les volumes de rectum et de vessie (Barillot, 1994 ; Fellner, 2001 ; Ling, 1987 ;
Sun, 2004 ; Van den Bergh, 1998). Barillot et al (Barillot, 1994) montre qu’une variation de 2
a 8 fois a eté trouvée entre la dose calculée au point de vessie defini selon I’ICRU38 et les
doses maximales et moyennes calculées a partir des images ultrasons. Wachter-Gerstner et al
(Wachter-Gerstner, 2003b) trouve dans le cas d’une anatomie idéale, ou le point rectal défini
selon I’ICRU 38 se trouve sur la ligne médiane du rectum, que la dose calculée au point ICRU
correspond & la dose recue par 2 cm? de la paroi rectale. Dans le cas contraire, la dose au point
ICRU peut surestimer la dose recue par 2 cm® de la paroi rectale si la distribution de dose est
adaptée a la forme anatomique de rectum. Elle peut sous estimer la dose recue par 2 cm® de la
paroi rectale si la distribution de dose n’est pas adaptée a la forme anatomique du rectum.

Les résultats présentés dans la littérature correspondent a une application endocavitaire ou une
seule source utérine est utilisée. Nos résultats (en utilisant la méthode sur points dans le
Tableau I\V-6) montrent qu’un rapport de 2,8 a été trouvé entre la dose calculée & 2 cm® de la
paroi rectale et la dose calculée au point ICRU ; et un rapport de 1,15 a été trouvé entre la
dose calculée & 2 cm® de la paroi vésicale et la dose calculée au point ICRU. Ces variations
sont liées a la géométrie d’implantation et a I’anatomie des patientes. Dans notre étude de
cancers de I’endométre, deux sources utérines en forme Y sont utilisées afin d’assurer une
bonne couverture de la totalité du corps de I’utérus (Peiffert, 2003). La paroi rectale et la paroi
vesicale sont adjacentes a la paroi externe de corps de I’utérus surtout dans la partie
supérieure des sources utérines (Figure 111-35) ou une dose tres élevée peut étre délivrée.
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1VV.3 Définition d’un systéme de dosimétrie 3D dans le cas d’une curiethérapie ORL
(cancer de I’oropharynx)

IV.3.1 Introduction
L’étude a été effectuée pour 6 patients ayant un cancer de I’oropharynx (Ahmad, 2004). Ces
patients sont divisés en deux groupes, un groupe avait une localisation tumorale médiane (2
patients) et I’autre groupe avait une localisation tumorale latéralisée (4 patients). Le traitement
par curiethérapie était un complément a 25 Gy apres une irradiation a 50 Gy en radiothérapie
externe.

IV.3.2 Description du systeme de dosimétrie 3D

1V.3.2.1 Géométrie de I'implantation

La géométrie d’implantation a été présentée dans le chapitre Il (Figure 11-11 et Figure 11-12)
selon la technique décrite par M. Pernot (Pernot 1992; 1995). Le rapport entre la longueur du
volume cible et la longueur active a été fixé a 0,7 en utilisant la méthode sans optimisation.
Ce rapport a été fixé a 0,8 ; 0,88 ; et 1 en utilisant respectivement I’optimisation géométrique,
I’optimisation inverse et I’optimisation sur points. Ce rapport a été fixé automatiquement a 1
en utilisant la méthode de planification inverse.

1V.3.2.2 Définition du volume cible et des organes a risque

Le volume cible (CTV) a été dessiné en s’aidant des positions des sources. Les organes a
risque étaient les mandibules, les parotides, le canal vertébral, et le tronc cérébral (Figure I1-
16 et Figure 11-17).

1V.3.2.3 Calcul de la distribution de la dose

Le calcul de la distribution de dose, pour le traitement réel des patients, a été réalisé avec la
méthode sans optimisation. L’optimisation de la distribution de dose par les méthodes directes
peut étre effectuée en fonction de la geométrie d’implantation.

Les localisations médianes classées en mode d’implantation en distance (voir paragraphe I11-
2.2.2) autorisent I’optimisation de la distribution de dose par la méthode d’optimisation sur
points seulement. Les localisation latéralisées classées en mode d’implantation en volume
autorisent la possibilité d’optimiser la distribution de dose avec toutes les méthodes directes.
L’ optimisation sur points, dans les deux localisations, a été effectuée en distribuant des points
de dose tous les 5 mm sur la surface du volume cible.

L’ optimisation inverse a été effectuée, dans les localisations latéralisées, en imposant des
contraintes de dose (100%) sur la surface du volume cible. Les organes a risque sont
considérés loin de I’implantation, ainsi il n’y avait pas de contraintes de dose calculées pour
ces organes.

L’ optimisation de la distribution de dose par la planification inverse (IPSA) est applicable

dans les deux localisations en imposant des contraintes de dose sur le volume cible et les
organes a risque (Tableau IV-7, Tableau 1V-8).

169



Chapitre 1V — Définition d’un systeme de dosimétrie 3D dans la technique d’irradiation a

débit de dose pulsé

Tableau IV-7. Contraintes de dose imposées dans le cas d’une curiethérapie d’oropharynx (localisation

médiane) en utilisant la méthode IPSA.

Organe

Volume cible

Portion verticale de
la mandibule(droite
et gauche)
Portion horizontale
de la mandibule
(droite et gauche)
Parotide (droite et
gauche)

Canal vertébrale
Tronc cérébral

Surface Intérieur
Dmin Pondér. Dmax Pondér. Dmin Pondér. Dmax  Pondér.
25 Gy 500 37,5 Gy 100 25 Gy 500 37,5 Gy 10
0 0 5 Gy 100 - - - -
0 0 5 Gy 100 - - - -
0 0 3 Gy 100 - - - -
0 5 Gy 100 - - - -
5 Gy 100 - - - -

Tableau 1V-8. Contraintes de dose imposées dans le cas d’une curiethérapie d’oropharynx (localisation
latéralisées) en utilisant la méthode IPSA.

Organe

Volume cible

Portion verticale de
la mandibule
homolatérale

Portion horizontale

de la mandibule
homolatérale
Parotide
homolatérale

Canal vertébrale
Tronc cérébral

Surface Intérieur
Dmin  Pondér. Dmax Pondér. Dmin Pondér. Dmax Pondér.
25 Gy 600 37,5 Gy 100 25 Gy 600 37,5 Gy 10
0 0 10 Gy 400 - - - -
0 0 10 Gy 100 - - - -
0 0 3Gy 400 - - - -
0 5Gy 100 - - - -
0 5 Gy 100 - - - -

Il n’y avait pas de points générés par I’algorithme IPSA sur la surface du canal vertébral et du
tronc cérébral dans le cas d’une localisation médiane. Ces organes sont considérés comme des
organes tres distants (Lessard, 2004).

