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Résumé

Résumeé

Cette these a été réalisée dans le cadre de la dosimétrie des faisceaux de haute énergie
délivrés au patient pendant un traitement de radiothérapie externe. L’objectif de ce travail est de
vérifier que la distribution de dose 3D absorbée dans le patient est conforme au calcul réalisé
sur le systeme de planification de traitement (TPS) a partir de I'imageur portal (en anglais :
Electronic Portal Imaging Device, EPID).

L’acquisition est réalisée en mode continu avec le détecteur aS-1200 au silicium amorphe
embarqué sur la machine TrueBeam STx (VARIAN Medical system, Palo Alto, USA). Les faisceaux
ont une énergie de 10 MeV et un débit de 600 UM.min-L. La distance source-détecteur (DSD) est
de 150 cm. Aprés correction des pixels défectueux, une étape d’étalonnage permet de convertir
leur signal en dose absorbée dans l'eau via une fonction de réponse. Des kernels de correction
sont également utilisés pour prendre en compte la différence de matériaux entre I'EPID et I'eau
et pour corriger la pénombre sur les profils de dose.

Un premier modele de calcul a permis ensuite de rétroprojeter la dose portale en milieu
homogéne en prenant en compte plusieurs phénoménes: les photons diffusés provenant du
fantéme et rajoutant un exces de signal sur les images, I'atténuation des faisceaux, la diffusion
dans le fantome, I'effet de build-up et 'effet de durcissement du faisceau avec la profondeur. La
dose reconstruite est comparée a celle calculée par le TPS avec une analyse gamma globale (3%
du maximum de dose et 3 mm de DTA). L’algorithme a été testé sur un fantéme cylindrique
homogéne et sur un fantéme de pelvis a partir de champs modulés en intensité (RCMI) et a
partir de champs d’arcthérapie volumique modulés, VMAT selon I'acronyme anglais Volumetric
Modulated Arc Therapy.

Le modéle a ensuite été affiné pour prendre en compte les hétérogénéités traversées dans le
milieu au moyen des distances équivalentes eau dans une nouvelle approche de dosimétrie plus
connue sous le terme de « in aqua vivo » (1). Il a été testé sur un fantéme thorax et, in vivo sur 10
patients traités pour une tumeur de la prostate a partir de champs VMAT.

Pour finir, le modele in aqua a été testé sur le fantdbme thorax avant et aprés y avoir
appliqué certaines modifications afin d’évaluer la possibilité de détection de sources d’erreurs
pouvant influencer la bonne délivrance de la dose au patient.

Le pourcentage de points ayants un indice gamma inférieur a P3p <, 1, est en moyenne de
99.02% + 0.933 et de 98.73% =+ 1.101 tout type de traitement confondu, respectivement sur le
fantéme cylindrique et sur le fantdme pelvis. Les tests réalisés sur le fantdme thorax ont montré
une augmentation du P3p <, allant de 85.12% =+ 2 avec le premier modele a 99.28% =+ 0.5 avec
le modele in aqua vivo. Les mesures sur patient ont révélé un P;p, <, de 96.633% + 2.07 en
moyenne. Enfin, l'algorithme s’est montré étre un outil de détection des changements
d’hétérogénéités de 'ordre de la taille des inserts (2 cm de diamétre). Il peut aussi détecter des
erreurs de positionnement de 10 mm et une perte ou prise de poids a partir de 10 mm
d’épaisseur.

Ainsi un algorithme a été développé et validé pour vérifier in vivo la bonne distribution de
dose 3D absorbée dans le patient a partir d'images EPID de transit dans le cas des traitements de
RCMI et de VMAT.

Mots clés : EPID, distribution de dose 3D, rétroprojection, reconstruction de dose, algorithme,
dose absorbée, distance radiologiques, IMRT, VMAT.



Abstract

This thesis aims at the dosimetry of high energy photon beams delivered to the patient
during an external radiation therapy treatment. The objective of this work is to use EPID the
Electronic Portal Imaging Device (EPID) in order to verify that the 3D absorbed dose
distribution in the patient is consistent with the calculation performed on the Treatment
Planning System (TPS).

The acquisition is carried out in continuous mode with the aS-1200 amorphous silicon
detector embedded on the TrueBeam STx machine (VARIAN Medical system, Palo Alto, USA) for
10MV photons with a 600 UM.min-1 dose rate. The source-detector distance (SDD) is 150 cm.
After correction of the defective pixels, a calibration step is performed to convert the signal into
an absorbed dose in water via a response function. Correction kernels are also used to take into
account the difference in materials between EPID and water and to correct penumbra.

A first model of backprojection was performed to reconstruct the absorbed dose
distribution in a homogeneous medium by taking into account several phenomena: the scattered
photons coming from the phantom to the EPID, the attenuation of the beams, the diffusion into
the phantom, the build-up, and the effect of beam hardening with depth. The reconstructed dose
is compared to the one calculated by the TPS with global gamma analysis (3% as the maximum
dose difference criteria and 3mm as the distance to agreement criteria). The algorithm was
tested on a homogeneous cylindrical phantom and a pelvis phantom for Intensity-Modulated
Radiation Therapy (IMRT) and (Volumetric Arc Therapy (VMAT) technics.

The model was then refined to take into account the heterogeneities in the medium by using
radiological distances in a new dosimetrical approach better known as "in aqua vivo" (1). It has
been tested on a thorax phantom and, in vivo on 10 patients treated for a prostate tumor from
VMAT fields.

Finally, the in aqua model was tested on the thorax phantom before and after making some
modifications to evaluate the possibility of detecting errors that could affect the correct delivery
of the dose to the patient.

The percentage of points having a gamma index under unity, P3p <, is on average 99.02% +
0.933 and 98.73% + 1.101 for all types of treatment, respectively on the cylindrical and on the
pelvis phantoms. The evaluation performed on the thorax phantom showed an increase in the
P3p,y<1 ranging from 85.12% + 2 with the first model to 99.28% * 0.5 with the in aqua vivo
model. The measurements on patient revealed a P3p ,<; 0f 96.633% + 2.07 on average. Finally,
the algorithm proved itself to be a tool for detecting heterogeneity changes of the size of inserts
(2 cm diameter). It can also detect positioning errors of minimum 10mm and loss or weight gain
from 10mm thick.

An algorithm has been developed and validated in order to verify in vivo the correct 3D
absorbed dose distribution in the patient from transit EPID images in the case of IMRT and
VMAT treatments.

Keywords : EPID, 3D dose distribution, back-projection, dose reconstruction, algorithm,
absorbed dose, radiological path, IMRT, VMAT.
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Liste des abréviations

Liste des abréviations

1D : 1 Dimension

2D : 2 Dimensions

3D : 3 Dimensions

AAPM : American Association of Physicists in Medicine.
aSi : Silicium Amorphe.

CBCT : Cone-Beam Computed Tomography.

CCD : Charged-Coupled Device.

CQ : Contrdle qualité.

DF : Dark-Field.

DICOM : Digital Imaging and Communications in Medicine.
DIV : Dosimétrie In Vivo.

dmax : Profondeur du maximum de dose.

DSA : Distance Source-Axe.

DSD : Distance Source-Détecteur.

DSEpid : Distance Source-EPID.

DSIso : Distance Source-Isocentre.

DSP : Distance Source-Peau.

DTA : Distance to agreement.

EPID : Electronic Portal Imaging Device.

ESTRO : European Society for Radiotherapy and Oncology.
FF : Flood-Field.

FOC : Facteur Ouverture Collimateur.

HDMLC : High Definition Multi Leaf Collimator.

IAEA : International Atomic Energy Agency.

ICD : Inverse Carré des Distances.

IMRT : Intensity Modulated Radiation Therapy.

IUPESM : International Union for Physical and Engineering Sciences in Medicine.
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MC : Monte-Carlo.

MOSFET : Metal-Oxyd Semi-Conductor Field Effect Transistor.
NTC : Nombre de trames cumulées.

NG : Niveaux de gris.

NKI : Nederland Kanker Institut.

ORL : Oto-Rhino-Laryngologie.

OSL : Optically Stimulated Luminescence.

PDD : Percentage Depth Dose.
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RDP : Rapport Diffusés Primaires.
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SFPM : Société Francaise de Physique Médicale.
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DTL : Dosimetres thermoluminescents.

TPS : Treatment Planning System.

UM : Unité Moniteur.

VMAT : Volumetric Modulated Arc Therapy.
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Introduction générale

Introduction générale

La radiothérapie est un outil indispensable dans la lutte contre le cancer. Plus d'un
demi-million de patients qui en souffrent, bénéficient chaque année de ce traitement,
soit de facon isolée, soit conjointement avec la chirurgie et/ou avec la chimiothérapie.
Elle permet, au moyen d’'un équipement spécial de produire et de délivrer de fortes
doses de rayonnement ionisant sur les cellules cancéreuses afin de les endommager et

de provoquer leur mort tout en épargnant les tissus sains environnants.

La recherche constante d'une balistique optimale des faisceaux d’irradiation a entrainé
le développement de nouvelles techniques telles que la radiothérapie a modulation
d'intensité (RCMI) et l'arcthérapie volumique modulée (en anglais: Volumetric
Modulated Arc Therapy, VMAT). Cette derniere est une forme avancée de la RCMI. Elle
permet un modelage et une modification permanente de l'intensité du faisceau de
rayonnement lorsqu'il se déplace autour du patient. Elle est tres précise, raccourcit le

temps de traitement et utilise une dose de rayonnement globale plus faible que la RCMI.

Mais en dépit de 'utilisation de ces techniques complexes, un certain nombre de facteurs
peuvent affecter la bonne délivrance de la dose et conduire a de séveres dommages, voir
a la mort des patients (2-5). C’est pourquoi de nombreuses sociétés savantes comme
I’Association Américaine de Physiciens Médicaux (de Il'acronyme anglais AAPM:
American Association of Physicists in Medicine) et la Société Européenne pour la
Radiothérapie et I'Oncologie (en anglais: European Society for Radiotherapy and
Oncology, ESTRO) recommandent largement l'utilisation de la dosimétrie in vivo (DIV)
comme solution de prévention des risques d’accidents lors de la délivrance de faisceaux
de haute énergie. La DIV est méme obligatoire dans plusieurs pays comme la France,

I’Angleterre et la Suede.

La méthode la plus courante consiste a placer des dosimetres ponctuels tels que les
diodes ou les dosimetres thermoluminescents directement sur la peau du patient en des
points de mesure spécifiques. Cependant cette pratique n’est pas toujours réalisable en
routine clinique généralement pour des raisons de positionnement des détecteurs. Elles
sont méme tres souvent inadaptées aux techniques de traitements modernes tels que la
RCMI et l'arcthérapie. Dans cette perspective, la dosimétrie de transit a l'aide de
I'imageur portal EPID (Electronic Portal Imaging Device) s’avere étre une alternative
intéressante en raison de sa haute résolution spatiale, sa grande zone de détection, sa
stabilité, et surtout par la possibilit¢é de pouvoir acquérir des images numeériques

pendant toute la durée du traitement.
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C’est dans ce contexte que s’inscrivent nos travaux de recherche dont l'objectif est de

pouvoir reconstruire la dose absorbée in vivo a partir de images EPID de transit.

Le premier chapitre est consacré a I'état de 'art de la dosimétrie in vivo. Il présente
succinctement les différents types de détecteurs utilisés en DIV ainsi que leur avantages
et inconvénients. Il présente également les 3 générations d’'imageur portal
commercialisés a ce jour : 'EPID a caméra CCD, I'EPID a chambre d’ionisation liquide et
I’EPID au silicium amorphe (aSi). Pour finir, les différentes techniques de DIV ainsi que
les sources d’erreurs potentiellement détectables avec cet outil ont été évoqués dans la

derniere section.

Le second chapitre est destiné a I'analyse des propriétés dosimétriques de I'imageur aSi.
Il a d’abord été présenté ainsi que le logiciel de lecture associé a I'acquisition des images.
Puis la reproductibilité et la répétabilité de ce détecteur ont été analysées. Enfin, un
certain nombre de parametres pouvant influencer la réponse du détecteur ont été

étudiés a savoir la variation du débit, la dose délivrée et la taille de champ.

Dans le chapitre 3, un étalonnage du détecteur est effectué afin de transformer les
images acquises en dose absorbée dans l'eau. Ce travail est réalisé en comparant le
niveau de gris des pixels au calcul de dose effectué sur le systeme de planification de

traitement (TPS) dans un fantéme d’eau.

Le chapitre suivant est consacré a la rétroprojection de la dose portale a mi-épaisseur
dans des fantomes cubiques équivalent-eau. Pour ce faire, les images portales sont
d’abords traitées afin d’en retirer 'influence des photons diffusés venants du fantome.
Ensuite, un certain nombre de parametres sont pris en compte tel que la correction de
'atténuation, I'inverse carré des distances et la part des diffusés dans le fantome. Notre
modele de rétroprojection a été testé a partir de plusieurs champs de RCMI et a partir de

champs carrés de taille variable.

Le chapitre 5 permet d’étendre l'algorithme de rétroprojection précédent a une
distribution de dose absorbée en 3D. Pour se faire, une reconstruction de dose 2D est
réalisée dans tous les plans du fantéme paralléles a I'EPID en prenant en compte I'effet
de durcissement du faisceau avec la profondeur et l'effet de build-up. Le nouveau
modele sera testé sur un fantdme cylindrique et sur un fantéme pelvis a partir de

champs de RCMI et de VMAT issus de plan de traitement du cancer de la prostate.

Enfin le chapitre 6 permet de compléter le modele de rétroprojection 3D avec la prise en
compte des hétérogénéités par le biais des distances radiologiques traversées dans le
fantdome/patient. Cette approche a été testée sur un fantome thorax et in vivo, sur des

tumeurs de la prostate.
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Dosimétrie in vivo des faisceaux de photons de haute énergie

Chapitre I
Dosimétrie in vivo des faisceaux de
photons de haute énergie

Introduction

La dosimétrie in vivo (DIV) a pour but de s’assurer de la bonne concordance entre la

distribution de dose calculée (TPS) et celle délivrée au patient le jour du traitement.
Elle s’inscrit donc dans un processus global d’assurance qualité et a pour objectifs
principaux :

* La détection et la correction des erreurs systématiques et/ou aléatoires pouvant
intervenir lors de la préparation et la réalisation d'une radiothérapie.
e L’évaluation de la qualité globale d’'une technique particuliere de traitement ou

d’un service.

De nombreuses organisations internationales comme I’Agence Internationale de
I'Energie Atomique (IAEA), et I’Association Américaine des Physiciens Médicaux
(AAPM), recommandent |'utilisation de la dosimétrie in vivo pour prévenir tout risque
d’accident en radiothérapie externe (6). Elle est méme obligatoire en France selon le
15¢me critere d’agrément de I'INCa pour la pratique de la radiothérapie externe depuis
un décret de 2008 (7). Ce critere s’énonce ainsi : « Une dosimétrie in vivo est effectuée
pour chaque faisceau techniquement mesurable, lors de la premiére ou de la deuxiéme
séance d’irradiation, ainsi qu’a chacune des modifications du traitement ».
Le terme in vivo (en latin : « au sein du vivant ») signifie que la dose absorbée dans le
patient est mesurée pendant le traitement, par opposition aux mesures de dose ex vivo,
plus communément appelées mesures prétraitement, réalisées sur un fantéme

représentant le patient.

Dans ce chapitre, une analyse des différents points de mesures de la DIV sera d’abord
réalisée, puis les différents types de dosimeétres in vivo existants a ce jour seront étudiés
avec pour chacun d’eux les avantages et inconvénients qu’ils comportent. Enfin la
derniere partie sera réservée a l'état de l'art de la DIV a partir des images EPIDs de

transit.
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1.1 Les différents points de mesures en DIV

La Figure I-1 représente les différents points de mesure possible en dosimétrie in vivo
pour un faisceau de photons. Certains détecteurs sont positionnés directement sur le
patient en entrée ou en sortie du faisceau. La dose obtenue a partir du signal enregistré
pendant le traitement est alors comparée a la valeur théorique attendue calculée sur le
TPS. Ce calcul se fait a une certaine profondeur a laquelle la précision de la dose prédite
par le TPS est satisfaisante. Les principales possibilités de mesures dans la pratique

sont:

* les doses en entrée (Dgpiree) €t €n sortie (Dg,rtie) Situées a des distances
équivalentes a la profondeur du maximum de dose, d,,,,,, par rapport a l'entrée
ou a la sortie du patient.

* la dose absorbée dans le volume cible (D,;;.) @ une profondeur de mesure
donnée, noté d lorsque le détecteur peut étre placé dans des cavités naturelles du
patient comme I'cesophage, le rectum, etc.

* la mesure de la dose directement a la peau (Dpeau) est également réalisable mais
requiert une méthodologie assez rigoureuse (8,9).