1VV.3.2.4 Prescription de la dose

Le plan central de I’implantation a été défini. Le centre géométrique defini par I’intersection
entre le plan central et les cathéters est assimilé a un point de calcul de la dose de base
(Pernot, 1992). La dose de traitement est prescrite en pourcentage de la dose de base en
utilisant la méthode sans optimisation et les méthodes d’optimisation directes.
La méthode d’optimisation IPSA effectue une prescription automatique sur I’isodose
présentant la dose minimale imposeée sur la surface du volume cible. L’impact de la méthode
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IPSA sur la prescription de dose a été évaluée en rapportant la dose délivrée au point de la
dose de base.

1V.3.2.5 Evaluation de la distribution de dose

La couverture du volume cible, le volume de surdosage et I’irradiation aux tissus sains ont été
évalués. L’irradiation aux organes a risque a été évaluée en rapportant des volumes présentant
un intérét clinique. Les volumes des mandibules recevant au moins 8 Gy (Vsgy) et 10 Gy
(V10ey) ONt été rapportés. L’irradiation au canal vertébral a été évaluée en rapportant les
volumes recevant au moins 2 Gy (Vagy) et 5 Gy (Vsgy). Un volume du tronc cérébral recevant
au moins 2 Gy (Vacy) a été rapporte. La dose moyenne recue par les parotides a été évaluée.

I1VV.3.3 Reésultats du systeme de dosimétrie 3D

1V.3.3.1 Localisation médiane (tumeur de la luette)

En comparaison avec la méthode sans optimisation ou une couverture du volume cible de
93,5% (marge : 93-94%) a été réalisée (Tableau 1V-9) :

la méthode sur points a réalisé pour la méme prescription de dose (DP = 86% DB, marge : 85-
87%) une couverture du volume cible de 91% (marge : 88-94%). L’irradiation aux tissus sains
est passée de 31% (marge : 25-36%) a 33% (marge : 26-40%). Le volume de surdosage est
passé de 5 cm® & 5,53 cm®. L’indice COIN a changé de 0,65 & 0,62.

Le volume du tronc cérébral recevant au moins 2 Gy est passé de 3 cm® & 3,45 cm?®. La portion
verticale de la mandibule gauche et droite recevant au moins 8 Gy est passée respectivement
de 0,03 cm® & 0,09 cm®, et de 0,02 cm® & 0,1 cm®. La dose moyenne recue par la parotide
gauche a changé de 1,63 Gy a 1,83 Gy. La dose moyenne regue par la parotide droite a changé
de 1,63 Gy a 1,52 Gy.

La prescription automatiquement effectuée avec la méthode IPSA a réalisé le méme
pourcentage entre la dose de prescription et la dose de base que celui de la méthode sans
optimisation. La couverture du volume cible est passée de 93,5% a 95% (marge : 94-95%).
L’irradiation aux tissus sains a été de 31% (marge : 26-31%). Le volume de surdosage a été
de 5,4 cm®. L’indice COIN a été de 0,67. Le volume du canal vertébral recevant au moins 5
Gy a changé de 0,04 cm® & 0,1 cm®. Le volume du tronc cérébral recevant au moins 2 Gy est
passé de 3 cm® & 3,35 cm®. La dose moyenne recue par la parotide gauche et droite est passée
de 1,63a41,5Gy.
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Tableau 1V-9. Optimisation et évaluation de la distribution de dose en curiethérapie d’oropharynx
(localisation médiane). Les parameétres d’évaluation sont présentés en valeur moyenne avec la marge de

variation.

Plans de traitement basé sur des images scanner

Sans optimisation

Optimisation

Parameétres (moyen) Points de dose(1) IPSA
(min-max) (moyen) (moyen)
(min-max) (min-max)
86% 86% 86%
0
DP/DB (%) (85-87) (85-87) (85-87)
24,7 24,7 24,7
DR+ (Gy) (24.4-25) (24.4-25) (24.4-25)
93,5% 91% 95%
0 1
Cl (%) (93-94) (88-94) (94-95)
Irradiation aux tissus sains 31% 33% 31%
(%) (25-36) (26-40) (26-31)
Volume du surdosage ¢ 5 5,53 54
(cm®) (3,72-6,23) (3,53-7,53) (3,5-7,3)
0,65 0,62 0,67
COIN (0,6-0.7) (0,53-0,7) (0,65-0,69)
Vzeg* 11 11 11
. (cm?) (6-16) (6-16) (5,8-16)
Canal vertébral Vseg 0.04 0.05 01
(cm?) (0-0,08) (0-0,1) (0-0,2)
o Vs 3 3,45 3,35
Tronc cérébral | (13 (0,05-6) (0,05-6,87) (0,04-6,67)
Portion verticale x
de la mandibule | 5% 0,03 0,0911 0,035 \
gauche (cm?) (0,02-0,04) (0,08-0,11) (0,03-0,04)
oo | Vo | 002
droite (cm?) (0-0,04) (0-0,2) (0-0,06)
Parotide gauche moDﬁeSr?ne 1,63 1,83 Lo
(Gy) (1,3-2) (1,3-2,4) (1-2)
Dose
. . 1,63 1,52 1,5
Parotide droite m(zéi/r;ne (1.3-2) (1.3-1.8) (1-2)

(1) Points de dose placés sur la surface du volume cible.

& DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base.

+ Volume de surdosage calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose égale
au moins a 150% de DB.
" Vaay, Vsay, Vaay: 0Nt les volumes recevant respectivement au moins 2Gy, 5Gy et 8Gy.
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1V.3.3.2 Localisation latéralisée (tumeur de I’amygdale)

En comparaison avec la méthode sans optimisation ou une prescription de dose a 75% de la
dose de base (marge : 60-85%) a été utilisée et une couverture du volume cible de 95%
(marge : 89-99%) a éte réalisée (Tableau IV-10) :

la méthode d’optimisation géométrique a réalise, pour la méme prescription de dose, une
couverture du volume cible de 95% avec une limitation de la marge de variation (marge : 92-
99%). L’irradiation aux tissus sains est passée de 58% a 47%. Le volume de surdosage est
passé de 9,5 cm® & 11,3 cm®. L’indice COIN a changé de 0,41 & 0,51 avec une limitation de la
marge de variation de 0,26-0,57 a 0,41-0,56.

Le volume du canal vertébral recevant au moins 2 Gy et 5 Gy est passé respectivement de
26,2 cm® 4 24,2 cm® et de 4,6 cm® & 2,6 cm®. Le volume du tronc cérébral recevant au moins 2
Gy est passé de 12,6 cm®a 7 cm®.

La portion horizontale de la mandibule homolatérale a changé de 3,7 cm®a 1,3 cm®, et de 2,2
cm® & 0,45 cm® pour respectivement le volume recevant au moins 8 Gy et 10 Gy. La dose
moyenne recue par la parotide controlatérale a changé de 1,55 Gy (marge : 0-2,8) a 0,83 Gy
(marge : 0-1,4).

La méthode d’optimisation sur points a realisé une couverture du volume cible de 95%,
(marge : 91-99%). Cette couverture a été réalisée avec un pourcentage entre la dose de
prescription et la dose de base de 72% (marge : 57-85%). L’irradiation aux tissus sains a été
de 41%. Le volume de surdosgae a été de 10 cm®. L’indice COIN est passé a 0,56 avec une
limitation de la marge de variation (marge : 0,53-0,58).

L’irradiation au canal vertébral est passée de 26,2 cm® & 23 cm® et de 4,6 cm® & 1,74 cm® pour,
respectivement, le volume recevant au moins 2 Gy et 5 Gy.

Le volume du tronc cérébral recevant au moins 2 Gy est passé & 4,7 cm® avec une limitation
de la marge de variation de 3,7-29 Gy a 1-7,2 Gy.

La portion verticale de la mandibule homolatérale a changé de 4,8 cm® a5 cm® et de 2,4 cm® &
2,8 cm® pour respectivement le volume recevant au moins 8 Gy et 10 Gy.

La portion horizontale de la mandibule homolatérale recevant au moins 8 Gy et 10 Gy a
respectivement été de 1,3 cm?®, et de 0,53 cm®.

La dose moyenne recue par la parotide controlatérale était de 0,46 Gy (marge : 0-1 Gy).

La méthode d’optimisation inverse a réalisé une couverture du volume cible de 92% (marge :
76-99%). Le pourcentage entre la dose de prescription et la dose de base est passe a 72%.
Lirradiation aux tissus sains a été de 41%. Le volume de surdosage a été de 10 cm®. L’indice
COIN a passe a 0,53 (marge : 0,51-0,55).

Le volume du canal vertébral recevant au moins 2 Gy et 5 Gy a respectivement été de 20,5
cm® et de 2,1 cm®. Le volume du tronc cérébral recevant au moins 2 Gy était de 5,4 cm®.

La portion verticale de la mandibule homolatérale recevant au moins 8 Gy et 10 Gy a été
respectivement de 5 cm® et de 2,7 cm®. La portion horizontale de la mandibule homolatérale
recevant au moins 8 Gy et 10 Gy était respectivement de 1,23 cm® et de 0,5 cm®. La dose
moyenne recue par la parotide controlatérale a été de 0,63 Gy (marge : 0-1 Gy).

La méthode de planification inverse (IPSA) a réalisé une couverture du volume cible de 96%
avec une limitation de la marge de variation (marge : 95-96%). Cette couverture a été obtenue
en réalisant un pourcentage entre la dose de prescription et la dose de base de 79% (marge :
64-90%). L’irradiation aux tissus sains était de 35%. Le volume de surdosage était de 8,4 cm®.
Un indice COIN de 0,63 (marge : 0,54-0,72) a été obtenu.
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Le volume du canal vertébral recevant au moins 2 Gy et 5 Gy est respectivement devenu 4,6
cm® et 0,93 cm®. La portion verticale de la mandibule homolatérale recevant au moins 8 Gy et
10 Gy était respectivement de 3,6 cm® et de 1,5 cm®.
La portion homolatérale de la mandibule horizontale recevant au moins 8 Gy et 10 Gy a
respectivement été de 1,13 cm® et de 0,35 cm®. La dose moyenne recue par la parotide
controlatérale est devenue 0,75 Gy (marge : 0-1 Gy).
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Tableau IV-10. Optimisation et évaluation de la distribution de dose en curiethérapie d’oropharynx

(localisation latéralisée). Les parametres sont présentés en valeur moyenne avec la marge de variation.

Plans de traitement basé sur des images scanner

Sans _Optimisation
. optimisation Géométrique Points de Inverse IPSA
Parameétres dose(1)
(moyen) (moyen) (moyen) (moyen) (moyen)
(min-max) (min-max) oy (min-max) | (min-max)
(min-max)
75% 75% 2% 2% 79%
DP/DB (%) (60-85) (60-85) (57-85) | (55-85) | (64-90)
DR« (Gy) 28,7 28,7 30,7 30,3 27,4
(25-35,4) (25-35,4) (25-37,3) (25-39) (24-33)
Cl (%) 95% 95% 95% 92% 96%
(89-99) (92-99) (91-99) (76-99) (95-96)
Irradiation aux tissus sains 58% 47% 41% 41% 35%
(%) (44-74) (44-55) (36-43) (33-44) (28-43)
Volume du surdosage ¢ 9,5 11,3 10 10 8,4
(cm®) (4,3-12,7) (5,4-16,3) (4-14) (4-15) (6,3-11)
COIN 0,41 0,51 0,56 0,53 0,63
(0,26-0,57) (0,41-0,56) (0,53-0,58) |(0,51-0,55) | (0,54-0,72)
Ql 1,33 1,38 1,25 1,32 1,35
(1,22-1,42) (1,25-1,55) | (1,16-1,33) |(1,16-1,57) | (1,18-1,43)
NDR 0,93 0,87 0,7 0,72 0,62
(0,66-1,25) (0,6-1,14) (0,3-1) (0,5-1,16) | (0,22-0,8)
Vggg 26,2 24,2 23 20,5 23
. (cm®) (23-32) (21-29) (18-27) (10,4-25) (20-27)
Canal vertébral Vsegl 46 26 174 21 0.93
(cm?) (0-16) (0,1-6) (0-3,75) (0-5) (0-2,6)
Tronc cérébral | V2% 12,6 ! 47 54 37
(cm?) (3,7-29) (3-10) (1-7,2) (0-9,4) (1,7-7)
Portion V8(;3y 4,8 4,6 5 5 3,6
verticale de la (cm?) (0,8-7,3) (0,5-9) (0,8-9) (0,9-9) (0,8-6)
mandibule V1ogy 2,4 2,4 2,8 2,7 1,5
homolatérale (cm®) (0,23-5) (0,1-5) (0,2-5) (0,2-5) (0,2-2,7)
Portion Vgc;g, 3,7 1,3 1,3 1,23 1,13
horizontale de | (cm?®) (0,6-11) (0,24-4) (0,24-4) (0,23-3,5) (0-3,4)
la mandibule V1oay 2,2 0,45 0,53 0,5 0,35
homolatérale | (cm®) (0-8) (0-1,7) (0-2) (0-1,7) (0-1,14)
Parotide m(?yfrfne 32 3,22 3,12 3 3
homolatérale (Gy) (2-4,6) (2-4,6) (2-4,6) (1,64-4,6) (2-4,5)
Parotide m?ﬁ‘fﬂe 1,55 0,83 0,46 0,63 0,75
controlatérale (Gy) (0-2,8) (0-1,4) (0-1) (0-1) (0-1)

(1) Points de dose placés sur la surface du volume cible.
& DR: La dose délivrée sur I’isodose 85% de la dose de base.