* le dernier point de mesure se situe a hauteur de I'imageur au silicium amorphe. Il
permet d’analyser en 2D les caractéristiques du faisceau en sortie du patient a

partir des images de transit. Ce point n’apparait pas sur la figure.
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Figure I-1: Représentation schématique des différents points de mesure de dose in vivo sur un profil de dose
en profondeur d’un faisceau de photon de haute énergie (trait continu noir). Les pointillés indiquent le cas ot
la part de rétrodiffusion venant des photons et des électrons est prise en compte. Leur zone d’influence dans
le milieu irradié¢ est indiquée par Sppotons €t Serectrons TesSpectivement. Schéma adapté de Van Dam et
Marinello, 2006 (22).
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Dosimétrie in vivo des faisceaux de photons de haute énergie

1.1.1 Dose en entrée, D,/ cc

Cette mesure permet de contrdler la constance des caractéristiques du faisceau émis
par la machine de traitement, tels que le nombre d’unité moniteur (UM) et la distance
source-peau (DSP). Elle permet également de contrdler la présence des accessoires
interposés dans le faisceau (caches, coin) et le calcul du temps d’irradiation. La dose a
'entrée mesurée peut alors étre directement comparée a la dose d'entrée calculée sur le
logiciel de planification du traitement (TPS). En cas d'écart, le niveau d'intervention est
défini dans le programme d'assurance qualité du service de radiothérapie (seuil

d'intervention généralement de +5% ou +10%).

La plupart des détecteurs utilisés pour la mesure de D,,,;,¢. Ont une épaisseur sensible
de 1mm, voir moins. De ce fait, le gradient de dose consécutif a la mise en place de
’équilibre électronique (« Build-up ») a I'entrée du détecteur peut altérer la précision de
la mesure. En plus, ils sont sujets a la contamination des électrons provenant de la téte
de I'accélérateur dont le nombre varie en fonction de I'ouverture du collimateur et de la
distance source détecteur (DSD). Afin de réduire l'effet de ces phénomeénes sur la
mesure de la dose en entrée, un capuchon de dimension et de densité adaptées recouvre
le détecteur. Son épaisseur est choisie en fonction de la portée des électrons de
contamination, ce qui permet de s'affranchir de toutes interférences dues au

rayonnement extérieur sur le signal délivré par le détecteur.

Cependant ce matériel peut aussi introduire un gradient de dose élevé pouvant aller

jusqu’a -15% de la dose prescrite dans le volume cible (PTV) (10).
Pour réduire les modifications de la dose déposée en aval, il est possible de :

» faire varier la position du dosimetre entre chaque faisceau,
* réduire I'épaisseur du capuchon (dans ce cas, des facteurs correctifs sont requis
en raison de I'augmentation de la part des électrons de contamination),

* remplacer la dose en entrée par la dose en sortie.

I.1.2 Dose en sortie, Dy, ic
Cette mesure permet de prendre en compte l'anatomie du patient, c’est a dire
'épaisseur et les hétérogénéités traversées.

En sortie du patient, une zone dite de «build-down » relative au manque de

rétrodiffusion de par la faible densité de 'air est créée.

Alors que le manque d’électrons rétrodiffusés est responsable d’'une perte d’équilibre

by

électronique seulement sur quelques millimetres a proximité de la surface de sortie
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(11), le manque de photons rétrodiffusés influence une zone encore plus grande, qui

peut croitre en fonction de la taille de champ (12).

Au vu de ce double phénomene, la position a laquelle la dose en sortie devrait étre
définie est moins évidente que celle de D, +¢.- Tres souvent la mesure de Dy ;. €St
effectuée a une distance correspondant a d,,,, par rapport a la sortie du patient (voir
Figure I-1). Pour des raisons pratiques, le méme capuchon d’équilibre électronique que
la mesure en entrée est utilisé, admettant ainsi que la dose n’est déterminée qu’en
conditions partielles de rétrodiffusion des photons étant donné que leur zone

d’influence est généralement supérieure a d,;; -

1.1.3 Dose dans le volume cible, D ;.

La dose au point d’'intérét peut s’obtenir en placant directement un détecteur a son
contact (13,14). Lorsque cela n’est pas réalisable, Il est possible de combiner la dose
mesurée en entrée et en sortie du patient pour estimer la dose absorbée dans le volume
cible. Une méthode publiée par Rizotti et al. (15) puis par Leunens et al. (16) est fondée
sur la compression ou l'expansion symétrique de I’épaisseur réelle traversée dans le
patient en une épaisseur « équivalente eau ». Cependant il faudrait, comme prérequis a
cette méthode, que les hétérogénéités liées aux différents tissus traversés soient
symétriques et équitablement distribués de part et d’autre de 1'axe de symétrie pour une
détermination précise de la dose absorbée au point d'intérét. La plupart des régions
anatomiques sont appropriées pour l'utilisation d’'une telle méthode dans la direction
gauche-droite, a cause de la disposition symétrique des différents types de tissus
irradiés. Cependant, excepté pour des doses délivrées dans le cerveau ou au niveau des
os du crane, cette approche n’est pas applicable pour une irradiation dans la direction

antéro-postérieure.

.1.4 Dose a la peau, D4,

Pour mesurer la dose a la peau, définie a 0.05 cm sous la surface d’entrée (17), de tres
fins détecteurs sont utilisés comme les films radiochromiques. Ils doivent alors étre
recouverts d’'un matériel de 0.05 cm faisant office de build-up. En revanche, s'’il s’agit de
détecteurs plus épais comme les détecteurs thermoluminescents, ils sont simplement
fixés sur la peau sans rajout d’'un matériel supplémentaire. Mais dans ce cas, il est
nécessaire d’appliquer des facteurs correctifs au signal puisque le point effectif de

mesure ne se trouve plus a 0.05 cm sous la surface d’entrée (18,19).

I.1.5 Dose de transit

Une approche relativement récente consiste a utiliser les images EPID pour mesurer
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Dosimétrie in vivo des faisceaux de photons de haute énergie

la distribution de dose absorbée dans le patient pendant le traitement, d’ou le terme

plus approprié de dosimétrie portal de transit (15).

Globalement, deux modeles se retrouvent le plus souvent dans la littérature. Le premier
consiste a prédire I'image EPID qui sera acquise au cours du traitement, il s’agit de
I'approche directe. Le second consiste a reconstruire la dose dans le patient a partir des
images EPID de transit, elle est connue sous le nom de rétroprojection (21). Nous
reviendrons plus en détail sur ces deux approches dans la troisieme partie de ce

chapitre.

1.2 Les différents dosimetres utilisés en DIV

Les dosimetres in vivo se divisent en 2 catégories: les détecteurs passifs qui
nécessitent un certain temps d’analyse pouvant varier de quelques minutes a quelques
heures apres l'irradiation et les détecteurs permettant de faire de la dosimétrie en
temps réel. Ces deux types de détecteur nécessitent d’étre étalonnés, généralement en
comparant leur réponse a celle obtenue avec une chambre d’ionisation pour un champ
de référence. Pour la plupart d’entre eux, il est nécessaire de corriger la réponse avec
certains facteurs pour prendre en compte par exemple la dépendance de la dose vis a vis
de la taille de champ, de la distance source-détecteur (DSD), de la température, et/ou de
la pression. En plus, tous les dosimetres in vivo nécessitent la présence d'un matériel de
build-up dont I'épaisseur et le matériau doivent étre présents lors de I|'étape
d’étalonnage.

Le Tableau I-1 résume les caractéristiques dosimétriques des principaux détecteurs
utilisés en DIV. Un score est attribué a chacun d’eux en fonction de leur sensibilité par
rapports aux parametres spécifiques pouvant avoir une influence sur la mesure de la
dose. Pour chacun d’eux, les avantages et les inconvénients fondés sur l'expérience
clinique et les données publiées dans la littérature y sont également reportés. La Figure
[-2 permet d’avoir un apercu de la taille des différents dosimetres utilisés pour une

mesure de la dose en un point.

1.2.1 Détecteurs utilisés pour la DIV passive

L2.1.1 Les DTLs (Dosimeétres thermoluminescents)

[Is furent inventés en 1954 et sont parmi les tous premiers types de détecteurs a avoir
été utilisés en radiothérapie externe. En DIV, le matériel le plus communément utilisé
est le cristal DTL-100 (LiF:MgTi). Lors de l'interaction avec un rayonnement ionisant,
une partie de l'énergie incidente provoque le passage des électrons de la bande de

valence du cristal vers des niveaux d’énergie intermédiaires ou ils seront piégés. Sous
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'effet de chaleur, les électrons sont libérés et reviennent dans leur couche de valence en
émettant des photons lumineux qui sont a leur tour captés et convertis en signal
électrique par un photomultiplicateur. La quantité de lumiere émise est liée, via

’étalonnage, a la quantité de rayonnement incident.

La réponse du DTL-100 est linéaire aux radiations couramment utilisées en
radiothérapie externe. En effet, pour une énergie de photons allant de 1.33 MeV, (Co 60)

a 25 MeV, le facteur de dépendance a la qualité du faisceau varie seulement de 2% (23).

Plusieurs caractéristiques favorables font des DTLs un atout attractif pour la DIV. Ils
peuvent étre réutilisés plusieurs fois aprés avoir été chauffés a des températures
supérieures a la température de lecture pour enlever toute trace de signal résiduel. Ils
sont relativement de petite taille et peuvent étre placés dans des cavités a I'intérieur du
patient. En plus, ils nécessitent peu de facteurs correctifs pour convertir le signal mesuré
en dose. Les inconvénients majeurs sont le temps de mise en ceuvre et le colit élevé par
rapport aux diodes et MOSFETs dont les caractéristiques seront également évoquées

dans ce chapitre.

L2.1.2 Les détecteurs OSL (optically stimulated luminescent)

Bien que les dosimetres OSL ont été utilisés pendant plusieurs années dans un but de
radioprotection, leur introduction pour des application en DIV est assez récente (24).
Constitués d’oxyde d’aluminium, leur principe physique est analogue a celui des
détecteurs a thermoluminescence, mais ils nécessitent une stimulation optique au lieu
de la chaleur pour étre lus. Par ailleurs, le signal peut étre relu plusieurs fois
contrairement au DTL ou les pieges sont entierement vidés. Une différence significative
avec ces derniers réside dans le fait que les électrons piégés ne peuvent pas étre
completement éliminés, entralnant une augmentation du signal de fond et une

modification de leur sensibilité pour des doses supérieures a 10-20 Gy.

L’avantage commun des OSLs et TLDs est que leur réponse est indépendante de
I'énergie des faisceaux de photons quand ceux-ci ont une énergie de I'ordre du MeV.
Cependant, pour des irradiations de plus basse énergie (keV), les OSLs montrent une
augmentation significative de la réponse pouvant aller jusqu'a 70%. Un autre avantage

des OSLs est qu'ils ne présentent qu'une faible dépendance angulaire.

L2.1.3 Les détecteurs RPL (radiophotoluminescents)

Les dosimetres RPL, constitués de verre de phosphate dopé a 'argent, sont utilisés
dans les services de radiothérapie a titre individuel en radioprotection depuis les années
1950 et 1960s et plus récemment comme dosimetre in vivo des faisceaux de haute

énergie (25,26). Lorsqu’ils sont exposés aux radiations, des électrons vont étre arrachés
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a la structure du détecteur pour étre piégés par les ions d'argent contenus dans la
structure de verre créant ainsi des centres de luminescence. L’excitation de ces centres
avec un faisceau laser ultraviolet va générer une photoluminescence orange
proportionnelle a la dose recue en entrée et sera lue par la suite a 'aide d’un systéme de

photodétection approprié.

La source d’'UV n’élimine pas les centres radiophotoluminescents créés dans le
détecteur, ce qui permet de lire le signal enregistré indéfiniment. Ils ne disparaitront que
lorsque le détecteur sera chauffé a haute température (400°C) pendant environ 1h.
L’utilisation des détecteurs RPL en radiothérapie externe peut permettre de mesurer la
dose en entrée et en sortie du patient lors d’irradiations corps entier (25). Mais ils
restent le plus souvent utilisés comme dosimetres dans le cadre de la radioprotection du

personnel.

1.2.1.4 Les films radiochromiques

Les films radiochromiques offrent la possibilité d’étre découpés en différentes tailles
et fournissent des informations de dose en deux dimensions. En plus, leur réponse est
relativement constante en fonction de I’énergie incidente des photons (du keV au MeV).

Ce qui explique leurs principaux avantages par rapport aux autres détecteurs passifs.

IIs sont constitués d’un colorant spécial polymérisé qui développe une couleur lors de
I'exposition a un rayonnement. Le polymeére absorbe la lumiere et sa transmission a
travers le film peut étre mesurée avec un densitometre approprié qui ne nécessite ni
développeur ni fixateur. Généralement, des scanners photo couleur a plat sont utilisés,

de préférence avec une profondeur d'image de 48 bits.

Les films radiochromiques présentent toutefois des effets de polarisation dépendant de
leur orientation, nécessitant un protocole rigoureux de mise en place compatible avec
|'étalonnage lors de la lecture du signal. Par ailleurs, de nombreuses précautions sont
nécessaires pour leur utilisation, notamment lors du découpage et de la position sur la

vitre du scanner.

Une analyse compléte de leurs caractéristiques dosimétriques est présentée dans les
rapports 55 et 69 du Groupe de travail de 'AAPM, (26,27). Par ailleurs, leur utilisation a
fait I'objet de nombreuses études, pour des mesures de dose a la peau (29), des mesures

d’irradiation totale a la peau avec des électrons, (30,31) et pour des mesures

d’irradiation corps entier (32).
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1.2.2 Détecteurs utilisés pour la DIV en temps réel

L2.2.1 Les diodes

La diode est constituée de silicium (Si), de type n ou p. Elle n’est donc pas équivalent-
tissu (numéro atomique, Z = 14) et elle présente une forte dépendance en énergie. Elle
doit par ailleurs étre régulierement étalonnée pour tenir compte de sa perte de
sensibilité liée a 'accumulation de dose. En plus, la lecture du signal doit étre corrigée de
nombreux facteurs pouvant influencer la mesure comme la température, le débit de
dose, I'angulation et la distance source-détecteur. Les caractéristiques dosimétriques
des diodes et I'expérience acquise dans plusieurs centres suite a leur utilisation clinique

se retrouvent dans différentes publications (33-35).

Elles sont tres fréquemment sollicitées en DIV car elles sont faciles a mettre en place et
présentent de nombreux avantages par rapport aux autres types de détecteurs. On peut
citer par exemple: leur grande sensibilité, leur petite taille, une bonne stabilité

mécanique et la lecture immeédiate de la dose mesurée.

1.2.2.2 Les MOSETs (metal-oxide semi-conductor field effect

transistor)

Il s’agit de transistors a effet de champ composés de silicium qui peuvent étre utilisés
avec ou sans matériel de build-up en fonction de leur utilisation. Tout comme la diode,
ce détecteur a une treés bonne résolution spatiale et participe tres peu a l'atténuation du
faisceau de part sa petite taille, ce qui est particulierement intéressant pour la DIV. Les
MOSFETs présentent, comme la diode, une forte dépendance angulaire en présence d’'un
capuchon de build-up. Cette dépendance devrait étre étudiée avant son utilisation en
dosimétrie in vivo. Leur précision est généralement en dessous de celle que peuvent
offrir les autres types de détecteurs utilisés pour la DIV. Par ailleurs, ils sont tres coliteux
et ont une durée de vie relativement limitée. Leur introduction en DIV est plus récente
que les DTLs et les diodes, mais ils ont été utilisés dans une grande variété de
traitements en radiothérapie externe (36). Ils présentent 'avantage de pouvoir étre

parfois de tres petite taille : appelés micro-MOSFETs.

L2.2.3 Les dosimeétres a fibres optiques

[Is présentent des caractéristiques dosimétriques favorables pour la DIV comme la
non dépendance énergétique, la linéarité de la dose et la résistance face aux dommages
causés par les radiations. En plus, ils offrent 1'avantage d'étre quasiment équivalents eau
sur une large gamme d'énergie (de 200 keV a 3 MeV), (37). En effet, une fois étalonnés,

ces détecteurs ne requierent pas de coefficients de conversion supplémentaires pour
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obtenir une dose absorbée dans l'eau a partir du signal. Ils sont constitués de fibres
optiques en Polymethylmethacrylate (PMMA) ou en polystyrene (PS) qui émettent une
lumiere proportionnelle au rayonnement incident. Cette lumiere est ensuite transmise a

un photomultiplicateur a I'aide d'un guide d’onde.

Les fibres présentent un rendement lumineux plus faible que les autres scintillateurs
plus connus (Nal, etc.) Leur utilisation en radiothérapie externe est rendue délicate en
raison de la combinaison de deux phénomenes: la fluorescence et le rayonnement
Cerenkov. De ce fait, un signal proportionnel a la longueur de fibre irradiée contribuera
de maniere non négligeable a la valeur finale. Il est possible de soustraire la composante
de I'effet Cerenkov par une discrimination spectrale (38-40).

Leur petite taille permet de les utiliser pour des mesures intra cavitaire et/ou en zones
de forts gradients : RCMI, stéréotaxie, en bordure d’hétérogénéités, en amont de
I’équilibre électronique et méme en curiethérapie a proximité des sources. De plus, afin
de réduire les incertitudes, plusieurs dosimetres peuvent étre placés a proximité. Il sera
également possible de réaliser des matrices de détecteur de petites tailles avec une
faible dimension et une équivalence aux tissus mous en relevant le défi de I'acquisition

de toutes les fibres optiques simultanément (41).

Figure I-2 : Principaux types de dosimétres ponctuels utilisés en DIV, extrait de Lambert et al. (42). De
gauche a droite : détecteur optique et sa fibre au silicium, MOFSET (modéle RD502), MOFSET (modéle One
Dose, PTW-Freiburg), détecteur diamant (type 60003 PTW-Freiburg), diode a semi-conducteur, chambre
d’ionisation, détecteur DTL au fluorure de lithium de dimensions 3x3x0.9 mm3,
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L2.2.4 L’EPID (Electronic portal imaging Device)

Comme son nom l'indique, L’EPID est un outil offrant la possibilité d’acquérir des
images numériques pendant une irradiation a partir d’'une matrice active de pixels
permettant le stockage du signal et d’'un circuit électronique sous-jacent pour la
conversion en niveau de gris (NG). Il fit commercialisé pour la premiere fois a la fin des

années 80 dans le but de faciliter le positionnement du patient sur la table de traitement.

Historiquement I'imagerie portale était réalisée par l'utilisation de cassettes contenants
un film radiographique, (voir Figure 1-3). Il est composé d’'une émulsion contenant des
cristaux d'halogénure d'argent qui, une fois soumis aux photons, se dissocient en ions
par effet photolytique créant ainsi une image latente. Le film est inséré entre une plaque
de métal (tres souvent en cuivre, de 1 mm d’épaisseur) a I'avant et une plaque de métal a
'arriére. La plaque de cuivre a pour rdle de bloquer les photons diffusés incidents et agit
comme une couche de build-up, générant ainsi des électrons de haute énergie qui iront

imprégner le film sous-jacent.

Y

Figure I-3 : Cassette de dimensions 35 cm x 43 cm x 1.4 cm utilisée en dosimétrie des faisceaux de photons.
Image issue des travaux d’Antonuk et al, (43).

Méme si les cassettes utilisant un film radiographique représentent un outil facilement
manipulable, et qu’elles fournissent une information utile, elles comportent également
de nombreux inconvénients. En effet, le film doit étre retiré de la cassette pour étre
développé, il peut donc s’écouler plusieurs minutes entre I’exposition aux rayons X et la
lecture du signal. En plus, les films servent a la fois de matériel de détection et de
visualisation des images. Cette double fonction oblige au manipulateur en radiologie
d’effectuer un travail en plus sur la machine de visualisation, pouvant prendre plusieurs
minutes. Tous ces inconvénients ont favorisé I'apparition de nombreux outils d'imagerie
portale électronique mais seulement 3 d’entre eux ont été commercialisés en raison de

leur facilité d’utilisation en routine clinique :
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* T’EPID avec caméra CCD, (Charge Coupled Device),
e |'EPID a chambre d’ionisation,

* D’EPID au silicium amorphe (aSi) a détection indirecte.

i. EPID avec caméra CCD

Commercialisé a la fin des années 80, ce type d’EPID utilise une technologie ayant
jusqu’alors été largement employée dans le domaine de I'astronomie : la caméra CCD.
Comme le montre la Figure 1-4, le détecteur de RX est constitué d’'une plaque de métal,
généralement du cuivre (~1 a 1.5 mm), et d’'un écran de phosphore a oxysulfure de
gadolinium (Gdz02S: Tb). La plaque de métal a pour rdle de convertir les rayons X
incidents en électrons de haute énergie qui S échapperont vers |'écran de phosphore
situé en dessous, elle permet aussi d’ atténuer fortement les faibles énergies produites
par diffusions qui pourraient réduire le contraste des images. La plaque de phosphore a
pour role de convertir les RX primaires (n’ayant pas interagi avec la plaque de cuivre)
en éectrons de haute énergie, qui seront par la suite transformés, avec les éectrons
créés dans la plague de cuivre, en lumiére visible. Lalumiére en sortie est déviée par
un miroir incliné a 45 degrés et dirigée vers une caméra numérique pour étre convertie
en image visualisable.

SOURCE

PLAQUE DE CUIVRE
&
ECRAN DE PHOSPHORE

CAMERA:I //
IROIR
AAARANANANAAAA

Figure 1-4 : Représentation schématique d'un modéle d’EPID couplé a une caméra CCD a gauche. A droite la
photo représente le systeme de détection embarqué sur la machine de traitement (systéme « Beamview » de
Siemens), prise de Munro (1995), (44).

G ANTRY

28



ii. EPID a chambre d’ionisation

L’EPID a chambre d’ionisation est une technologie qui a été congue et développée au
Nederlands Kanker Instituut (NKI) et fut commercialisé a partir de I'année 1990 (45,46).
Cette technologie comprend l'utilisation d’'une matrice liquide a chambre d’ionisation
formée de 2 plans d’électrodes. Entre ces plans se trouve un espace rempli de 2,2,4-
trimethylpentane, qui agit comme milieu d’ionisation. Les électrodes sur les deux plans
sont orientées perpendiculairement les unes aux autres formant une matrice a chambre

d’ionisation de 256x256 cellules.

Une plaque de plastoferrite de 1 mm d’épaisseur est positionnée juste au-dessus de la
matrice. Son role, tout comme la plaque de cuivre des EPIDs avec caméra CCD est de
convertir les RX primaires en électrons de haute énergie dont certains iront vers le
milieu d’ionisation. Elle sert également a bloquer les photons diffusés de faible énergie.
Le milieu d’ionisation sert a convertir les RX primaires en électron de haute énergie et
transforme une fraction de I'énergie venant des électrons en signal électrique.
L’ensemble du dispositif est regroupé de maniere compacte comme le montre la Figure

[-5 ci-dessous.

Ce type d’EPID permet de produire des images nettes et ne présentant pas de
distorsions géométriques. Mais son principal inconvénient est lié a sa faible efficacité
quantique de détection (de I'ordre de 0,5%) nécessitant par conséquent, un nombre

d’unité moniteur (UM) important pour former une image (43).

Figure I-5 : Matrice a chambre d’ionisation liquide. Vue de ses différents composants (a gauche) et modéle de
cassette (a droite). Photos prises de Antonuk (2002), (43).

iii. EPID au silicium amorphe (a-Si) a détection indirecte

L’EPID au Silicium Amorphe a détection indirecte (voir Figure 1-6) fut commercialisé

pour la premiere fois en 2000 a l'issue de nombreuses recherches et collaborations
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scientifiques entamées 3 ans plus tot a 'université du Michigan (Palo Alto, Californie),

(47,48). Ce dispositif comporte :

* une plaque de cuivre de 1mm d’épaisseur,

* un écran de phosphore a oxysulfure de gadolinium, Gd202S:Tb (Kodak,
Rochester, NY),

* un tableau de pixels constitué de photodiodes reposant sur un substrat de verre,

* des mousses rigides d'imide polyméthacrylique de 9mm d’épaisseur qui assurent
la protection du dispositif de détection (Rohacell®),

* un plastique anticollision de 1.6mm d’épaisseur avec une distance d’environ 1.5

cm entre le plastique et la surface du détecteur.

L’acquisition du signal se fait de maniere indirecte (voir Figure [-7). Les photons
incidents rencontrent d’abord la plaque de cuivre, ce qui va produire majoritairement
des électrons par effet Compton et des photons diffusés. Les électrons créés et les
photons primaires vont interagir en dessous avec un scintillateur : I'’écran de phosphore
pour étre convertis en lumiere visible par luminescence. La lumiere qui s’en échappe
arrive directement sur le tableau de pixels. Ce dernier est constitué d’'un substrat de
verre d'environ 1 mm d’épaisseur sur lequel résident des photodiodes, chacune
composée d’'un commutateur (« thin-film transistor », TFT) fabriqué a partir de silicium
amorphe (a-Si) relié a un élément capacitif. Chaque fois qu'un photon optique arrive au
niveau de la photodiode, une paire électron-trou est créée. Pendant une acquisition
d’image, le commutateur de la photodiode reste non conducteur, de maniére que la
charge générée indirectement par I'interaction des RX avec le matériel de conversion est

stockée dans I'élément capacitif.

La lecture du signal se fera au moment ou le TFT sera rendu conducteur. Le signal
électrique est alors lu et codé sous forme d’'image numérique. L’acquisition n’est donc
pas continue mais guidée par une horloge de lecture a partir d'un logiciel couplé a

'acquisition des images, nous y reviendrons plus en détail dans le chapitre 2.
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Figure 1-6 : Au-dessus, coupe sagittale d’'un imageur au silicuim amorphe a détection indirecte. En dessous,
description schématique de l'unité de détection et des différents éléments intervenant dans la formation de

l'image. D’apreés Siebers et al, 2004 (49).

RX primaires

Substrat de verre

Elément capacitif

Commutateur,
TFT

Figure I-7 : Représentation schématique (non a l'échelle) de la détection indirecte des faisceaux de photons.
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cables

spécial

pour OSLD

rigoureux

| . Film
Parametres Diode MOFSET TLD osLD . . EPID
radiochromique
Dose 0 * 0 0 * 0
Débit de dose * * 0 0 0 0
DSD * * 0 0 0 0
Taille de champ * * 0 0 0 *
Linéarité 0 0 * * * 0
Reproductibilité 0(<1%) *(<2%) *(<2%) *(<2%) *(<%) 0(<1%)
(écart type, %)
Orientation * * 0 0 * 0
Température * * 0 0 * 0
Retard de lecture 0 0 *H * ** 0
Lien avec le patient * * * * * 0
Facteurs de correction *x *k * * * *x
Incertitude de la dose 1.5%-3% 2%-5% 2%-3% 2%-3% 3% 1.5%-3%
mesurée (écart type, %)
N Possibilité
A . Distribution de dose OSSIk_)I ité de
N Pas de cables, 10 min reconstruction de la dose
Pas de cables, peu en 2D, haute ,
s . de lecture post- , . ... absorbéeen2Deten3D,
Bonne reproductibilité, Lecture de corrections, . . R résolution, possibilité , L
Avantages . P . . P N irradiation, réutilisable . résolution importante,
lecture immédiate immédiate réutilisable apres N o de relire la mesure, . . 4
apres excitation . ) , lecture du signal immédiat,
chauffage . peut étre découpé, L "
optique . AR - acquisition d'images en
insensible a la lumiére .
continu
Calibration fastidieuse, . . Mise e.n place D,uree de Vle‘ courte, Couteux,\necessne un Colteux, peu de produits
. . . Durée de vie laborieuse, dépendance a ladose  scanner a plat pour la .
L. plusieurs corrections a L, N , . . . . . commerciaux permettant la
Inconvénients . i limitée, colit Nécessite un cumulée, nécessite un lecture du signal, . .
appliquer, présence de o - - g conversion du signal en
élevé équipement équipement spécifique  protocole de lecture

dose

Tableau I-1 : Avantages et inconvénients des principaux détecteurs utilisés pour la dosimétrie des faisceaux de photons et influence nulle (0), mineur (*) ou majeure (**) de certains

paramétres spécifiques sur la mesure de la dose. Résultats issus des travaux de Mijnheer et al, 2013 (50).
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1.3 Dosimétrie de transit

La dosimétrie de transit est fondée sur la transmission des photons a travers le
volume irradié. Elle a pour but de vérifier que la délivrance de la dose au patient
concorde avec le calcul dosimétrique initialement réalisé sur le TPS. Globalement, deux
approches sont souvent mentionnées dans la littérature: L’approche directe et

I'approche indirecte

1.3.1 Approche directe

Dans ce modele, les images de dose portale sont prédites a hauteur de I'imageur
derriere le fantdme ou patient et sont comparées a celles acquises pendant I'irradiation

(51-53). La prédiction des images se fait principalement en trois étapes :

e lecalcul de la fluence en sortie de la téte de I'accélérateur. Cette étape est réalisée
préalablement lors de la configuration du systéeme de planification de traitement
ou a partir d'un algorithme de simulation Monte-Carlo (MC),

* la prise en compte de I'atténuation dans le patient a partir de simulations MC ou
d’algorithmes de calcul de dose (Convolution/Superposition, Pencil Beam Kernel,
etc).

* la modélisation de I'EPID a partir soit des simulations MC, soit de modeles

analytiques fondés sur 'utilisation de kernels de dépot de dose.

Deux groupes de recherche ont pu prédire la dose portale a partir des simulations
Monte-Carlo (MC) et des données scanner du patient. Ils ont d’abord calculé la fluence
en sortie du patient afin de la projeter au niveau de 'imageur. Puis la convolution de
cette fluence avec des kernels correspondants a chaque intervalle d’énergie des

particules leur a ensuite permis de prédire I'image de dose portale (49,54).

Une autre approche (55,56) consiste a prédire d’abord la fluence primaire en sortie du
patient en prenant en compte l'atténuation dans le patient a l'aide des distances
radiologiques. Puis la fluence diffusée est calculée par convolution de la fluence primaire
avec des pencils beam kernels générés par simulation MC. Enfin, le dépot de dose dans le
détecteur est calculé analytiquement par convolution de la fluence totale avec des
kernels de dépot de dose générés également par MC. Cette méthode a été validée pour
des champs non modulés en 6 et 23 MeV sur des fantomes de différentes épaisseurs

dont certains comportaient des hétérogénéités.

Spezi et al. ont développé un modele fondé sur des simulations Monte-Carlo pour
reconstruire la fluence du faisceau incident a partir des images EPIDs acquises en
présence d’'un fantome (57). Leur méthode est fondée sur un algorithme itératif qui

corrige les images EPID de I'atténuation du faisceau et des photons diffusés provenant
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du fantome. Ils ont ainsi pu obtenir une différence relative de 3% entre la fluence

mesurée et celle calculée a partir du TPS.

Mc Nutt et al. ont proposé une approche encore plus simple pour prédire les images
portales (58). L'imageur a été intégré, sous la forme d’un fantdme homogene d’eau, au
scanner du patient et la dose dans I'EPID a été calculée a partir du modele de
convolution/superposition présent dans leur TPS. Un agrément de 4% a été trouvé dans

le champ d’irradiation pour des mesures réalisées avec des fantomes anthropomorphes.

L’'inconvénient avec 'approche directe est qu’elle n’offre pas la possibilité de visualiser
la distribution de dose absorbée dans le patient que ce soit dans le volume cible ou dans
les tissus sains. Plusieurs auteurs ont donc exploré des méthodes de reconstruction
indirecte de la dose absorbée dans le patient en 2D et en 3D a partir des images de dose

portale de transit.

1.3.2 Approche indirecte (rétroprojection)

Dans cette approche, la fluence primaire mesurée a la position de I'EPID est
rétroprojetée dans un plan du patient ou dans tout le volume que ce soit a travers
I'examen scanner de référence ou celui du jour (Cone Beam Computed Tomography,
« CBCT »). La distribution de dose reconstruite est ensuite comparée a la dosimétrie du

patient calculée sur le systeme de planification de traitement.

Plusieurs méthodes ont été proposées pour déterminer la fluence primaire de I'image
acquise in vivo (59-62). Elle est obtenue en corrigeant I'image de transit, de la dose

diffusée a I'intérieur de I'EPID et du rayonnement diffusé par le patient.

Une fois la fluence primaire obtenue elle est convertie en fluence a I'entrée en prenant
en compte l'atténuation dans le patient ainsi que l'inverse carré des distances et la
divergence du faisceau. La fluence d’entrée peut alors étre utilisée comme donnée

d’entrée a un calcul Monte-Carlo (63,64), ou a un calcul par convolution.

Hansen et al. (65) ont ainsi pu calculer la distribution de dose absorbée dans un fantome
anthropomorphique par convolution de la fluence primaire avec des kernels de dépots
d’énergie. La dose reconstruite en 3D concordait avec celle calculée sur le TPS avec un
écart de + 2%. Partridge et al. (66) ont complété ce modele en projetant la fluence
énergétique, non pas dans les images scanner mais dans les images CBCT réalisées le
jour du traitement avec un algorithme fondé sur la convolution/superposition de

kernels.

D’autres auteurs utilisent la transmission du patient en effectuant le rapport de deux
images : celle obtenues derriére le patient et celle obtenue sans patient. Ils ont ainsi pu

reconstruire la dose a mi- épaisseur radiologique en appliquant la loi d’'inverse carré des
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distances, la correction de I'atténuation, la divergence, et la diffusion dans le patient a
'aide de modeles analytiques, sans prendre en compte les hétérogénéités (67,68). Cette
meéthode a été étendue au calcul de la dose dans le volume par reconstruction de la dose
2D dans tous les plans paralleles a 'EPID en utilisant le contour externe du patient tel
que fourni par '’examen scanner (69). Wendling et al. (1) ont apporté des modifications
a leur approche afin de calculer la dose absorbée dans l'eau quelle que soit la
composition du volume traité. La dose portale primaire est d’abord convertie a I'aide de
la transmission, en dose portale qui serait acquise si le patient avait été uniquement
constitué d’eau. Elle est ensuite rétroprojetée dans le patient d’eau et comparée a la dose
TPS calculée également dans I'’eau. Leur modele a été testé sur un fantome thorax pour

des champs VMAT issus du traitement du cancer des poumons et des bronches.

Piermattei et al. (70) ont proposé d'utiliser un modele empirique permettant de relier
directement la dose portale a la dose dans le patient. Des facteurs de corrections
supplémentaires ont été mesurés pour prendre en compte les décalages du patient et les
hétérogénéités. Cette méthode est également utilisable pour la vérification des

traitements par arcthérapie (71,72).