¢ Volume du surdosage calculé selon la recommandation d’ICRU 58 comme le volume recevant une dose égale

au moins a 150% de DB.

" Vaay, Vsay, Vaay, Viosy: SONt les volumes recevant respectivement au moins 2Gy, 5Gy, 8Gy, et 10Gy.
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1VV.3.4 Discussion

IV.3.4.1 Impact sur la longueur active

Dans le cas d’une localisation médiane, la méthode sur points et la méthode IPSA ont été
réalisées avec une longueur active adaptée a la longueur du volume cible. La réduction de la
longueur active, en comparaison avec la méthode sans optimisation, a été realisée avec une
Iégére réduction de la couverture du volume cible mais aussi avec une large variation en
utilisant la méthode sur points. La couverture du volume cible a été légerement améliorée
avec une limitation de la marge de variation en utilisant la méthode IPSA.

Dans le cas d’une localisation latérale, la méme couverture du volume cible que celle obtenue
avec la méthode sans optimisation a été réalisée avec la méthode sur points et la méthode
géométrique avec aussi une limitation de la marge de variation. Cette couverture a été réalisée
par les deux méthodes d’optimisation avec une réduction de la longueur active en
comparaison a la méthode sans optimisation (voir § 1V.3.1.1) pour les mémes raisons
discutées dans le cas d’une curiethérapie gynécologique interstitielle. La réduction de la
longueur active en utilisant la méthode d’optimisation inverse a été réalisée avec une légeére
réduction de la couverture de volume cible, mais aussi avec une large marge de variation. La
méthode IPSA, en adaptant automatiquement la longueur active a la longueur de volume
cible, a réalisé une Iégere amélioration de la couverture de volume cible avec une limitation
de la marge de variation en comparaison avec la méthode sans optimisation.

1VV.3.4.2 Impact sur la prescription de dose

Kolkman-Deurloo et al (Kolkman-Deurloo, 1994) ont montré, dans le cas de traitement de la
base de langue ou la geométrie d’implantation était irréguliére, que I’optimisation de la
distribution de dose en utilisant la méthode d’optimisation géométrique ne nécessite pas un
changement de la prescription de dose, et que cette prescription peut étre identique a celle
utilisée avec la méthode sans optimisation (85% de la dose de base). Car le volume traité n’a
pas changé en utilisant les méthodes d’optimisation en comparaison avec la méthode sans
optimisation. Nos résultats montrent également que la prescription de dose, dans les
localisations médianes, utilisee avec la méthode sans optimisation peut étre la méme en
utilisant les méthodes d’optimisation. La prescription de dose utilisée, dans les localisations
latéralisées, avec la méthode géométrique est la méme utilisee avec la méthode sans
optimisation. Cette prescription a été réduite de 3% avec la méthode sur points et la méthode
inverse. La méthode IPSA a réalisé une augmentation de 4% de la prescription de dose.

1V.3.4.3 Impact sur la distribution de dose

1V.3.4.3.1Couverture du volume cible, et volume de surdosage

Une amélioration de la couverture du volume cible et de la conformité de la distribution de
dose, dans le cas d’une localisation médiane, a été réalisée avec la méthode IPSA. Cette
amélioration a été réalisée avec une légére augmentation du volume de surdosage (+0,4 cm®).
Cette augmentation a été considérée acceptable cliniqguement. De plus, une publication sur la
relation entre les points chauds et les complications aprés un traitement en curiethérapie a
haut débit de dose, a montré que I’impact de I’hétérogénéité est minimum sur les
complications. Pour cette raison les points chauds ne doivent pas empécher une optimisation
afin de reéaliser une bonne couverture du volume cible (Vikram, 1999).

Une legére amélioration de la couverture du volume cible, dans le cas d’une localisation
latéralisée, a été réalisée avec la méthode IPSA. La réduction de la couverture du volume
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cible a 92% en moyenne avec la méthode d’optimisation inverse a été due a une réduction de
la couverture a 76% chez un patient. Cette réduction était liée, de notre point de vue, a un
nombre insuffisant de cathéters pour assurer une bonne couverture du volume cible.

Le volume de surdosage a augmenté légérement avec les méthodes d’optimisation directes,
mais cette augmentation a été considérée cliniquement acceptable. Ce volume de surdosage a
été réduit avec la méthode IPSA.

L augmentation de I’indice COIN montre une amélioration de la conformité de la distribution
de dose en utilisant les méthodes d’optimisation directes. Les résultats montrent qu’une
meilleure conformité de la distribution de dose a été réalisée avec la méthode IPSA ou
I’indice COIN atteint une valeur de 0,63 avec une couverture du volume cible de 96%.

Nous avons constaté une valeur tres faible de QI et une marge de variation tres importante
pour le NDR et cela est di a I’irrégularité de la géométrie d’implantation. Cette irrégularité
ameéne a calculer un HDV « natural » avec un pic large. Pour cela, nous ne pouvons pas tirer
de conclusion déterminante sur I’homogénéité de la distribution de dose et sur le surdosage ou
le sous dosage dans le volume cible, a partir de I’information donnée par le QI et le NDR dans
ce genre d’application (Wong 1999).

1VV.3.4.3.2Irradiation aux tissus sains et aux organes a risque

Dans le cas d’une localisation médiane, I’irradiation aux tissus sains a légerement augmente
avec la méthode sur points. La méthode IPSA a réalisé une irradiation aux tissus sains
identique a celle réalisee avec la meéthode sans optimisation. Les deux méthodes
d’optimisation ont généré une légére augmentation de I’irradiation aux organes a risque, mais
cette augmentation n’est pas significative et ne représente pas un risque clinique. Un gain
important de I’optimisation a été présenté dans la réduction de la dose moyenne délivrée a la
parotide droite par les deux méthodes. La dose moyenne a été aussi réduite a la parotide
gauche avec la méthode IPSA.