1.4 Erreurs détectables avec la dosimétrie de
transit

Le Tableau I-2 résume les différents types d’erreurs qui peuvent étre détectés a partir

des images EPID de transit. IIs ont été regroupés en 3 catégories :

¢ les erreurs machine,
* les erreurs liées au plan de traitement,

* les erreurs causées par le patient.

1.4.1 les erreurs machine

Elles sont liées a des défauts mécaniques aléatoires ou systématiques. Les mesures in
vitro avant traitement a l'aide des images EPID peuvent révéler des erreurs
systématiques et peuvent donc a ce titre, étre utilisées pour prévenir des défauts
mécaniques pouvant apparaitre pendant le traitement du patient. Cependant elles ne
peuvent pas étre utilisées pour détecter des erreurs aléatoires se produisant pendant le
traitement réel du patient, tel qu'une modification de la fluence en sortie du linac. Par
ailleurs, la détection d'un mauvais angle du bras, dii a une défaillance mécanique, peut
étre difficile avec la dosimétrie EPID de transit, a moins que le fantéme utilisé ou le
patient présente assez d’hétérogénéités. En effet, les images transmises seront dans ce
cas différentes de celles attendues et entralneront une reconstruction erronée de la dose

absorbée dans le volume.
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1.4.2 Les erreurs liées au plan de traitement

Les erreurs de plan incluent les erreurs de calcul de dose, une mauvaise mise en
service du TPS, telle que la transmission a travers les lames du MLC, et les erreurs de
transfert de données, comme la sélection d'un mauvais plan de patient.
Si I'erreur est liée a la prise en compte des hétérogénéités dans le calcul de la dose
absorbée dans le patient, elle ne pourra pas étre détectée avec la dosimétrie in vitro en
présence d'un fantobme homogene. Par ailleurs, des algorithmes de reconstruction 3D
fondés sur les images de transit et un calcul de dose indépendant prenant en compte les
hétérogénéités seront nécessaires pour ce type de vérification (algorithmes de Monte-

Carlo, convolution / superposition ou collapsed cone).

Les erreurs dues a une mauvaise modélisation du MLC sont toutefois susceptibles d'étre

détectées a l'aide de modeles de vérification par une approche en 2D.

En outre, la dosimétrie EPID sera également sensible a la sélection d’'un mauvais plan de
traitement puisqu’elle entrainera une reconstruction de dose différente de celle

préalablement calculée sur le TPS.

1.4.3 Les erreurs venant du patient

Elles sont pour la plupart dues a des changements de positionnement ou
d’anatomie par rapport au scanner initial. En effet, toute modification du patient par
rapport a I'imagerie ayant servi au calcul du plan de traitement, va se propager sur la
formation des images EPID de transit et se retrouver in fine dans la distribution de dose
totale reconstruite. La dosimétrie in vitro ne permet donc pas de détecter ces types
d’erreurs.

En revanche, la dosimétrie 2D in vivo permet de vérifier la cohérence entre le calcul de
la dose sur le TPS et celle réellement délivrée au patient. Mais cette derniére permet
surtout de détecter des écarts de dose sans pour autant définir des régions d’intéréts ou
les changements anatomiques sont remarquables. La spatialisation des écarts ne sera

possible que si la dose est reconstruite en 3D dans le patient.
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In vitro In vivo
Erreurs (fantome) (patient)
2D 3D 2D 3D
Présence de filtre en coin e v v v
Position et vitesse des lames du MLC e e v v
Angle du collimateur e e v v
Machine
Homogénéité et symétrie du faisceau e e e v
Fluence en sortie du linac X X v v
Angle du bras Possible | Possible | Possible | Possible
Transmission a travers les lames du MLC e e v v
Variation du gradient de dose e e e v
Plan Modélisation du MLC pour le TPS e e e v
Délivrance du mauvais plan de patient e e e v
Calcul de dose + hétérogénéités Possible | Possible e v
Obstruc.tion du faisceau par le matériel de X X v v
contention
Changement anatomique du patient X X e v
M d i d 1
Traitement d’un patient différent X X e v
Sur/sous dosage des volumes d’intérét X X e v
Distribution de dose dans le patient X X e v

Tableau I-2 : Erreurs détectables avec la dosimétrie in vivo de transit, adapté de Van Elmpt, 2008 (73).
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Synthese

La complexité des traitements en radiothérapie externe a conduit au développement
de nombreux détecteurs permettant de vérifier la dose absorbée dans le patient pendant
le traitement. La plupart d’entre eux sont des détecteurs ponctuels et nécessitent d'étre
étalonnés régulierement afin de convertir le signal mesuré en dose absorbée. Les films
radiochromiques constituent un bon outil pour la vérification de la dose absorbée en 2D,
cependant leur utilisation nécessite un temps de travail long et un protocole de lecture
assez rigoureux. C’est pourquoi la possibilité de réaliser des images de transit avec
I’EPID a tres vite connu un engouement tout particulier pour la dosimétrie in vivo. Apres
plus de 30 années de développement, 'EPID au silicium amorphe est devenu un outil
simple d’utilisation permettant d’obtenir des images de transit de haute résolution. Il est
aujourd’hui utilisé dans plusieurs centres a des fins dosimétriques pour identifier des
erreurs liées au calcul de la dose, au transfert de données, a la délivrance de la dose ou

au changement anatomique du patient.
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Chapitre 11
Propriétés dosimétriques de I'EPID

Introduction

Ce chapitre est consacré a I’étude de la réponse du détecteur lorsqu’il est exposé a un
faisceau de photons de haute énergie. L'imageur portal utilisé au cours de cette étude
sera d’abord présenté, ainsi que les différents mode d’acquisition possibles des images.
La stabilité a long terme et a court terme du détecteur sera ensuite étudiée en vue de
quantifier la reproductibilité du détecteur. Puis un certain nombre de parametres
pouvant influencer la réponse de l'imageur seront analysés (débit de dose, taille de
champ des faisceaux, dose délivrée). Enfin, les différents types de phénomenes qui
n‘auront pas été étudiés seront évoqués en fin de chapitre (diffusion optique, effet de

fluctuations de température, rémanence d'images).

II.1 Matériel : accélérateur et EPID

L’EPID utilisé dans notre étude est un imageur haute énergie au silicium amorphe (aS-
1200, Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA), monté sur un accélérateur linéaire
Clinac TrueBeam STx (voir Figure II-1) permettant de générer des photons de 6, 10 et
18 MV et équipé d’'un micro-collimateur (HDMLC) comptant au total 120 lames en

tungstene.

Une unité moniteur correspond a une dose absorbée de 1cGy a une distance Source Axe
(DSA) de 100 cm dans un fantome d’eau a 5 cm de profondeur, pour les faisceaux de 6 et
10MV et a 10 cm pour le faisceau de 18MV. L'imageur portal est positionné a une
distance source-détecteur (DSD) de 150 cm. Il est composé d’'une matrice active au
silicium amorphe de 1280x1280 pixels avec une résolution de 0.34x0.34 mm? (se

reporter a la Figure -6 pour plus de détails concernant le dispositif de détection).

Entre la matrice de détection et le support de 'EPID se trouve une plaque de métal
permettant d’absorber les photons primaires afin d’éviter leur interaction avec les
composants électroniques sous-jacents. Cette plaque, présente sur les dernieres
générations d’EPID (aS-1200, Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA) permet de
négliger l'influence des photons rétrodiffusés pouvant entrainer une augmentation du
signal de 7% pour des tailles de champs de 10x10 cm? et 12.5x12.5 cm? (74). Un

algorithme itératif permettant de soustraire le signal venant des photons rétrodiffusés
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sur d’autres modeles d’'imageur (aS-1000, Varian) est proposé dans l'annexe 1 de ce

document.

Figure 1I-1 : Accélérateur linéaire Clinac TrueBeam STx (Varian Medical Systems) et son imageur portal aS-
1200 au silicium amorphe monté sur un bras métallique rétractable (entouré en rouge). L’EPID est situé
derriére le patient positionné sur la table de traitement.
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I1.2Acquisition des images

11.2.1 Logiciel d’acquisition iX et modes de lecture
associés

Lelogiciel d acquisition dédié alalecture du signal présent sur I'EPID aS-1200 est
le moddle iX (Varian Medicd Systems). Les lignes de la matrice du détecteur sont lues
une par une. Au cours de cette étape, les charges collectées au niveau des photodiodes
sont converties en signal numérique. Chaque fois que la totalité des lignes est lue, une
image élémentaire appelée « trame » est créée. Plusieurs trames peuvent étre ainsi

acquises au cours d’'une méme irradiation (~ 200 pour un traitement IMRT).

Dans le mode classique d’acquisition des images, mode « intégré », toutes les trames
sont moyennées pour former une seule image. L'obtention d’un signal proportionnel a
la dose, se fait en multipliant I'image par le nombre de trames lui ayant donné naissance.
Il est également possible de lire chaque trame séparément en utilisant le mode

« cinéma », plus connu sous le terme de mode « continu » (71).

La fréquence d’acquisition des lignes de pixels est périodique. Dans le cas d’'une lecture
en mode intégré, la fréquence est commandée par une horloge interne au systéme
d’imagerie portale, on parle d’acquisition « asynchrone » (75). En revanche, avec le
mode continu, la lecture est programmeée pour se faire de fagcon synchrone, c’est a dire

qu’elle se fait entre les pulses du faisceau (76).

En outre, le CPU dédié a I'acquisition des trames contient un convertisseur analogique-
numérique 14 bits capables d’ajouter 64 trames a son additionneur binaire. Ainsi,
seulement 64 trames peuvent étre transférées depuis la mémoire tampon vers le CPU.
Ce transfert a pour effet d’'interrompre la lecture pendant un temps mort d’environ
0.164 secondes.

11.2.2 Choix du mode d’acquisition continu

Comme nous venons de le voir, le mode intégré ne permet d’acquérir qu'une seule
image au cours d'une irradiation. Lors des traitements de RCMI, plusieurs champs
d’irradiation sont délivrés sur la tumeur, chacun avec une position fixe du bras de
'accélérateur. Ainsi donc il est possible pour chaque champ de vérifier la distribution de

dose absorbée dans le patient, a partir de I'image de transit qui lui correspond (77-80).

En revanche, ce mode d’acquisition ne peut étre appliqué dans le cas de la dosimétrie
des champs d’arcthérapie car une seule image ne suffirait pas a reconstruire toute la
dose délivrée au patient apres une irradiation volumétrique. C’est pourquoi nous avons

été contraints d’utiliser le mode cinéma puisqu'’il a 'avantage de sauvegarder toutes les

41



Propriétés dosimétriques de I'EPID

trames séparément (~600 pour un traitement VMAT de prostate) de fagon continu, ainsi
que I'angle du bras qui leur est associé. De nombreux auteurs abondent dans ce sens et
préconisent 'utilisation de ce mode pour réaliser la dosimétrie in vivo des traitements
d’arcthérapie (81-83).

Nous verrons par la suite que ce mode peut aussi étre utilisé pour la dosimétrie de
transit des traitements de RCM], la seule différence étant que toutes les trames acquises

pour un méme champ, seront additionnées avant la rétroprojection dans le patient.

11.2.3 Prétraitement des images

Lorsqu’une trame, T}, €St acquise, que ce soit en mode continu ou en mode intégré,
des corrections lui sont automatiquement appliquées en chaque pixel (i,j) afin de
prendre en compte un certain nombre de phénomeénes pouvant altérer sa qualité,
comme : les pixels défectueux, le bruit de fond, le courant de fuite des photodiodes, les

offsets des électrometres et la différence de sensibilité entre les pixels.

Cette étape de prétraitement est réalisée sur chaque trame a partir des images de dark-
field (DF) et de flood-field (FF) selon I’équation I1.2.a.

La premiere image est obtenue en réalisant une acquisition en I'absence de radiation.
Elle permet ainsi de s’affranchir du bruit de fond mais aussi du courant de fuite des
photodiodes et des offsets des différents électrometres. La seconde image permet
d‘homogénéiser la réponse du détecteur. Elle est obtenue en irradiant 'EPID avec un
champ assez large pour couvrir toute sa surface, soit un champ carré de dimensions
28.66x28.66 cm?a l'isocentre (voir Figure 11-2).

.oy Tbrute(i:j) - DF(i;j)
"0D = "FrG,p - DF G

(ll.1a)

Les images finales T(i, j) prétraitées sont exportées en passant dans le mode service de
la machine, depuis la console de traitement. Elles sont au format «.xim » propre au
constructeur (Varian Medical Systems) et regroupées dans un fichier compressé. Un
algorithme rapide de décompression des trames a donc été développé en C++ (confere
annexe 2 pour plus de détails). A titre d’exemple, il permet de décompresser toutes les

trames acquises pour un champ d’arcthérapie (~600) en moins de 10 secondes.
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Figure II-2 : Correction des trames avec I'image de DF a gauche et FF a droite.

II.3Etude des caractéristiques de I’'EPID

Cette section est consacrée a l'étude proprement dite des caractéristiques
dosimétriques du détecteur aS-1200. Elle est effectuée pour des irradiations a vide, c’est
a dire en I'absence d’atténuateur entre la source et 'imageur et I'acquisition des trames

est réalisée en mode continu.

Par la suite, le terme « image », est employé pour désigner la somme de toutes les

trames recueillies pendant une méme irradiation.

En outre, les valeurs du signal en niveau de gris de I'EPID ont toutes été mesurés « au
centre », de I'imageur, c’est a dire en effectuant la moyenne des pixels dans une zone
d’intérét (ROI) de 3x3 mm? autour de I'axe du faisceau.

11.3.1 Reproductibilité et répétabilité de la réponse du
détecteur

11.3.1.1 Méthode

La reproductibilité a long terme a été étudiée en irradiant I'EPID 1 fois par semaine
pendant 6 mois avec un champ de 10x10 cm?, une dose de 100 UM pour une énergie de
10 MeV et un débit de 600 UM.min'l, le bras de l'accélérateur fixé a 0 degré.
Pour étudier la répétabilité, 'EPID a été irradié 10 fois de suite dans les mémes
configurations que précédemment avec un intervalle de 10 min entre chaque mesure.
Le signal S; au centre de I'image est recueilli aprés chaque irradiation.
Les deux parametres ont été analysés pour les n mesures a partir du coefficient de

variation dont la formule est la suivante :
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&
Gy (%) = ;Xloo' (1L.3a)

ou € est 'écart type etm, la moyenne desn mesures réalisées, calculés selon les

équations ci-dessous :

;1=1(m - 5)?
€= n—1 , (11.3b)
et
XS
T oon (11.3c)
11.3.2 Résultats et discussion

Le Tableau II-1 donne les coefficients de variation associés aux mesures de
répétabilité et de reproductibilité de I'EPID ainsi que l’écart maximal relatif a la

moyenne observée a l'issue de cette étude.

Des résultats similaires a ceux observés se retrouvent également dans la littérature
(51,84) et confirment la stabilité du signal de I'EPID a court et long terme. Ils sont par
ailleurs en accord avec les recommandations de « I’European Society for Radiotherapy

and Oncology » (ESTRO) pour le matériel de dosimétrie in vivo (85).

Reproductibilité Répétabilité
C, (%) 0.43 0.026
Ecart maximal 12 0.12

(%)

Tableau II-1 : Reproductibilité et répétabilité de 'EPID aS-1200. Les données mesurées a court terme et a
long terme ont permis de calculer dans chaque cas le coefficient de variation ainsi que I'écart maximal du
signal autour de la moyenne. L’étude a long terme a été réalisée sur une période de 6 mois.
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Dans notre étude, les fluctuations du signal de 'EPID n’ont pas été corrigées et se
retrouvent donc dans les valeurs mesurées. Au vu des résultats, nous ferons I'hypothese

qu’elles ont une influence négligeable sur le niveau de gris des pixels.

11.3.3 Influence du débit de dose

11.3.3.1 Matériel et méthode

L’influence du débit de dose sur la réponse de 'imageur a été analysée en exposant
'EPID a un faisceau avec bras 0°, une taille de champ de 10x10 cm?, une énergie de 10
MeV avec une dose de 100UM pour différentes valeurs du débit (100, 200, 300, 400, 500
et 600 UM.min'1).

11.3.3.2 Résultat et discussion

Le Tableau II-2 indique le nombre total de trames ainsi que le nombre de trames/s

apres chaque irradiation pour chaque débit de dose.

On peut remarquer que le nombre de trames est toujours le méme quel que soit le débit
en raison de la valeur fixe de la dose délivrée (100 UM). En revanche, le nombre de

trames/s varie et sa valeur est proportionnelle au débit de dose.

Par ailleurs, la valeur moyenne du signal au centre des trames varie tres peu (coefficient
de variation de 0.38%).

Ces résultats sont importants pour la suite de nos travaux. IIs montrent que le débit de
lecture de I'EPID en mode continu est synchronisé au débit de dose et donc aux
pulsations du faisceau. L'intensité des pixels restant la méme, I'imageur va augmenter sa
vitesse de lecture lorsque le débit augmente et garder ainsi la relation qui existe entre la
dose délivrée et I'intensité des pixels. Nous reviendrons par la suite sur la fonction de

réponse en dose de 'EPID dans le chapitre suivant dédié a I’étalonnage de I'imageur.