Dans le cas d’une localisation latéralisée, I’irradiation aux tissus sains a été réduite avec toutes
les méthodes d’optimisation, et une réduction significative a été obtenue avec la méthode
IPSA. Une réduction de I’irradiation au canal vertébral et notamment au tronc cérebral a été
réalisée en utilisant les méthodes d’optimisation. L’irradiation & la portion verticale de la
mandibule homolatérale a augmenté chez un seul patient en utilisant les méthodes
d’optimisation directes, tout en gardant une valeur moyenne presque identique a celle réalisée
avec la méthode sans optimisation. Nous avons trouvé, chez ce patient, une augmentation de
6,5 cm® a 9 cm® et de 2,3 cm® & 5,2 cm® pour respectivement le volume recevant au moins 8
Gy et 10 Gy en utilisant la méthode d’optimisation géométrique en comparaison avec la
méthode sans optimisation. Cette augmentation est due au fait que les méthodes sur points et
géométrique ne tiennent pas compte de I’anatomie du patient. La méthode inverse est basée
sur I’anatomie, mais lorsqu’il n’y a pas de contraintes imposées sur les organes a risque, a
cause de leur distance par rapport a I’implantation, I’algorithme de cette méthode utilise
I’optimisation géométrique afin de couvrir le volume cible sans tenir compte de la présence
des organes a risque.

Par contre, la méthode IPSA a réalisé une réduction significative de I’irradiation a la portion
verticale de la mandibule homolatérale.

L’irradiation a la portion horizontale de la mandibule homolatérale a considérablement
diminué avec les méthodes d’optimisation, et la meilleure réduction a été réalisée par la
méthode IPSA pour le volume recevant au moins 10 Gy.
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Les volumes de la portion verticale de la mandibule controlatérale recevant au moins 8 Gy et
10 Gy étaient respectivement de 0,33 cm® (marge : 0-1 cm®) et de 0,1 cm® (marge : 0-0,4 cm®)
avec la méthode sans optimisation. Ce volume n’a pas recu de dose supérieure ou égale a 8
Gy en utilisant les méthodes d’optimisation.

La portion horizontale de la mandibule controlatérale n’a pas recu de dose supérieure ou égale
a 8 Gy en utilisant la méthode sans optimisation et les méthodes d’optimisation.

La dose moyenne regue par la parotide homolatérale a été du méme ordre (3 Gy) en utilisant
la méthode sans optimisation et les méthodes d’optimisation.

Le gain significatif des méthodes d’optimisation a été de permettre une réduction de la dose
moyenne délivrée a la parotide controlatérale surtout avec la méthode d’optimisation sur
points.

Peiffert et al (Peiffert, 2001) ont montré la faisabilité de la curiethérapie PDR dans le
traitement ORL et ont suggéré I’optimisation de la distribution de dose en tenant compte de
I’information 3D obtenue a partir des images scanner pour les applications cliniques. Le
concept de I’optimisation a été suggeéré dans le but de réduire le risque de I’ostéonécrose.

Nos résultats montrent I’intérét de I’optimisation spécialement dans le cas des localisations
latéralisées. L’effet de I’ostéonécrose peut étre considérablement réduit pour la portion
horizontale de la mandibule homolatérale en utilisant les méthodes d’optimisation directes et
la planification inverse. Cet effet peut étre réduit pour la portion verticale de la mandibule
homolatérale en utilisant la méthode IPSA.

Le deuxieme avantage des méthodes d’optimisation concernant les organes a risque est la
réduction de la dose moyenne a la parotide droite et gauche, dans une localisation médiane,
avec la méthode IPSA, et la réduction de la dose moyenne a la parotide controlatérale avec
toutes les méthodes d’optimisation. Une étude prospective (Chao, 2001) sur la protection de la
fonctionnalité de salive, dans le cas de traitement de cancers ORL par une modulation
d’intensité ou par une radiothérapie conformationelle, a montré que I’épargne des parotides
peut étre traduite en deux intéréts objectifs et subjectifs : amélioration de la xérostomie et de
la qualité de vie. Cette étude a montré que I’écoulement stimulé de salive a exponentiellement
diminué de 4% pour chaque gray recu en moyenne par la parotide.

1VV.4 Discussion et conclusion

Ce chapitre montre I’évolution d’une curiethérapie 2D a une curiethérapie 3D. Cette évolution
a nécessité la définition de plusieurs paramétres qui ont contribué a aboutir a un systéme de
dosimetrie 3D. Ces paramétres comprennent la définition de la géométrie d’implantation en
relation avec I’anatomie, la délimitation du volume cible et des organes a risque, le choix de
la méthode convenable pour le calcul de la distribution de dose, et finalement I’évaluation de
la distribution de dose portée sur la couverture du volume cible et I’irradiation aux tissus sains
et aux organes a risque, et sur I’homogénéité de la distribution de dose.

Le systeme de dosimétrie 3D a été obtenu a partir de cas cliniques concrets dans des sites
anatomiques gynécologiques et ORL.

Dans le cas d’une curiethérapie gynécologique interstitielle, nous avons trouvé que les régles
du systéme de Paris ne peuvent pas étre toujours respectées et parfois une nécessité clinique
fait appel a I’association entre une application interstitielle et endocavitaire en méme temps.
Le volume cible est varié d’une patiente a I’autre selon la localisation tumorale. Les organes a
risque pris en compte sont la paroi rectale et vesicale avec une épaisseur de 5 mm. Les
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volumes 2 cm® et 5 cm?, situés dans une zone de dose élevée, sont considérés représentatifs
d’un volume de fistule.

Nous avons discuté la possibilité d’appliquer les méthodes d’optimisation directes et la
planification inverse dans ce genre d’application. La longueur active a été réduite avec les
méthodes d’optimisation. Un rapport entre la longueur du volume cible et la longueur active a
été déterminé en utilisant les méthodes directes. La longueur active est déterminée
automatiquement avec la méthode IPSA pour qu’elle soit adaptée a la longueur du volume
cible.

La couverture du volume cible réalisée avec les méthodes d’optimisation, dans le cas des
géométries d’implantation réguliéres, est considérée acceptable cliniguement. Une réduction
de I’irradiation aux tissus sains et aux organes a risque, et une réduction du volume de
surdosage ont été réalisées avec les méthodes d’optimisation. Le HDV « natural » montre que
I’homogénéité de la distribution de dose est optimale avec I’optimisation géomeétrique.