Débit de dose

100 200 300 400 500 600
(UM /min)
Nombre de trame 134
Débit de lecture (trames/sec) 2.22 4.44 6.66 8.88 11.11  13.33
Valeur du signal (NG) 2880 2876 2870 2862 2860 2851

Tableau 11-2 : Influence de la variation du débit sur la réponse du détecteur.
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11.3.4 Influence de la variation de dose en position fixe du
bras et en rotation continu

Cette étude est motivée par la volonté de définir la réponse du détecteur aS-1200 en
mode continu pour les différents types de traitements avec modulation d’intensité

opérés sur la machine TrueBeam : La RCMI et le VMAT.

11.3.4.1 Matériel et méthode

L’influence de la dose a été étudiée a la fois en statique, bras a 0 degré puis en
dynamique, le bras effectuant une rotation complete a chaque irradiation pour un

faisceau de 10x10 cm? avec une énergie de 10 MeV et un débit de dose de 600UM.min-1.

Pour les mesures réalisées en statique, le nombre d'UM délivré est de 50, 100, 150, 200,
250 et 300 UM. En dynamique, le nombre d’'UM délivré est de 50, 60, 70, 80, 90, 100,
200, 300, 320, 340, 360, 380, 400, 420, 440, 460, 480, 500, 520, 540, 560, 580 et 600.

11.3.4.2 Résultats et discussion
i. Bras fixe a 0 degré

Les résultats obtenus apres irradiation de 'EPID en statique sont reportés dans le
Tableau II-3. On peut en déduire que le nombre de trames augmente en fonction du
nombre d’'UM délivré. Cependant cette relation n’est pas tout a fait proportionnelle. En
effet, si ’'on obtient 68 trames avec 50 UM, on devrait obtenir le double, soit 136 trames
avec 100 UM au lieu de 135 et ainsi de suite. Sur le méme tableau sont présentées en
rouges les valeurs attendues du nombre de trames. Globalement, un écart maximum de
1.96% est calculé pour la dose de 300 UM.

En outre, de faibles variations du signal (C,, = 1.19%) et du débit de lecture des trames

(C, = 0.71%) sont observées, probablement en raison du méme phénomene.

L’effet du temps mort lors de la lecture des trames pourrait en étre la cause. En effet, le
logiciel d’acquisition n’est capable d’enregistrer que 64 trames dans sa mémoire
tampon. Le contenu de cette mémoire est ensuite stocké dans la DRAM (Dynamic
random-access memory) du CPU. Ce temps mort, qui prend environ 0.16 secondes, est

responsable d'une perte d’environ 2 trames a chaque transfert.

Au vu des résultats obtenus dans cette série de mesures, on considérera par la suite que
la relation liant le nombre de trames et la dose délivrée est proportionnelle lorsque
l'irradiation est effectuée en bras statique. Par ailleurs, du fait des variations assez

faibles de la valeur du signal et du débit de lecture, on peut également considérer que
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ces valeurs restent constantes quelle que soit la dose délivrée et sont égales
respectivement a ~2800 et ~13.33 trames/sec qui sont celles indiquées par le logiciel

d’acquisition.

Nombre d’'UM 50 100 150 200 250 300
Nombre de,trames 68 135 201 268 335 400
mesurees
Nombre de trames 68 136 204 272 340 408
attendues
UADTEC IR 136 135 134 134 134 1333
(trames/sec)

Valeur moyenne du
signal par trame 2850 2851 2873 2882 2883 2891
(NG)

Temps d’irradiation

5 10 15 20 25 30
(sec)

Tableau 11-3 : Effet du nombre d’'UM sur la réponse de I'EPID, bras fixe a 0 degré.

ii. Bras dynamique

La Figure II-3 représente le débit d’acquisition des trames ainsi que la valeur
moyenne du signal pour chaque nombre d’'UM donné. Ces 2 parametres, fixes en
statique, varient maintenant avec la dose délivrée. Lorsque cette derniere est maximale
(600 UM), les trames sont acquises de nouveau avec un débit de 13.33 trames.sec’! et

elles ont toutes une intensité de signal de valeur égale a 2800 (NG).

11.3.4.3 Conclusion

Lorsque les images sont acquises avec I'EPID en mode continu et en statique, la valeur
moyenne du signal au centre des trames et le débit d’acquisition ne varient pas. Donc,
plus la dose est élevée et plus l'irradiation est longue et le nombre de trames recueillies
sera important. En revanche, le temps d’une irradiation avec bras dynamique est
toujours fixé a 60 secondes, donc dans ce cas, c’est le débit d’acquisition des trames et
I'intensité du signal qui vont tous deux participer a la relation qui lie la dose délivrée au
signal mesuré. Nous reviendrons plus en détail sur cette relation dans le chapitre
suivant lorsque I'étalonnage de 'EPID en dose sera analysé. Les résultats obtenus sont

résumés dans le Tableau II-4 ci-apres.
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Figure 11-3 : Variation du débit d’acquisition (au-dessus) et de l'intensité du signal au centre des trames (en
dessous) en fonction de la dose au cours d’une acquisition dynamique.

Débit de lecture Valeur du signal Temps
(trames/sec) des trames (NG) d’irradiation
Bras fixe 13.33 2800 variable
Bras en rotation variable variable 60 secondes

Tableau 11-4 : Influence de la rotation du bras sur I'acquisition des trames en mode continu.
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I11.3.5 Influence de la taille de champ dans l'eau et dans
I'EPID

I11.3.5.1 Matériel et méthode

L’influence de la taille de champ a été analysée en irradiant le détecteur d’abord avec
une position du bras a 0 degré, pour des tailles de champ, C allant de 3x3 cm? a 20x20
cm?, une énergie de 10 MeV et un débit de 600 UM.minl. Le facteur d’ouverture du
collimateur (FOC) est alors calculé en divisant le signal de I'image obtenu pour chaque

champ par celui du champ de référence (C,..r= 10x10 cm?) :

FOC = Signal(C)

S Shestt b (113d)
Signal(Crer)

Le méme procédé a ensuite été appliqué pour des irradiations avec rotation complete du

bras.

Les résultats ont été comparés avec la courbe de FOC mesuré a 0 degré avec une
chambre d’ionisation (PTW-Freiburg, 0.125 cm?) dans un fantome homogéne équivalent
eau a une DSD de 150 cm, a la profondeur du maximum de dose (2.5 cm pour le faisceau
de 10MV).

11.3.5.2 Résultats et discussion

La Figure II-4 montre la comparaison des FOCs mesurés avec 'imageur portal et la
chambre d’ionisation. Concernant les FOCs EPID obtenus avec I'EPID en irradiation avec
le bras dynamique et statique, un écart maximum de 0.5% est observé entre les deux
courbes. En revanche, des écarts plus importants peuvent étre atteints en comparaison
avec les FOCs obtenus avec la chambre d’ionisation (FOCs-CI). Pour des tailles de champ
en dessous de C,.f, les FOCs EPID sont inférieurs aux FOCs-CI pour les deux types
d’irradiation, avec un écart maximal de 2.5% pour le champ 3x3 cm?. Pour les tailles de
champs > C,..f, on observe le phénomene inverse, toujours avec un écart a 2.5% pour le

champ le plus éloigné (20x20 cm?).

Cet écart vient de la différence de matériaux constituants 'EPID par rapport a I'eau.
Plusieurs méthodes décrites dans la littérature permettent de prendre en compte le FOC
sur la réponse en dose de I'EPID. Certains auteurs proposent de calculer un facteur
correctif pour chaque taille de champ (86,87). Ainsi des qu'une image est acquise, la
méthode des carrés équivalents permet de leur appliquer un facteur en fonction de la

taille du faisceau considéré. Par contre ce calcul additionnel peut générer des
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incertitudes supplémentaires, notamment dans le cadre d’irradiations modulées en
intensité comme la RCMI et le VMAT. Une autre alternative consiste a utiliser des kernels
de redistibution de dose. IIs peuvent étre obtenus soit empiriquement (19,20,60,68) soit
par des modélisation Monte-Carlo (49,88-90).
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Figure II-4 : Courbes des FOCs normalisés obtenues avec 'EPID en mode bras statique et dynamique et
comparés avec le FOC obtenu avec la chambre d’ionisation.

11.3.6 Parametres non étudiés

11.3.6.1 La température

Louwe et al. (91) ont étudié l'influence de la température sur la réponse de I'EPID, en
particulier sur l'image de DF. Ils ont réalisé plusieurs mesures en augmentant
progressivement la température ambiante de la piece. D’apres leur observation,
I'intensité du signal sur la matrice de DF est proportionnelle aux fluctuations de
température pouvant ainsi faire varier la réponse du détecteur de 2% dans un intervalle
de 15°C a 21°C si le méme étalonnage est utilisé sur les images. Ils proposent donc de
réaliser plusieurs acquisitions de matrice DF par jour pour prendre en compte les
éventuelles variations de température dans la salle de traitement. Dans notre cas, nous
pouvons affirmer que la variation du signal dii a la température est implicitement

incluse dans I'étude de la reproductibilité, réalisée sur une période de 6 mois. Nous
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considérerons donc par la suite que ce parameétre a une influence négligeable sur la

réponse du détecteur.

1.3.6.2 Diffusion optique des photons au sein du détecteur (« Effet
Glare »)

Le dispositif de détection est composé d’une plaque de phosphore permettant de
convertir les radiations incidentes en photons optiques qui seront par la suite détectés
par la matrice de photodiodes pour produire une image. Cependant il peut arriver
qu’'une fuite des photons optiques créés se produise au sein méme de la plaque de
phosphore. Ce phénomene est plus connu sous le terme d’effet glare. C’est un des tous
premiers artéfacts d’'image a avoir été étudié sur 'EPID dés sa commercialisation
(92,93). 1l est difficilement quantifiable sur les images et le mode opératoire permettant
de le mettre en évidence nécessite le démontage de I'imageur et I'extraction de la plaque
de phosphore. Munro et al. (94) ont étudié cet effet sur un imageur portal non
commercialisé. Ils ont observé pour leur part que I'EPID gardait une linéarité de réponse
face a la dose et qu'il ne souffrait donc pas de perturbations causées par l'effet glare. Les
effets de ce phénomene sur les images acquises dans notre étude seront donc considérés

comme nuls.

11.3.6.3 Effets de « ghosting »

Les effets de ghosting, responsables de la rémanence d’image et du changement de la
sensibilité des pixels, sont des phénomenes intervenants pendant l'acquisition des

images (95).

La rémanence est due a un retard du signal. En effet, il peut arriver que des charges
générées pendant l'acquisition d’'une trame, soient lues dans les trames suivantes,
provoquant ainsi le décalage du signal d’'une trame a 'autre (96). Par ailleurs, il peut
aussi arriver que les charges piégées dans les photodiodes alterent le champs électrique

qui y regne, entrainant un changement de sensibilité de la matrice de silicium (97,98).

Méme si les effets de ghosting peuvent avoir des conséquences sur les propriétés
dosimétriques de I'imageur, ils ne sont détectables que dans des conditions extrémes. En
plus, il ont un tres faible impact (<1%) sur I'imageur au silicium amorphe (99,100). De
nombreux modeles de calculs fondés sur la conversion du signal EPID en dose ne
tiennent pas compte de ce phénomene, en particulier pour le type d’EPID utilisé dans
notre étude (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA) (101,102). Par conséquent,

I'influence du ghosting sur les images n’a pas été prise en compte dans nos travaux.

51



Propriétés dosimétriques de I'EPID

Synthese

L’EPID au silicium amorphe est associé a un systeme d’acquisition lui permettant de
lire la matrice de photodiodes pendant toute la durée de 'exposition aux rayonnements
de photons. L’acquisition du signal peut se faire selon deux modes. En mode intégré, la
lecture est asynchrone et toutes les trames issues d’'un méme champ sont moyennées
entre elles pour former une seule image. Avec le mode ciné, les trames sont acquises
individuellement et la lecture de la matrice est synchronisée aux pulses du faisceau.
Lorsque le bras reste fixe pendant l'irradiation (traitements de RCMI), la vitesse de
lecture et la valeur du signal mesuré sur toutes les trames demeurent inchangées. En
revanche, lorsque le bras est en mouvement (traitements par arcthérapie), le temps de
rotation est toujours effectué en 60 secondes quelle que soit la dose délivrée. De ce fait,
le logiciel d’acquisition se synchronise aux pulsations du faisceau en faisant varier son
débit de lecture et la valeur du signal. Plusieurs phénomenes pouvant influencer la
réponse du détecteur ont été étudiés comme l'influence de la taille de champ dans I'’eau
et dans 'EPID a travers le FOC. Méme s'il varie tres peu d'une acquisition en bras
statique a une acquisition en bras dynamique, il peut atteindre des écarts de +2.5%
comparé a la dose mesurée avec une chambre d’ionisation dans un fantdome d’eau en
raison de la différence de densité par rapport aux matériaux constituant 'EPID. D’autres
phénomeénes qui n’ont pas pu étre étudiés peuvent étre considérés comme négligeables

sur la réponse de I'imageur (température, effet glare et effet de ghosting).
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Chapitre III
Etalonnage 2D de I’EPID en dose
absorbée dans I'eau

Introduction

Dans ce chapitre nous allons détailler la méthode d’étalonnage permettant de
convertir le niveau de gris des pixels en dose « absolue » dans I'’eau. Elle s’effectue en
plusieurs étapes, toutes réalisées avec le logiciel Matlab (R2015b, Mathematical

computing software, USA) :

* un prétraitement est d’abord réalisé sur les images pour rétablir I'effet du cone
égalisateur,

* une fonction de réponse leur est ensuite appliquée pour convertir le signal en
dose absorbée dans ’eau a la profondeur de dose maximum,

* enfin, des kernels sont rajoutés au formalisme pour prendre en compte la
différence de matériaux entre I'EPID et I'eau et |'effet de pénombre sur les profils

de dose.

I11.1 Distribution de dose de référence sur le
TPS Eclipse

Un fantéme d’eau homogene est créé dans le TPS (voir Figure I1I-1) afin d’obtenir la
distribution de dose de référence a partir de laquelle 'EPID est étalonné. Il a des
dimensions plus grandes que l'imageur (50x50x30 cm3) pour tenir compte de la

diffusion latérale. La dose planaire (Dp;qnrps) €st extraite a une profondeur dmax (2.5

cm pour le faisceau 10MV) et une distance source surface de 147.5 cm

La dimension du plan de dose qui sera exportée du TPS pour servir d’étalonnage, a les
mémes dimensions que la matrice de photodiodes de I'EPID, soit 43x43 cm?. En
revanche, sa résolution est inférieure (512x512 pixels sur la matrice de dose TPS contre
1280x1280 sur I'EPID). Elle est donc ré-échantillonnée avec la méthode des « splines

cubiques » dans les mémes dimensions que les images portales (1280x1280 pixels).

La Figure III-2 permet d’illustrer le dispositif expérimental utilisé pour étalonner

I'imageur en dose dans I'eau.
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Etalonnage 2D de I'EPID en dose absorbée dans I'eau

Figure 11I-1 : L’EPID (en gris) est modélisé comme un cube d’eau 50x50x30 cm3. La distribution de dose 2D

est extraite a une profondeur de 2.5 cm pour une DSD=150 cm. Ici le calcul est réalisé pour une taille de
champ de 10x10 cm?.
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Figure IlI-2 : Modéle de référence établi pour I'étalonnage en dose des images portales. A gauche, la matrice

sensible de I'EPID se situe a 150 cm de la source. Les images portales sont comparées a la dose planaire
calculée dans un fantéme d’eau avec le TPS a 2.5 cm de profondeur.
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111.2 Prise en compte de l'influence du filtre
égalisateur

I11.2.1 Matériel et méthode

Le faisceau de photons produit par I'accélérateur directement apres la collimation
primaire, n’est pas homogene. Pour l'aplanir, un filtre égalisateur, en forme de cone
généralement en plomb est utilisé, donnant ainsi un effet « aplati » au profil de la dose

Dpianrps- Cependant I'étalonnage de I'EPID avec la matrice de Flood Field a pour effet

d’enlever cette caractéristique sur le profil des images.

Pour restaurer son influence, une matrice de correction est appliquée pixel par pixel a
chaque image acquise avec I'EPID. Elle est calculée a partir de la dose planaire extraite
du TPS et de 'image portale, pour un faisceau d’énergie 10 MeV et une dose de 100 UM
(débit 600 UM.min1) avec un champ de 28.67x28.67 cm? a I'isocentre pour couvrir toute
la matrice active du détecteur. Les deux images sont normalisées par rapport a leur
valeur a l'axe et le rapport TPS/EPID est calculé. Les profils diagonaux des quatre
quadrants de la matrice résultant de ce rapport sont extraits et moyennés (cf. Figure II1-
3). Puis le profil résultant est tracé en fonction de la distance radiale (r = 0 au centre de
I'image). Les données ont été ensuite interpolées avec un polyndme de degré 4 pour
obtenir une correction radiale. Enfin, la matrice de correction est définie en étendant la
correction radiale a I'image entiere. Elle sera appliquée par multiplication sur les images

EPID.

111.2.2 Résultats et discussion

Le facteur de correction atteint 1.05 pour les pixels se trouvant dans un rayon de 20

cm, et diminue pour ceux qui sont situés plus loin (figure ci-apres).

1.06
uadrant 1 uadrant 2
1.05 2 Q
B
g 104 D
- mesuré
° — — théorique
S 103 b
= c
35 oo
g 1.02 =
Q
£ 101
1 Quadrant 3 Quadrant 4
0.99
0 5 10 15 20 25 30 colonnes

Distance radiale (cm)
Figure I1I-3 : Correction radiale pour la restauration de l'influence du céne égalisateur (a gauche). La courbe

en bleu représente la moyenne des 4 quadrants extraits de la matrice de correction normalisée par rapport a
la valeur des pixels au centre (a droite). Et la courbe en rouge représente le polyndme d’interpolation.

55



Etalonnage 2D de I'EPID en dose absorbée dans I'eau

La méthode utilisée ne tient cependant pas compte de la taille de champ puisque la
méme matrice de correction du cone égalisateur, calculée pour un grand champ, sera
appliquée sur toutes les images, et ce indépendamment de la forme du faisceau

d’irradiation.

I11.3  Etalonnage de I'EPID en dose dans I'eau

I11.3.1 Formalisme

Une fois les images acquises avec I'EPID, la matrice de correction du filtre égalisateur

est d’'abord appliquée. Puis le signal résultant, S /'” est converti en dose en chaque

pixel ij avec une fonction de réponse adéquate aussi bien pour les traitements de RCMI

(frcmr) que pour les traitements de VMAT (fyp4r)- Puis un kKernel, K ?}até”el permettant

de prendre en compte la différence de matériau entre I'EPID et I'eau est appliqué par
déconvolution sur les images converties en dose. Enfin, la modélisation de la pénombre
sur les profils de dose est rajoutée au formalisme par convolution avec un kernel de

pénombre
K

pénombre, . L’équation générale est la suivante :

[remi
portale __ EPID -1 yr materiel pEnombre
DY = (S5 ' Kj ®K?Y; (111.3a)

fVMAT,NTC

\ ortale 4 : ‘s :
ouD est la dose dans l'eau mesurée au pixel ij avec le signal S [/'”. Les

opérateurs ® et ® ! représentent successivement les symboles de convolution et de
déconvolution. Ils sont effectués dans le domaine fréquentiel en utilisant une
transformée de Fourier rapide pour accélérer les temps de calcul. Dans le but également
de prévenir les effets de repliement sur les images (phénomeéne de Nyquist-Shannon),
un « zéro-padding » consistant a ajouter des pixels de valeur nulle autour des images est

effectué avant d’appliquer la transformée de Fourier.

I11.3.2 Fonctions de réponse en dose, frcuys €t fymar

La réponse de I'EPID étant différente pour les traitements RCMI (bras fixe) et VMAT
(bras en rotation), des méthodes différentes pour chaque mode d’irradiation ont été
établis afin de trouver la fonction reliant la valeur du signal du détecteur en niveaux de

gris et la dose D,y 45 7ps-
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II11.3.2.1  Fonction de réponse pour les traitements de RCMI, f rcu;
i. Matériel et méthode

L’EPID a été exposé a différents nombres d'UM de 5, 10, 15, 20, 25, 30, 40, 50, 60, 70,
80, 90, 100, 200, 300, 400, 500 et 600 UM. La taille de champ utilisée est de 10x10 cm?
avec une énergie de 10 MeV et un débit de dose de 600 UM.min"1. Le bras est resté fixe a
0 degré. Le signal recueilli au centre de I'image a été comparé a la dose D,,,, rps calculée

dans le fantome d’eau de référence dans les mémes conditions.

ii. Résultats et discussion

Les résultats obtenus ont permis de calculer une fonction de réponse en dose linéaire
(Figure I1I-4). Les parametres a et b indiquent respectivement le coefficient directeur de

la droite et son ordonnée a 'origine.

Cette fonction ne peut étre cependant utilisée que pour des doses délivrées au-dessus de
30 UM car en dessous, des écarts allant jusqu’a 6% peuvent étre observés entre les
valeurs de doses mesurées et calculées (Figure III-5). McCurdy et al. (103) pensent que
ce manque de linéarité pour les faibles valeurs d’'UM s’explique par la perte de trames
qui survient lors du transfert des données de la mémoire tampon vers le CPU. Mais cet
inconvénient ne constitue pas de probléme pour la suite de nos travaux puisque le seuil

de 30 UM est généralement dépassé pour la plupart des faisceaux de RCMI.

5
12 x10

10 - —

a=28324.9168
b =-983.9185

Intensité du signal EPID

20 40 60 80 100 120 140
Dose absolue a dmax (cGy), DSD=150cm

Figure 11I-4 : Fonction de réponse en dose fgrcp; pour convertir le signal Sgp;p en niveau de gris, en dose
(Dines) telle que Dy,os = (Sgpip — b)/a. Pour une meilleure visualisation, la droite est tracée uniquement
pour les valeurs d’UM supérieures a 30UM.
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Figure 1II-5 : Ecart entre la valeur de dose délivrée et celle mesurée a partir de fpcpy avec zoom sur les
valeurs en dessous de 50 UM.

I11.3.2.2  Fonction de réponse en dose pour les traitements VMAT,

fVMAT

i. Matériel et méthode

Dans le cas des traitements VMAT, le bras de la machine délivre la dose au patient en
effectuant une rotation complete autour de l'isocentre en 60 secondes. La dosimétrie de
transit pour ce type d’irradiation peut étre réalisée par sommation de toutes les doses
3D individuelles obtenues a partir de chaque trame par rétroprojection dans le patient.
Ainsi donc, plus le nombre de trames est élevé et plus la dose reconstruite dans le
patient sera précise. En revanche, un nombre important de trames signifie aussi que
chacune d’elles a été acquise pour une tres faible dose. Par exemple, dans le cas des
traitements VMAT du cancer de la prostate, environ 650 trames sont acquises par arc et
avec une dose totale délivrée de 400 UM, cela représente environ 0.6 UM pour une seule
trame. Par ailleurs, le nombre élevé des trames pourrait avoir des conséquences sur le

temps de calcul de la distribution de dose en 3D. Selon McCowan et al. (104), seulement
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50 images suffisent pour reconstruire la dose totale absorbée dans le patient lors de
traitements d’arcthérapie, ce qui revient en pratique a acquérir une image tous les 7

degrés d’angulation environ.

Pour toutes ces raisons, un nouveau parametre a été introduit pour définir a I'avance le
nombre d’images qui sera recueilli apres l'irradiation. Ce parametre est le nombre de
trames cumulées (NTC). Par exemple si 60 trames sont acquises avec un arc de 100UM
et que le NTC=3, les 3 premiéres trames recueillies sont additionnées entre elles pour
former une « sous image ». Le méme processus est répété pour les 3 trames suivantes
et ainsi de suite jusqu’au 3 dernieres. On obtient ainsi dans cet exemple 20 sous images.
S’il arrive que les derniéres trames acquises ne sont pas égales au NTC, elles seront
quand méme additionnées entre elles pour former la derniere sous images. La Figure

[II-6 ci-dessous illustre la prise en compte de ce nouveau parametre.

Nous avons ainsi établi une fonction de réponse en dose propre aux parametres NTC de
3,6,9, et 12. Pour se faire, 50, 60, 70, 80, 90, 100, 200, 300, 320, 340, 360, 380, 400,
420, 440, 460, 480, 500, 520, 540, 560, 580 et 600 UM ont été délivré sur I'EPID, chacun
sur un arc entier. Les faisceaux ont tous une taille de champ de 10x10 cm?, pour une
énergie de 10 MeV et un débit de dose égale a 600 UM.min"l. Pour chaque irradiation le
NTC a été appliqué aux trames recueillies et la valeur moyenne du signal au centre des
sous-images obtenues a été comparée a la dose correspondante dans le fantome d’eau,

c'estadire a (Dyqxrps/Nombre de sous images).

ii. Résultats et discussion

Le protocole de mesures défini pour le calcul de la fonction de réponse des
traitements par arcthérapie a permis de définir une fonction linéaire correspondant aux
différentes valeurs de NTC par interpolation avec les données mesurées (voir Figure II1-
7). Quelle que soit la fonction utilisée pour mesurer la dose absorbée dans le fantbme
d'eau, |'écart avec cdle caculée sur le TPS et inférieure a 1.5%. La pente des droites
interpolées ainsi que 'ordonnée a I'origine sont respectivement désignés par a et b sur

la méme figure.

Ces fonctions ont été définies pour répondre au besoin d’étalonnage en dose de I'EPID
aux faibles doses et dans le but de pouvoir faire varier le parametre NTC afin de
controler le nombre total de sous images et le réduire a un nombre optimal avant I'étape

de rétroprojection dans le patient.

Par la suite, lorsqu’il s’agira d’irradiation volumétrique, les trames seront cumulées en
fonction du NTC et la fonction de réponse fypar nrc correspondante sera appliquée a

chaque sous images.
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’ m--w Trames ’EE

Figure I1I-6 : Prise en compte du nombre de trames cumulées pour un NTC=3. Les trames présentées dans ce
schéma sont issues d’un traitement VMAT d’une localisation prostatique du cancer.
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Figure 1lI-7 : Fonctions linéaires de réponse en dose correspondants aux traitements VMAT pour un NTC
égale a 3, 6, 9 et 12 (en trait continu, figure du dessus). Sur cette méme figure, les pointillés représentent les
valeurs calculées de la dose a partir du TPS. Le signal Sgpip est mesuré a l'axe et correspond a la valeur
moyenne des sous images. La figure du dessous représente I'écart entre la dose calculée dans le fantéme d’eau
et celle mesurée avec la fonction de réponse associée. L’écart oscille globalement entre -0.6% et 1.5%.
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I11.3.3  Calcul du kernel K J}e¢"ie!

111.3.3.1 Matériel et méthode

Le kernel K Z-‘“té”el permet de prendre en compte la différence de FOC entre I'EPID et

le fantdme. Il a été calculé de fagon empirique en suivant les étapes suivantes :

i.  des faisceaux de 100 UM, d’énergie 10 MeV et un débit de 600 UM.min! ont été
délivrés a 0 degré sur le détecteur avec des tailles de champs de 3x3, 4x4, 5x5,

6x6,8x8 10x10,12x12,15%15, 18x18 et 2020 cm?,

EPID

ij

DEPID
ij

ii. le signal$ mesuré au centre de chaque image est ensuite converti en dose

dans l'eau avec la fonction f;yzr et le kernel de redistribution, en utilisant

’équation ci-apres :

EPID _ EPID -1 teriel
Dij = fimrr (5 ij )® KZ-‘“ e, (111.3b)

ou K Z-’“te”el est défini selon la méthode de (68) avec les parameétres a, @, et a3 comme

suit:
-3, rij
. e
matEriel __ —
K3 = ;.02 . 2 pourr # 0 (1pourr =0), (111.3¢)
ij
avecr;j, la distance entre le pixelij et le centre de l'image. Les parametres ont été

calculés de maniere itérative en les ajustant de fagon a minimiser I'écart au sens des

EPID

moindres carrés entre D, ;. rps €t pour chaque taille de champ.

111.3.3.2 Résultats et discussion

La correction de la dose mesurée avec Kg-‘“te”el a permis de prendre en compte la

différence de matériau entre I'EPID et le fantome d’eau (Figure II1-8). L’écart maximum
entre la dose calculée a I'axe et celle mesurée au centre de I'imageur passe de 2.5% avant
correction a 0.25% apres correction (Figure I1I-9). Les parametres qui définissent le
kernel sont @; = 0.8933, a, = 3.6529¢ — 06 cm™2, a3 = —0.0180 cm™1. Notons que sa
mesure a été effectuée pour des irradiations en statique. Il peut néanmoins étre appliqué

sur des images acquises avec rotation du bras de I'accélérateur. En effet, nous avons vu
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dans le chapitre précédent que I'écart maximum entre les courbes de FOC en bras

statique et dynamique est de 0.5% (cf. Figure I11-10).
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Figure 111-8 : Correction de la dose mesurée avec le kernel K {?“té”'el.
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Figure I11-9 : Ecart entre la dose a I'axe calculée avec le TPS, D, rps €t celle mesurée en utilisant I'équation
(111.3b).
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I11.3.4 Calcul du kernel K fjénombre
111.3.4.1 Matériel et méthode

A cette étape du formalisme, seule la dose a l'axe D, rps (ponctuelle) est

correctement calculée. Un second kernel, a donc été introduit pour faire

pénombre
également correspondre les profils de dose en 2D, spécialement dans la zone de
pénombre, qui nécessite le plus d’attention lorsqu’il s’agit des faisceaux de RCMI et

d’arcthérapie. Il se présente comme suit :

2
g Y
penombre _ 1 o 28,2

K? = .
g 21>

) (111.3d)

our;; est la distance entre le pixel ij et le centre de l'image etpf: etf, sont les

parametres du kernel. Ces derniers sont définis en calculant le coefficient de corrélation
entre les profils de la dose portale et ceux de la dose provenant du TPS pour différentes

tailles de champs allant de 3x3 a 20x20 cm?.

Le coefficient de corrélation est donné par :

OEPID,TPS

Coefeorr = (111.3¢)

)
€epip * €Tps

ou ogprp rps €st la covariance entre le profil mesuré a partir de la dose portale et le profil
calculé sur Eclipse, avec ggp;p et erps les écarts types qui leur sont associés

successivement.

Pour un échantillon {(x;, y;)|1 < i < n} de deux variables X et Y, la covariance se calcule

avec I’équation suivante :

N
1
Oxy = N Z(xi - f) (yl - 37) ’ (111.3f)
i=1

ou X et y sont respectivement les moyennes des variables X et Y.
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111.3.4.2 Résultats et discussion

Nous avons dans un premier temps comparé les profils de dose calculés avec le TPS,
et ceux mesurés a partir de I'équation (IIl.3a), uniquement avec le kernel K Z-“”é”e’
(Figure III-10, du dessus). Comme l'on s’y attendait, les valeurs de dose mesurées au
centre des images sont en accord avec les calculs mais lorsqu’on s’éloigne de I'axe, les
écarts deviennent importants. En moyenne le coefficient de corrélation des profils est de

0.97 pour tous les champs mesurés, comme l'indique le Tableau III-1.
Dans la Figure I1I-10 du dessous, les profils de dose mesurés et calculés sont comparés,
mais cette fois, les deux kernels K Zmateriez etK Z.enombre sont utilisés pour convertir les

pixels des images EPID en dose. La forme des profils de dose mesurés et calculés
présente un meilleur accord lorsque l'on s’éloigne de l'axe central des images,
contrairement aux résultats précédents. Le coefficient de corrélation augmente dans ce
cas jusqu’a 0.99 en moyenne pour toutes les tailles de champ. Les parameétres calculés

pour ce kernel sont: 8; = 1.131x1073 cmet 8; = 0.25 cm.
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Figure II-10 : Influence du kernel K g.enombre sur les profils de dose. Les profils calculés sous Eclipse dans le
fantéme d’eau de référence sont indiqués en trait rouge continu et en trait bleu discontinus sont représentés
les profils de dose reconstruit a partir de I'équation (I11.3a), d’abord sans application du kernel de pénombre
(au-dessus) et apreés son application (en dessous). La moitié des profils extraits de la ligne médiane passant
par l'axe central des images ont été représentés seulement pour les champs carrés de coté 3, 4, 5, 6, 8, 10, et
12 cm pour une meilleure visualisation.
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Coté du Champ

carré (cm)

AvantKZ.én"mbre 0.974 | 0976 | 0975 | 0979 | 0.978 | 0.978 | 0.976 | 0.974 | 0.973 | 0.972

AprésK’;}é""m"” 0.996 | 0.997 | 0.998 | 0.998 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999 | 0.999

Tableau I1I-1 : Coefficients de corrélation, Coef,,,, obtenus en comparant les profils de dose calculés avec le
TPS dans le fantéme de référence et les profils mesurés avec 'EPID avant et apreés application du kernel de
correction des pénombres, pour différentes taille de champ.

111.4 Controle qualité prétraitement

I11.4.1 Matériel et méthode

Il1.4.1.1  Controle qualité des faisceaux

L’équation générale (Ill.3a) présentée dans ce chapitre permet de calculer la
distribution de dose planaire dans le fantome d’eau de référence a partir de la valeur des
pixels en niveau de gris mesurés avec 'EPID sur toute sa surface de détection. Ce
formalisme peut étre utilisé pour le contrdle qualité (CQ) prétraitement des plans de
RCMI et de VMAT dans le but de détecter des erreurs potentielles pouvant influencer les

traitements cliniques tels que :

* laposition des lames du MLC,

e larotation du collimateur,

* la fuite des faisceaux de photons a travers les lames du MLC,
e ladose délivrée,

* lasélection d’'un plan provenant d'un autre patient.

L’EPID est irradié «a vide » (sans patient ni fantome) et la table de traitement est
rétractée. La DSD reste fixée a 150 cm pour rester dans les mémes conditions qui ont

permis I'étalonnage en dose absorbée.

Concernant les traitements de RCMI, 7 faisceaux modulés issus d'un plan de traitement
d’'une tumeur des bronches ont été délivrés sur I'EPID. Les images acquises sont
converties en distribution de dose absorbée dans I’eau et comparées a celle calculée par
le TPS.