Les résultats, dans le cas des géométries d’implantation irréguliéres, montrent une
amélioration significative de la couverture du volume cible en utilisant les méthodes
d’optimisation a I’exception de la méthode sur points. L’irradiation aux tissus sains et aux
organes a risque, et le volume de surdosage ont été réduits avec les méthodes d’optimisation,
et une réduction importante a été réalisée avec la méthode IPSA. Le HDV « natural » montre
que I’homogénéité de la distribution de dose se dégrade en raison de I’irrégularité de la
géométrie d’implantation.

Dans le cas d’une curiethérapie gynécologique endocavitaire, nous avons introduit I’imagerie
3D dans le calcul de la distribution de dose pour le traitement réel des patientes. L’intérét
majeur de I’imagerie 3D réside dans la possibilité de délimiter directement le corps de I’utérus
au lieu de mesurer son épaisseur sur des coupes scanographiques et d’effectuer la dosimétrie
sur des clichés orthogonaux. Les organes a risque sont la paroi rectale et vésicale. Nous nous
sommes intéressés, pour les raisons citées précédemment, aux volumes 2 cm® et 5 cm® de ces
parois.

Nous avons adapté, dans la clinique, une méthode de calcul de la distribution de dose basée
indirectement sur I’anatomie de la patiente en utilisant la méthode sur points avec des points
distribués sur la surface du volume cible. La méthode d’optimisation graphique a été associée
a la methode sur points afin d’avoir une distribution de dose plus conforme au volume cible.
La méthode IPSA basée directement sur I’anatomie de la patiente a été aussi appliquée et
comparee a la méthode sur points adaptée en clinique.

Les résultats montrent que les deux méthodes d’optimisation ont réalisé une couverture
optimale du volume cible. L’irradiation aux tissus sains et aux organes a risque a été
considérablement réduite avec les deux méthodes d’optimisation, et la meilleure réduction de
I’irradiation aux tissus sains et a la paroi vésicale a été obtenue avec la méthode IPSA.
L’étude a montré que le volume de la paroi rectale et de la paroi vésicale recevant la dose
maximale est adjacent a la paroi externe de corps de I’utérus dans la partie supérieure des
sources uterines.

Dans le cas d’une curiethérapie de I’oropharynx, nous avons présenté deux localisations
différentes, médiane et latéralisée. La definition du volume cible est variée selon la
localisation. Les organes a risque sont principalement les portions verticales des mandibules
et les parotides. Nous avons aussi pris en compte les portions horizontales des mandibules, le
tronc cérebral, et le canal vertébral.

Le rapport entre la longueur active et la longueur du volume cible a été déterminé en utilisant
les méthodes d’optimisation directes. La méthode IPSA a adapté automatiquement la
longueur active a la longueur du volume cible.
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Les résultats montrent, dans les localisations médianes, qu’une amélioration de la couverture
du volume cible a été obtenue avec la méthode IPSA. L’irradiation aux tissus sains et
I’irradiation a la portion verticale de la mandibule est quasiment identique entre la méthode
sans optimisation et la méthode IPSA. Le gain important de la méthode IPSA est présenté par
la réduction de la dose moyenne délivrée aux parotides gauche et droite.

Les résultats, dans les localisation latéralisées, montrent que les méthodes d’optimisation
directes, géométrique et sur points, réalisent la méme couverture que celle obtenue avec la
méthode sans optimisation. Une légére réduction de la couverture a été produite avec la
méthode inverse. Une Iégere amelioration de la couverture du volume cible a été réalisée avec
la méthode IPSA. L’irradiation aux tissus sains a été réduite avec toutes les méthodes
d’optimisation et une réduction significative a été obtenue avec la méthode IPSA.
L’irradiation au canal vertébral et au tronc cérébral est réduite avec les méthodes
d’optimisation et une reduction significative a été réalisée avec la méthode IPSA.
L’irradiation a la portion verticale de la mandibule homolatérale est presque identique entre la
méthode sans optimisation et les méthodes d’optimisation directes. Cette irradiation a été
significativement réduite avec la méthode IPSA. L’irradiation a la portion horizontale de la
mandibule homolatérale a été considerablement réduite avec toutes les méthodes
d’optimisation. Un autre gain significatif des méthodes d’optimisation est la réduction de la
dose moyenne délivrée a la parotide controlatérale, surtout avec la méthode sur points, tout en
préservant la parotide homolatérale ou la dose moyenne était quasiment identique entre la
méthode sans optimisation et les méthodes d’optimisation.

Nous avons présenté dans des sites anatomiques, gynécologique et ORL, la possibilité
d’aboutir a une distribution de dose conforme au volume cible tout en préservant le mieux
possible les tissus sains et les organes a risque.

La définition d’un systéme de dosimétrie 3D a partir des méthodes d’optimisation directes
demande une classification de la géométrie d’implantation afin de réaliser le choix de la
méthode convenable. Les résultats obtenus avec ces méthodes sont satisfaisants en terme de
couverture du volume cible et d’irradiation aux tissus sains et aux organes a risque.

La définition d’un systeme de dosimétrie 3D a partir de la méthode de planification inverse
(IPSA) nécessite une définition des contraintes cliniques pour le volume cible et les organes a
risque. L’application clinique de cette méthode demande une haute précision dans la
définition du volume cible et des organes a risque. Les résultats obtenus avec cette méthode
sont trés satisfaisants en terme de conformité de la distribution de dose. Avec cette méthode
nous pouvons aboutir a un systétme de dosimétrie 3D indépendant de la géometrie
d’implantation et applicable dans différentes localisations cliniques.

180



Conclusion générale

Conclusion générale

L’objectif de ce travail est la mise en place d’un systéme de dosimétrie 3D bénéficiant des
progres de I’imagerie et de I’optimisation en curiethérapie.
Nous avons, au cours de notre travail, abordé les éléments essentiels contribuant a aboutir a
un systéme de dosimétrie 3D :

1) Les regles d’implantation

2) La méthode d’imagerie

3) La définition du volume cible et des organes a risque

4) La reconstruction des cathéters

5) Le calcul et la spécification de la dose

6) Les méthodes d’optimisation de la distribution de dose

7) Les méthodes d’évaluation de la distribution de dose

Les regles du systeme de Paris, concernant la géométrie d’implantation, imposent des
cathéters paralleles et équidistants ce qui assure une homogeénéité de la distribution de dose
dans le volume traité. Néanmoins nous avons constaté que cette regle est parfois difficile a
respecter dans le cas d’un gros volume cible, et aussi lorsque deux volumes cibles sont traités
en méme temps avec deux techniques différentes comme c’est le cas pour la curiethérapie
destinée au traitement du col utérin et de I'utérus. La technique d’implantation utilisée en
curiethérapie pour le cancer de I’oropharynx est limitée par I’accés anatomique, dans ce cas,
les regles du systeme de Paris sont difficiles a appliquer. La technique utilisee en
curiethérapie gynécologique endocavitaire est adaptée a I’anatomie de la patiente.