Le méme processus de vérification est utilisé pour 5 plans de traitement VMAT du

cancer de la prostate. Chaque plan est constitué de 2 champs rapidarc (RA), délivrés
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pendant une rotation complete du bras, I'un dans le sens horaire et I'autre dans le sens
anti-horaire. Les sous images obtenues avec un NTC=6 sont converties en distribution
de dose dans l'eau. Puis elle sont toutes sommées entre elles afin d’obtenir la
distribution de dose totale absorbée dans I'eau a la profondeur d,,,,. Cette derniere est
finalement comparée a la distribution de dose calculée sur le TPS, délivré avec une
position du bras fixé a 0 degreé.

II1.4.1.2  Comparaison entre les distributions de dose calculées et

mesurées avec lI'indice gamma

La comparaison des distributions de dose calculées par le TPS et évaluées par I'EPID
est effectuée a 'aide de 'indice gamma. C’est une méthode de comparaison quantitative
adaptée pour la comparaison des distributions de dose dans les régions de fort et de
faible gradient (105).

La dose portale évaluée avec I'EPID, Dgp;p, (P,,) est comparée au calcul de référence du

TPS, Drps (), respectivement aux pixels p,, et p;.

Entre ces 2 pixels, la différence de dose est définie comme :

6(p_m); E‘)) = DEPID(p_m)) - DTPS@) B (11140]

et la distance qui les sépare est :

TP Pr) = |Pm — Dol (111.4b)

Le pixel de référence p, a pour homologue le plus proche, le pixel p,,, pour lequel la
valeur deT (p,, pr) est la plus petite. Cette valeur est I'indice gamma du pixel de

référence :

Y(@;) = min{T'(Pm,Pr)} V (Pm}, (l1L4c)

ouTl (P, Pr) se définit comme suit :
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r%(Pm, Pr) +52@3ﬁ)

e Y v {p). (111.4d)

(P, Pr) =

Avec Ad et AD les criteres de distance d’agrément (DTA) et de différence de dose
respectivement. Le second critere peut étre défini localement, par exemple x% de la
valeur du pixel de référence p; ou bien globalement, par exemple x% de la dose totale
prescrite.

Le calcul de I'(p,, py) est illustré dans la Figure 11I-11 pour un pixel donné de la dose de
référence.

SiY(p,) < 1, la distribution de dose mesurée est acceptée pour ce point de référence.
Dans le cas contraire, siY(p,) > 1, elle est rejetée. La comparaison entre les deux
distributions de dose peut ainsi étre quantifiée en termes de pourcentage de points qui
passent le critere d’acceptation. Cette évaluation est applicable aussi bien pour des
distributions de dose en 1D qu’en 2D et 3D.

Dose (cGy)

Dose calculée

v

Distance (mm)

Figure 11I-11 : Illlustration de l'analyse gamma combinant a la fois une comparaison de distance et une
comparaison de dose. Cette double comparaison résumée a travers I'équation I11.4d peut étre assimilée a une
ellipse a l'intérieur de laquelle 'indice Y est calculé entre les pixels p, et Dp,.
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111.4.2 Résultats et discussion

Le Tableau III-2 montre le résultat du CQ prétraitement obtenu pour les plans de
RCMI et de VMAT. L’analyse gamma a été effectuée en global, avec comme critéres 3%
du maximum de dose et un DTA de 2 mm. Elle a aussi été analysée en local avec les
criteres 3% et 2 mm. On observe pour tous les faisceaux contrélés que I'analyse gamma
a un pourcentage de points passants le critere d’acceptation supérieur a 95% pour

’évaluation en global et supérieur a 90% en local.

La Figure III-12 montre un exemple de résultat de CQ prétraitement d’'un champ
rapidarc. La dose portale obtenue par application de I'’équation (IIl.3a) sur les images
EPID y est représentée avec I'analyse gamma associée. Le profil des distributions de
dose mesurées et calculées, passant par I'axe, est également représenté dans la direction
x et y. Dans cet exemple, le nombre de points ayants un indice gamma inférieur a 'unité

est de 99.96% en global et de 95.43% en local (calcul gamma non représenté).

Au sein du service de radiothérapie ou nous avons effectué nos travaux, le controle
qualité des faisceaux est effectué sur le clinac TrueBeam avec un algorithme fournit par
le constructeur. Ce dernier présente quelques différences par rapport au formalisme que

nous avons mis en place :

* les images EPID sont acquises en mode intégreé,

* Tlacquisition est faite a une DSD de 100 cm,

e L’algorithme est fondé sur une approche directe permettant de prédire la matrice
de dose qui sera acquise avec I'EPID, d’ou son nom de « Portal Dose Image
Prediction, (PDIP)», (102). Avec cette méthode, lorsque les doses portales
présentent un pourcentage de points ayant un gamma inférieur a 1, de 95% en
global (3%-2 mm) et de 90% en local (3%-2 mm), les faisceaux contrdlés sont
validés pour le traitement. Si 'on se base sur ces critéres cliniques, on peut dire
que la méthode présentée dans ce chapitre, peut étre également utilisée a des fins

d’assurance qualité des plans de traitement.
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Tableau I1I-2 : Résultat du prétraitement de champs de poumon (RCMI) et de prostate (acthérapie) délivrés

avec une énergie de 10 MeV.

RCMI VMAT
Champs Gamma global | Gamma local Champs Gamma global | Gamma local
3%-2 mm 3%-2 mm 3%-2 mm 3%-2 mm

A 99.46 97.64 A 99.99 94.35
B 97.36 92.55 B 100 96.15
C 99.71 97.65 C 100 94.33
D 98.80 96.38 D 100 97.43
E 99.45 96.79 E 99.99 94.76
F 99.07 96.91 F 99.99 96.88
G 98.84 96.90 G 99.96 95.43

H 99.96 94.15

I 99.90 93.87

J 99.99 96.19
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Figure 11I-12 : Résultats du prétraitement d'un champ Rapidarc, avec un NTC=6. La distribution de dose portale mesurée avec les images EPID (en bas a gauche) a été
comparée a la dose planaire calculée sur le TPS dans le cube d’eau de référence a 2.5cm sous la surface, pour une DSD de 150 cm. L’analyse gamma en global, 3%-2 mm est
également représentée en 2D (en bas a droite), les pixels de couleur rouge sont ceux qui ont un indice gamma supérieur a 1. Les profils de dose en x et en y ont également été
comparés entre les deux distributions de dose (au-dessus).
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Synthese

L’étude réalisée dans ce chapitre a permis de réaliser la premiere étape nécessaire a
la rétroprojection de la dose dans le patient. Elle consiste a transformer les images
portales en dose planaire absorbée dans un fantome d’eau a la profondeur du maximum

de dose, soit a 2.5 cm pour un faisceau de 10 MV.

Cependant, avant d’appliquer I'algorithme de conversion en dose sur les images, celles-ci
doivent d’abord subir une correction dont le but est de restaurer l'influence du cone
égalisateur sur les profils de dose, modifiés indirectement par la correction des matrices
de FF.

Une fois I'étape de prétraitement réalisée, la dose portale est calculée en utilisant une
fonction de réponse appropriée définie en fonction du mode de traitement et en fonction
du NTC lorsque l'irradiation est réalisée en rotation continue du bras. Un kernel
matériau est ensuite rajouté au formalisme pour prendre en compte la différence de FOC
entre 'EPID et I'eau. Enfin, un kernel de pénombre permet de corriger les profils de

dose.

Le formalisme général ainsi établi a été testé en irradiant I'EPID «a vide » avec des
champs de traitements de RCMI et de VMAT. Ils présentent tous un pourcentage de
points ayant un indice gamma <1 au-dessus de 95% en global et au-dessus de 90% en
local (3%-2 mm), permettant leur validation en tant que prétraitement pour des

irradiations ultérieures sur patient.
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Chapitre IV
Rétroprojection de la dose planaire
reconstruite a l'isocentre dans un
milieu homogene

Introduction

Dans ce chapitre nous allons reconstruire la distribution de dose absorbée en 2D a
mi-épaisseur dans un fantdbme homogene cubique et d’épaisseur variable, a partir des

images portales de transit.

Pour se faire, un algorithme de rétroprojection en 2D adapté des travaux de Wendling et
al. (68) a été implémenté sous Matlab (R2015b, Mathematical computing software,

USA). Il permet de prendre en compte un certain nombre de parametres tels que :

* les photons diffusés venant du fantdome et rajoutant de la dose sur les images de
transit,

¢ linverse carré des distances,

e l'atténuation des faisceaux dans le fantome,

* ladiffusion des photons dans le plan d’isocentre.

Un schéma de la méthode est fourni dans la page qui suit. Il permet d’avoir une vue

d’ensemble des étapes de rétroprojection.

Dans un premier temps, l'algorithme de rétroprojection (modélisé pour un faisceau de
10 MV de débit de dose égal a 600 UM.min-1) a été évalué sur des fantdmes équivalent
eau de différentes épaisseurs avec des champs carrés. Puis il a été testé avec des
faisceaux issus de traitements RCMI de la prostate sur un fantome de 25 cm d’épaisseur.
Pour chaque vérification, la dose reconstruite a été comparée avec le calcul exporté du

TPS al’aide d’'une analyse gamma en global (3% du maximum de dose et 2 mm de DTA).
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Etapes de rétroprojection de la dose dans le plan d’isocentre en
milieu homogene.
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1) Les images portales acquises avec I'EPID en présence du

portale
avec fantome A

ij
la profondeur du maximum de dose (2.5 cm pour les faisceaux
de 10MV), [Eq. ({/I1.3a)].

fantome sont transformées en dose dans 'eau, D

2) L’équation (IV.3b) permet d’enlever la part des diffusés

provenant du fantdme pour obtenir la dose portale primaire,

portale

Dprim; J

3) La transmission primaire peut étre soit estimée, Trlsmm en

utilisant I'équation (IV.4a) soit mesurée, Tri?”m a laide

notamment des images acquises sans fantéme [Eq. (IV.3c)].

4) La dose portale primaire est associée a la transmission

primaire pour étre convertie en dose primaire absorbée dans

le fantome, Dprim{}ant’iso [Eq. (IV.3d)].

5) La dose diffusée dans le fantdme, Ddif flf antiso et calculée

prim
J
redistribution prenant en compte la dépendance de la taille
de champ [Eq. (IV.3g)].

en utilisant le polyndéme RDP (Tr; ) et un Kkernel de

6) La dose primaire et la dose diffusée sont additionnées pour
former la dose totale absorbée a l'isocentre en 2D dans le

fantome, Dtot{ja"t’iso




Rétroprojection de la dose planaire reconstruite a I'isocentre dans un milieu homogeéne

1V.1 Matériel

Plusieurs fantdbmes homogenes d’épaisseurs variables ont été utilisés. Ils sont formés
par la superposition de plaques en poly-méthylméthacrylate (PMMA) de dimension
30x30x0.5cm3 d'une masse volumique de 1.18 g.cm3. Pour la suite de nos travaux, ce
matériau sera considéré comme équivalent eau, c’est a dire avec une masse volumique
de 1 g.cm-3. Au total, 8 fantémes d’épaisseur 5, 11, 15 20, 25, 30, 35 et 40 cm ont été
confectionnés pour cette étude. Pendant l'irradiation, ils sont positionnés sur la table de
traitement, de maniére a faire correspondre le point d’isocentre de la machine, situé a
100 cm de la source avec leur centre géométrique (voir Figure IV-1). De ce fait, pour
chaque fantome utilisé, 1'épaisseur des plaques au-dessus et en dessous du plan de

reconstruction est la méme.

Figure IV-1 : Systeme permettant la mesure de la distribution de dose 2D dans le plan d’isocentre d’un
fantome de 25cm d’épaisseur. Les lignes vertes représentent les lasers permettant le positionnement des
patients sur la table. Leur point de croisement représente le point d’isocentre de la machine. L’EPID est situé
derriére le fantéme avec son bras rétractable.
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Des images scanner de tous ces fantomes ont été réalisées afin de créer des modeles de
référence avec Eclipse, a partir desquels les distributions de doses reconstruites dans le

plan d’isocentre seront comparées. Dans la suite, nous appellerons Dg’o’f“" la dose sur

TPS,iso
ij
terme ROI désigne la région d’intérét au centre de 'image (valeur moyenne des pixels

I'axe et D la dose au pixel (i, j), calculées toutes les deux a 'isocentre, sur le TPS. Le

dans un carré de 3x3 mm? autour de I'axe central du faisceau) et le couple (i, j) désigne

la position du pixel sur les images.

Toutes les mesures sont réalisées avec I'EPID situé a 150 cm de la source pour respecter
les conditions d’étalonnage vues dans le chapitre précédent. Par ailleurs, les faisceaux
sont délivrés avec une position du bras fixe a 0 degré et ont tous une énergie de 10 MeV
avec un débit de 600 UM.min"1.

V.2 Prise en compte des diffusés du fantome

vers 'EPID, Cdif_f_usign

1V.2.1 Matériel et méthode

Lorsqu’une image est acquise avec un fantome entre la source et le détecteur, elle est
d’abord convertie en dose portale Ds.ormle avec l'équation (III.3a) établie dans le

chapitre précédent. Une partie de cette dose provient de la diffusion de photons

secondaires provenant du fantdome vers I'imageur. Elle peut étre ainsi décomposée en

. . . ortale . . N .
dose portale primaire, Dprlmfj , qui serait obtenue a partir des photons venant

directement de la téte de I'accélérateur, et en dose diffusée, n;; créée par l'interaction

des photons avec le fantéme :

portale

portale __ -
D;; = Dprim;; + My (v.2a)

Afin d’éliminer la contribution des photons diffusés sur les images de dose portale, une
meéthode proposée par Wendling et al. (68) a été utilisée. Elle consiste d’abord a calculer
la transmission totale, Trig-"mle en faisant un rapport des doses portales obtenues avec et

sans fantome entre la source et 'EPID :
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portale
avec fantome
Tytotale — _Y (1V.2b)
Y portale

sans fantome
ij

., __portale
B Dprlml.j + nyj (V.29
- portale ’
sans fantome
ij
_ prim nif
- Trij + portale ’ (1v.2d)

sans patient
D;™?

ou Trgrim est la transmission primaire, c’est a dire celle qui serait mesurée si aucun
photon secondaire créé dans le fantdme n’atteignait I'imageur. Sil'on considere que la
dose diffusée se répartit uniformément sur toute la surface de I'imageur, elle peut étre
définie en appliquant un coefficient de diffusion, Cy;frysion SUr 'ensemble de la dose

portale obtenue en présence du fantome :

portale

_ avec fantome |
Ny = § D;; Caiffusion (1V.2¢)
ij

Dans I’équation ci-dessus, la sommation des pixels concerne tous ceux qui se situent
dans le champ d’irradiation et Cy;ffysi0n représente la constante de diffusion. En réalite,
la dose diffusée dépends de I'épaisseur de fantome et de sa distance a I'EPID (air gap).
Dans notre cas, I'approximation qui en est faite se justifie puisque 'EPID est situé assez
loin du fantome (a 50 cm de l'isocentre), ce qui va tendre a réduire la contribution des
photons diffusés sur 'image portale. En plus les matrices de photodiodes se trouvent en
dessous d’une plaque de cuivre de 1mm d’épaisseur qui a pour rodle initial de filtrer les

photons de basse énergie, y compris les photons diffusés provenant du fantéme.

En combinant les équations (IV.2b), (IV.2d) et (IV.2e), la constante de diffusion prend la

forme suivante :
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portale

Davec fantome portale
ROI -T prim | psans patient
portale T'ror ROI
D sans fantome
. . _ ROI V.2
Cdlffusmn - portale (1v.2f)

avec fantome
%y Dy

y

ou ROI signifie qu’elle est calculée au centre des images. La transmission primaire ne
dépend pas de la taille de champ mais ce n’est pas le cas de la transmission totale. Pour
des tailles de champs tres petites (proche de 0x0 cm?), la quantité des diffusés venants
du patient a 'EPID est négligeable et I'on peut considérer, dans ce cas critique, que les
deux transmissions sont égales. Partant de cette hypothese, la transmission primaire a

été calculée pour un fantome de 20 cm d’épaisseur en suivant les étapes suivantes :

- le fantome a été irradié avec des faisceaux d’énergie 10 MV (600 UM.min-1), 100 UM

et des tailles de champs carrés de coté Tehamp = 3,4, 56,8,10,12,15,18 et 20 cm.

Les mémes mesures ont été répétées a vide et la transmission T7£34 a été calculée

dans l'axe autour de la ROI pour toutes les tailles de champs a partir de I'’équation
(Iv.2b),

- les mesures obtenues ont été tracées en fonction de TChamp2 et interpolées avec un
polynome de degré 3,

- puis la valeur de Tr£35 pour un champ de 0x0 cm? est extrapolée du polynéme.

L - s 5 rim
Théoriquement, cette valeur est aussi égale a Tri);

Finalement le coefficient de diffusion est déterminé en reportant les valeurs obtenues

pour le champ carré de coté 3x3 cm? dans I'équation (IV.2f).

1V.2.2 Résultats et discussion

Sur la Figure IV-2 les valeurs mesurées de la transmission totale ont été représentées
en fonction de la surface du faisceau. Elle varie de 0.4014 pour le champ de 3x3 cm? a
0.4813 pour le champ de 20x20 cm? Pour une taille de champ qui tend vers 0,
'interpolation des mesures a permis d’obtenir une valeur de 0.400. Cette valeur est
aussi attribuée a la transmission primaire pour le fantdme de 25 cm d’épaisseur. Elle a

permis de calculer un coefficient de diffusion Cy;ffysi0n de 2.0339e-07.