Nous avons montré, pour chacune des localisations cliniques étudiées, le role indispensable de
I’imagerie (scanner) dans la planification du traitement. Cette introduction de I’imagerie a
offert la possibilité de transférer des informations diagnostiques en visualisation 3D réelle de
la tumeur. L’apport de I’imagerie scanner post implantation a permis de reconstruire la
géométrie d’implantation vis a vis de I’anatomie du patient. Une précision suffisante, de
I’ordre d’une demi épaisseur de coupe, de la reconstruction des cathéters a été obtenue a partir
des images scanner.

Concernant le calcul de la distribution de dose, nous avons analysé les différentes méthodes
d’optimisation, et montré les paramétres spécifiques nécessaires lors de I’application de
chaque méthode. Le calcul des plans de traitement en utilisant les méthodes d’optimisation
directes nécessite une connaissance de I’objectif clinique de traitement qui est ensuite traduit
en terme géométrique (mode d’implantation) afin de pouvoir appliquer la méthode
d’optimisation convenable.

Le calcul des plans de traitement en utilisant la méthode de la planification inverse nécessite
une traduction de I’objectif clinique de traitement en terme de contraintes et de pondérations
des doses cliniques.

Nous avons complété le systéme de dosimétrie 3D en définissant une procédure d’évaluation
de la distribution de dose tenant compte d’informations anatomiques et d’informations sur
I’homogénéité de la distribution de dose. L’irradiation aux organes a risque a été évaluée a
I’aide des curiethérapeutes spécialistes afin de relever les volumes présentant des intéréts
cliniques.
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L’étude effectuée dans des fantdmes simulant des implantations réalisées selon les regles du
systeme de Paris montre le gain réalisé sur la longueur active avec toutes les méthodes
d’optimisation, et sur la prescription de dose en utilisant la méthode géométriques et la
méthode sur points en comparaison avec la méthode sans optimisation.

La détermination des critéres permettant le choix d’une methode d’optimisation directe
convenable est essentiellement basée sur la géométrie d’implantation. Notre étude des
méthodes d’optimisation directes dans des sites anatomiques gynécologiques et ORL a montré
que I'implantation ORL utilisée pour le traitement d’une localisation médiane (cancer de la
luette) peut étre classée en mode de traitement en distance, ainsi que I’application
gynécologique endocavitaire. Ce classement indique la possibilité d’appliquer seulement la
méthode d’optimisation sur points dans ces deux sites. L’implantation ORL utilisée pour un
traitement latéralisé (cas de I’amygdale), et I’implantation gynécologique interstitielle peuvent
étre classées en mode de traitement en volume, ce qui permet I’application de toutes les
méthodes d’optimisation.

L utilisation de la méthode sur points de dose nécessite une définition des points ou la dose de
prescription doit étre délivrée. Dans des géometries d’implantation réguliéres, les points
peuvent étre placés a I’intérieur du volume cible a mi-distance entre les cathéters. Mais,
I’irrégularité de la géométrie d’implantation ne permet pas de placer des points de dose a
I’intérieur du volume cible ; I’utilisation des images scanner permet de placer ces points sur la
surface de ce volume.

L’utilisation de la méthode d’optimisation géométrique est plus facile que la méthode sur
points car elle ne nécessite pas de conditions particuliéres pour son application, mais elle n’est
pas adaptée pour le mode de traitement en distance.

La méthode d’optimisation inverse applicable pour le traitement en volume nécessite une
définition du volume cible et des organes a risque et une définition des contraintes de dose
pour ces volumes. Ces contraintes sont calculées par I’algorithme en se basant sur la
géométrie d’implantation. Les organes a risque sont pris en compte dans le processus
d’optimisation selon la distance qui les sépare des positions actives de la source.

La limite des méthodes d’optimisation directes est leur dépendance essentielle par rapport a la
géométrie d’implantation. Par conséquent, notre objectif de définir un systeme de dosimétrie
3D adapté a toutes les applications cliniques effectuées en curiethérapie devient difficilement
réalisable avec ces méthodes. Afin de résoudre ce probléme, notre recherche s’est orientée
vers la méthode de la planification inverse (IPSA). Cette méthode basée directement sur
I’anatomie des patients a dirigé notre recherche vers un nouveau concept d’optimisation
nécessitant une définition de I’anatomie et des contraintes de dose cliniques.

Les résultats ont montré que I’apport des méthodes d’optimisation a été plus important dans le
cas des géometries d’implantation irrégulieres que dans le cas des géométries d’implantation
réguliéres. L’étude effectuée en curiethérapie gynécologique interstitielle, dans le cas des
géométries d’implantation régulieres, a montré qu’une réduction de I’irradiation aux tissus
sains et aux organes a risque, et une réduction du volume de surdosage ont été réalisées avec
les méthodes d’optimisation pour une couverture du volume cible cliniquement acceptable en
comparaison avec la méthode sans optimisation. Dans le cas d’une géométrie d’implantation
irréguliere, les résultats ont montré une amélioration significative de la couverture du volume
cible en utilisant la méthode géométrique, la méthode inverse, et la méthode IPSA en
comparaison avec la méthode sans optimisation. L’irradiation aux tissus sains et aux organes
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a risque, et le volume de surdosage ont été réduits avec les méthode d’optimisation et une
réduction importante a été réalisée avec la méthode IPSA.

Dans le cas d’une curiethérapie de I’endometre, notre systéeme de dosimétrie 3D a été adapté
cliniquement pour le traitement réel des patientes en utilisant la méthode sur points associée a
la méthode graphique. Cette méthode sur points associée a la méthode graphique, ainsi que la
méthode IPSA ont réalisé une couverture optimale du volume cible avec une réduction
importante de I’irradiation aux tissus sains et aux organes a risque en comparaison avec la
méthode manuelle réalisée a partir des clichés orthogonaux. La méthode IPSA a été
caractérisée par une meilleure protection des tissus sains et de la paroi vésicale.

Dans le cas d’une curiethérapie d’oropharynx, le gain des méthodes d’optimisation a été
différent selon la localisation médiane ou latéralisée. Dans les localisations médianes, la
méthode IPSA a réalisé une amélioration de la couverture du volume cible et une réduction de
la dose délivrée aux parotides. Dans les localisations latéralisées, les résultats ont montré que
les méthodes d’optimisation directes (géometrique et sur points) peuvent réaliser la méme
couverture que celle obtenue avec la méthode sans optimisation et que la méthode IPSA peut
améliorer légerement cette couverture. L’irradiation aux tissus sains a été réduite avec toutes
les méthodes d’optimisation et une réduction significative a été obtenue avec la méthode
IPSA. L’irradiation aux organes a risque a montré que la méthode IPSA peut réduire
I’irradiation a la portion verticale de la mandibule homolatérale. L’irradiation a la portion
horizontale de la mandibule homolatérale peut étre considérablement réduite avec toutes les
méthodes d’optimisation. Les méthodes d’optimisation ont aussi produit une réduction de
I’irradiation a la parotide controlatérale tout en préservant la parotide homolatérale.

Au cours de ce travail, nous avons étudié et analysé les capacités et les limites des méthodes
d’optimisation directes dans des cas cliniques concrets. Nous avons réussi a mettre en
pratique ces méthodes d’optimisation qui ont été étudiées théoriqguement dans des fantémes
géomeétriques et dans des cas standards (cancer de sein) sans savoir leur potentiel en clinique
réel.

La nécessité d’une methode d’optimisation basée sur I’anatomie s’impose lorsqu’un systeme
de dosimétrie 3D complet doit étre defini. La méthode IPSA a été étudiée pour un objectif
d’aboutir a un systéme de dosimétrie 3D applicable dans tous les cas cliniques. La capacité
principale de cette méthode est la réduction de I’irradiation aux tissus sains tout en réalisant
une bonne couverture du volume cible en comparaison avec la méthode sans optimisation et
aux méthodes d’optimisation directes. D’autres bénéfices peuvent étre réalisés avec cette
méthode comme I’effet boost, et la protection des organes a risque situés a I’intérieur du
volume cible. L’utilisation clinique de cette méthode demande une haute précision de la
définition du volume cible et des organes a risque, ce qui fait appel aux méthodes d’imagerie
les plus performantes dans la visualisation de I’anatomie et a un travail plus élargi dans la
définition des volumes cibles.
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Résumé

Définition d’un systéme de dosimétrie tridimensionnel en curiethérapie a débit de dose
pulsé

Résumé

L’utilisation de I’'imagerie 3D en curiethérapie avec la technique d’irradiation a débit de dose pulsé (PDR) a
offert la possibilité d’optimiser la distribution de dose et d’évaluer cette distribution en relation avec I’anatomie
du patient. L’intérét principal de I’optimisation est d’assurer une couverture compléte et homogene du volume
cible par la dose de traitement tout en préservant les tissus sains et les organes a risque adjacents.

Notre travail a été de mettre en place un systéme de dosimétrie basé sur I’utilisation des images scanner en
curiethérapie PDR. Nous avons abordé, dans ce travail, les éléments essentiels a définir pour aboutir a un
systeme de dosimétrie 3D. Nous avons étudié la possibilité de définir ce systeme de dosimétrie dans des
fantdbmes simulant des géométries d’implantation régulieres et irréguliére, et dans des cas cliniques
gynécologiques et ORL. Nous avons montré que la régle du systeme de Paris concernant la géométrie
d’implantation assure une couverture homogéne du volume cible, néanmoins, cette régle est parfois difficile a
appliquer. Ce qui nécessite une optimisation de la distribution de dose. Nous avons analysé les différentes
méthodes d’optimisation, et montré les parametres spécifiques nécessaires pour I’application de chaque méthode.
Nous avons étudié et analysé les capacités et les limites des méthodes d’optimisation basées sur la géométrie
d’implantation (optimisation directe). La nécessité d’une méthode d’optimisation basée sur I’anatomie s’impose
lorsqu’un systéme de dosimétrie 3D complet doit &tre défini. La méthode de la planification inverse (IPSA) a été
étudiée pour aboutir a un systeme de dosimétrie 3D applicable dans tous les cas cliniques. Nous avons complété
le systeme de dosimétrie en définissant une procédure d’évaluation de la distribution de dose tenant compte
d’informations anatomiques et d’informations sur I’homogénéité de la distribution de dose.

Ce travail a montré la possibilité d’aboutir a une distribution de dose conforme au volume cible tout en
préservant les tissus sains et les organes a risque. Un systeme de dosimétrie basé sur des méthodes anatomiques
peut étre applicable dans tous les cas cliniques et adapté a chaque anatomie du patient. Une haute précision de la
définition du volume cible et des organes a risque est indispensable pour I’utilisation clinique d’une méthode de
calcul de dose basée sur des données anatomiques.

Mots-clefs : Curiethérapie a débit pulsé, images scanner, optimisation directe, planification inverse.

Abstract

CT-based brachytherapy and the pulsed dose rate irradiation allowed anatomy-based dose optimisation and dose
evaluation. The principal interest of dose optimisation is to obtain an homogenous target volume coverage and a
protection of the normal tissues and the organs at risk.

The object of our work was to define a CT-based dosimetry system for pulsed dose rate brachytherapy. We
defined, in this work, the necessary components to having 3D dosimetry system. We studied the possibility of
having a 3D dosimetry system in phantoms of regular and irregular implant, and in clinical gynaecological and
oropharyngeal implants. We showed that the rule of Paris system for the implantation is the easiest way to obtain
a good implant which cover fully the target volume with an homogenous dose distribution, nevertheless, this rule
is sometimes difficult to get. For that, dose distribution optimisation is needed. We studied the different
optimisation methods, and showed the necessary specific factors for the application of each method. We studied
the capacity and the limitation of the geometry-based optimisation methods (direct optimisation). The needed of
anatomy-based optimisation method take the lead to define a fully 3D dosimetry system. The inverse planning
by IPSA method was studied to having a dosimetry system available for all clinical implants. We completed the
dosimetry system with the definition of dose distribution evaluation process. The dose evaluation process
includes the information about the anatomy and about the dose distribution homogeneity.

This work showed the possibility to obtain a conformal dose distribution to the target volume with normal tissues
and organs at risk protection. Anatomy-based dosimetry system could be applicable for all clinical cases and
adapt to each anatomy. A high precision for target volume and organs at risk delineation is indispensable for
clinical use of anatomy-based dose calculation method.

Keywords: Pulsed dose rate brachytherapy, CT-images, direct optimisation, inverse planning.
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