La part de diffusés n;; peut ainsi étre calculée en utilisant cette constante quelle que soit
la taille de champ, étant donné qu’elle est multipliée avec la valeurs des pixels se

trouvant uniquement dans la surface irradiée, [voir Eq. (IV.2e)].
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Par ailleurs, ce coefficient a été calculé a partir des mesures réalisées sur un fantome de
25 cm d’épaisseur. C’est a dire que dans notre modele, il ne dépend pas des dimensions
du volume irradié. Il s’agit tres certainement d’'une approximation, mais comme évoqué
plus haut, la quantité de photons diffusés provenant du fantome est assez faible pour ne
pas influencer les calculs de rétroprojection de la dose, et ce quelle que soit I'épaisseur

du fantome ou du patient exposé aux faisceaux de photons.

D’autres modeles de calculs utilisent plutot une approche itérative pour calculer la part
de dose portale provenant des diffusés du patient. Cette méthode permet d’avoir des
valeurs plus précises notamment pour de faibles distances entre le volume irradié et le
détecteur (106,107).

0.49

0.48

O mesures
- interpolation

0.47

Tr totale

) 50 100 150 200 250 300 350 400
Taille de champ (cm?)

Figure IV-2 : Transmission totale mesurée sur un fantéme de 25 cm d’épaisseur pour des tailles de champ
variables. La droite en rouge représente le polynéme d’interpolation d’ordre 3 de coefficients 1.1173e-09, -
8.7692e-07, 3.7586e-04 et 0.400 successivement. Pour une taille de champ qui tend vers 0, la valeur de la
transmission totale vaut 0.400. Elle est en théorie égale aussi a la transmission primaire.

IV.3 Dose 2D absorbée dans le plan
fant,iso
h

d’isocentre du fantome, Dto

La dose totale reconstruite en 2D au plan d’isocentre résulte de I'association entre la

fant,iso

fant,iso
ij :

dose primaire, Dprim et la dose diffusée au sein du fantéme, Ddiff;;

L’équation générale est la suivante :
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Dtotji“jant,iso — Dprim{jant,iso + Ddiff{jant'iso (IV.3a)

IV.3.1 Dose primaire dans le fantome au plan d’isocentre,
. fant,iso

Dprlmi].
Des qu'une mesure est réalisée en présence du fantéme, elle est refaite également « a

vide », c’est a dire sans atténuateur entre la source et le détecteur. Les doses portales qui

portale
. X : . to
seront mesurées vont permettre de calculer a la fois, la dose D'prlm?jvec fantome o 19
transmission T7;;" " a partir des équations suivantes :
portale portale
. __portale __ avec fantome avec fantome |
Dprim;; = D;, - D, Caiffusion » (1v.3b)
j ij ij
ij
Dprimportale
prim _ 070 1V.3c
Trii - portale : ( )
Dsans fantome

ij

Ces données seront utilisés dans l'algorithme de rétroprojection pour reconstruire la

dose primaire absorbée dans le fantdme a I'isocentre en partant de ’hypothese que cette

derniere peut s’écrire en prenant en compte l'inverse carré des distances, ICD et la
att

correction de I'atténuation, Corr;;~ avec I'équation suivante :

Dprim’i;.a"t"so = Dprimz.o"“le -ICD - Corr{", (1v.3d)

1V.3.1.1 Inverse carré des distances, ICD

Il est défini a partir de la distance entre la source et I'isocentre (DSIso = 100cm) et

entre I'isocentre et I'imageur, (DIEpid = 50 cm) :
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-2
_ (DSI
1cp = ( SO/DIEpid) ' (1v.3¢)

att

1V.3.1.2  Correction de I'atténuation, Corrjj

En faisant I'hypothese que la transmission primaire peut étre écrite sous forme d'une
fonction exponentielle, e #¢at, ou u., représente le coefficient d’atténuation linéique de
I'eau pour le faisceau d’énergie 10 MeV ett est I'épaisseur totale du fantéme, la

correction de I'atténuation a mi-épaisseur s’écrit alors comme suit :

att __ 1 1

i T e-ncat/2 = —— (1V.3f)
Trl.].

1V.3.2 Dose diffusée dans le fantome au plan d’isocentre,

Ddiff{jant,iso

Corr

Pour calculer la dose diffusée dans le fantdme au plan d’isocentre, chaque pixel ij de

fant,iso

la dose primaire, Dprim;; est multiplié par le rapport diffusé-primaire qui lui est

associé, RDP (Tri?rim). Le résultat est ensuite convolué avec un kernel prenant en
compte la dépendance de la dose diffusée par rapport a la taille de champ, Kg.iff. Le

calcul général se résume ainsi :

Ddiffifjant,iso _ [Dprim{jant,iso . RDP (Trg_rim)] Q Kz-iff (1V.3g)

. . . . prim
1V.3.2.1  Rapport diffusés-primaires, RDP (Trl.]. )

i. Matériel et méthode

Le rapport diffusés-primaire est représenté comme un polynéome dépendant, pour
. L. P . . .z rim . . .
chaque pixel ij, de la transmission primaire associée, Tri? . Son approximation est faite

a l'isocentre, dans I'axe du faisceau, pour des fantdomes d’épaisseurs 5, 11, 15, 20, 25, 30,

35 et 40 cm. Ils ont tous été irradiés avec un faisceau de taille, Crer = 10%x10 cm?,
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(100UM , 10MV et 600UM.min1). Une irradiation « a vide » a également été effectuée
afin de calculer la dose primaire a l'isocentre correspondant a chaque épaisseur de
fantome. La valeur de dose diffusée dans chacun des fantomes a enfin été mesurée dans

'axe du faisceau a partir de la dose totale D}ng'is" calculée sur le TPS :

. o cfantiso _ TPS,iso . _fant,iso
Ddiffpg; " = Dpor"*° — Dprimyy, """, (1V.3h)

Puis le rapport diffusés-primaires (RDPg(;) associé a chaque épaisseur de fantéme est

calculé comme suit :

. fant,iso
Ddiff o,
fant,iso ’
ROI

RDPgy; = (1V.3i)

Dprim

et exprimé avec un polyndéme d’ordre 4 en fonction de la transmission primaire mesurée

a l'axe, avec les coefficients g, a o5 dans I'ordre décroissant des degrés du polynome.

ii. Résultats

Les valeurs mesurées du rapport diffusé-primaire sont représentées en bleu dans la
Figure IV-3. Elles varient entre 0, lorsque la transmission vaut 1, c’est a dire lorsque les

images sont réalisées a vide, a environ 0.2, pour une épaisseur de fantome de 40 cm.

Les coefficients du polynome RDP (Tri?”m

des mesures. Leurs valeurs sont données dans le Tableau IV-1 ci-dessous.

) représenté en rouge ont été calculés a partir

02/ ®ocm  %5cm
0.15
] z
& 0.1 ® mesuré
= théorique
0.05
0
-0.05 !
0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1
Trprim

Figure IV-3 : Rapport diffusés-primaire RDP (TrPrim) représenté a l'axe en fonction de la transmission
primaire. Les valeurs mesurées sont représentées en bleu avec I'épaisseur de fantéme correspondant. Le
polynéme d’interpolation est tracé en rouge
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coefficients 04 o, o3 O, o5

valeurs 1.0212 -2.6458 1.8045 -0.4171 0.2371

Tableau IV-1 : Coefficients associés au polyndme de degré 4 représentant le RDP fonction de la transmission
primaire. Les valeurs sont données de gauche a droite dans l'ordre du degré le plus élevé au degré le plus bas
du polynéme.

1V.3.2.2  Kernel de dépendance de la dose diffusée par rapport a la

. dif f
taille de champ, K ij

i. Matériel et méthode

L’estimation du RDP ayant été réalisée pour une taille de champ de référence, il
convient d’ajouter un kernel de redistribution au calcul de la dose diffusée dans le
patient pour prendre en compte sa dépendance par rapport a la taille de champ. Il est
défini selon la méthode de Wendling et al. (68) a partir des parametres w,, w, et w3 avec

I’équation suivante :

Pl ey

y (1v.3)

2 2’

ou r;; désigne la distance qui sépare le pixel ij du centre de I'image.
Le parametre w; est rajouté pour éviter les divisions par 0 au centre de l'image.
La convolution avec Ki‘j.if T dans I’équation (IV.3g) s’effectue par multiplication des

matrices dans l'espace de Fourrier. Par ailleurs, un zéro-padding est réalisé sur les
images avant de calculer leur transformée de Fourier pour éviter les phénomenes de

repliement.

Les parametres du kernel ont été mesurés en irradiant un fantome de 25 cm d’épaisseur

pour 100 UM (10MV, 600 UM.min1) en faisant varier la taille de champ de 3x3 cm?a

20x20 cm?. La dose absorbée totale Dgg,s'“"a 'isocentre est également calculée sur le

aiff
Kij

ont été ajustés dans un algorithme itératif en minimisant I'écart au sens des moindres

4 i ant,iso Z - 5 .
carrés entre D> et la dose Dtotgo, mesurée au centre des images a partir de

TPS, avec le méme fantdme et dans les mémes conditions. Enfin les parameétres de

I’équation (/V.3a) pour toutes les tailles de champs.
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ii. Résultats et discussion

Sur la Figure 1V-4, la dose a l'isocentre été mesurée sur l'axe du faisceau pour
différentes tailles de champ en utilisant 'équation (IV.3a). Dans un premier temps, les
calculs ont été réalisés sans tenir compte du kernel de redistribution de la dose diffusée
(résultats en rouge). Comme on pouvait s’y attendre, la valeur de la dose obtenue pour le
champ de référence est la méme que celle calculée avec le TPS (résultats en vert). Par
contre, lorsqu’on s’éloigne des conditions de référence, les doses mesurées ne sont plus
tout a fait égales. Des écarts de + 7% sont observés pour les champs les plus extrémes
(3x3 cm? et 20x20 cm?).

«e

® avant corr
. @ apres corr
. calcul TPS

Dose a l'isocentre, (cGy)

70

®

0.1

- L] - -0.1
L -0.2

Ecart, (%)

! L J | | ! | ! | _0.4
2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

Coté du champ carré (cm)

Figure IV-4 : Au-dessus : Dose a l'isocentre calculée a partir des images portales en fonction de la taille du
champ dans un fantéme de 25 cm d’épaisseur, avant et aprés application du kernel de redistribution
(résultats en rouge et en bleu respectivement). Les valeurs de dose calculée sous Eclipse sont représentées en

vert. En dessous : Ecarts entre les doses calculées a I'isocentre avec le TPS et celles mesurées avec les images

portales apres redistribution de la dose avec K, gif !,

Apres application du kernel If(l.cji.i]c I les doses obtenues avec notre modéle de calcul

(résultats en bleu) sont comparables pour toutes les tailles de champs a celles exportées
du TPS, avec des écarts n’excédant pas 0.3%. Les valeurs des parametres w,, w, et ws
qui définissent le kernel de redistribution sontrespectivement égales a 4.4878x
107%¢m=2,4.4878%x107 % cm =1t et 0.2461 cm?.
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1V.4 Estimation de la transmission primaire,

Try™ sans réalisation d’'image « a vide »

IV.4.1 Matériel et méthode

. .. . . rim
Comme nous venons de le voir, le calcul de la transmission primaire, Trg dans le

fantdme nécessite deux images a la fois pour un méme champ: une image EPID de
transit, c’est a dire acquise en présence du fantdme et une image a vide, réalisée sans
aucun matériel entre la source et le détecteur. Ces images sont transformées en dose
portale puis la transmission primaire et déduite de leur rapport afin d’étre utilisée dans

'algorithme de rétroprojection [Eq. (IV.3a)].

Pecharroman et al. (108) ont étudié la possibilité de prédire la transmission primaire
afin de ne plus avoir a réaliser une image a vide pour tous les champs de traitements
lors de la vérification de la dose in vivo dans le patient. IIs ont calculé qu’avec leur
méthode de prédiction, ils pourraient économiser 450 h/an de temps de mesure des
images a vide. Leur modele de prédiction a été adapté a notre algorithme de

rétroprojection en deux étapes :

* un polynéme Q(tij) fondé sur les mesures de transmission primaire dans I'axe du

faisceau permet d’abord de prédire la transmission primaire au pixel (i,j) de

'EPID apres une traversée t;; dans le fantome.
e Une matrice de correction M ;; permet ensuite de corriger la transmission

primaire prédite en dehors de I'axe du faisceau.

L’équation générale s’écrit comme suit:

Tri™™ = 0(t;) - M ;. (1V.3k)

Le signe « ~  » placé au-dessus de la transmission primaire estimée permet de la

différencier de celle mesurée avec la dose portale a vide [voir Eq. (IV.3c)].

84



IV.4.1.1  polynéme, 2(d;)

La transmission primaire a d’abord été mesurée a partir de I'’équation (IV.3c) sur I'axe
du faisceau en utilisant les images EPID acquises en présence des fantomes d’épaisseurs
variables de 5, 11, 15, 20, 25, 30 et 40 cm, (champ 10x10 cm?, 100 UM ,600 UM.min"1) et

fen N rim PPN s s ‘ .
celle acquise a vide. Les T}y, mesurées a I'axe ont ensuite été tracées en fonction des

épaisseurs de fantdmes traversées et un polyndéme d’ordre 4, Q(tij) a été interpolé a

partir de ces mesures.

1v.4.1.2 Matrice de correction, M ;;

Pour corriger la transmission primaire en dehors de I'axe du faisceau, un champ
couvrant toute la surface active du détecteur est délivré sur I'EPID en présence d’un
fantome de 25 cm d’épaisseur. La méme irradiation est également réalisée sans fantdme
pour mesurer a partir des images obtenues, la transmission primaire sur toute la surface

) prim
de I'imageur, T7zp 05

Puis la transmission primaire est estimée pour ce méme fantéme, T a partir du

4
rFF,estim
polynome Q(tij), et des distances t;; traversées par chaque faisceau arrivant sur le
couple de pixel (i, j) donné.

prim

. .. . . prim
Enfin, les transmissions primaires Tz s €t T,

FF estim SONt normalisées par rapport a

leur valeur a I'axe et la matrice de correction, M ;; est calculée en faisant leur rapport.

1V.4.2 Résultats
IV.4.2.1  polynéme, 2 (tij)

La Figure IV-5 représente les valeurs de transmission primaire mesurées au centre
des images (en rouge). Elle vaut 1 en I'absence de matériel atténuateur et tend vers 0
lorsque I'épaisseur de fantdme traversée augmente. Le polyndme interpolé a partir de
ces mesures est tracé en vert. Les coefficients qui lui sont associés valent
successivement 8.9204e-07, -8.6951e-05, 0.0031, -0.0620 et 0.9964, dans le sens des

degrés décroissants.
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Figure IV-5 : Transmission primaire a l'axe en fonction de I'épaisseur de fantéme traversé (en rouge) et
interpolation polynomiale (en vert).

1IV.4.2.2  Matrice de correction, M ;;

La matrice de correction de la transmission primaire en dehors de l'axe est
représentée en 3 dimensions dans la Figure [V-6. Au centre, sa valeur vaut 1 du fait de la
normalisation. Plus les pixels se trouvent éloignés de I'axe et plus le facteur correctif
diminue, donnant la forme caractéristique de dome a la matrice M ;;. Elle est appliquée
par multiplication pixel par pixel sur les images de transmission estimées a partir du

polynome Q(¢;;).

1.05 —

0.95
0.9 —

0.85 —

Correction hors axe

90 o — - — e — “/"ﬁ_‘/’_ ”/
800 700 600 500 400 300 200 S0

Lignes
Colomnes 9

Figure IV-6 : Représentation en 3D de la matrice de correction des pixels en dehors de I'axe, M ;.
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IV.5 Validation de l'algorithme de rétropro
projection planaire

IV.5.1 Matériel et méthodes

L’évaluation du modeéle s’est déroulée en deux étapes. Une premiere a l'aide de
champs carrés, puis une seconde a 'aide de champs modulés en intensité. Pour chaque
vérification, la dose planaire est calculée sous Eclipse a mi-épaisseur et exportée avec
une taille de 512x512 pixels avant d’étre ré-échantillonnée avec la méthode des splines
cubiques pour avoir les mémes dimensions que la dose reconstruite, soit 12801280
pixels et comparée a la distribution de dose reconstruite a partir de 'EPID a l'aide de la

comparaison gamma globale (3%-2 mm).

1V.5.1.1 Validation avec champs carrés

Dans un premier temps, un fantdome équivalent eau de 25 cm d’épaisseur, placé a DSP
= 87,5 cm a été utilisé (comme dans la Figure IV-1). Une série d’irradiations a été
réalisée a I'aide de champs carrés délivrant pour chaque faisceau 100 UM. Les tailles de
champs utilisées pour cette étape sont respectivement de 3x3, 4x4, 5x5, 6x6, 8x8,
10x10 et 12x12, 15x15, 18%x18, 20x20 cm?.

Dans un second temps, une dose de 100 UM a été délivrée sur des fantomes placés a
'isocentre et d’épaisseur 5, 11, 15, 20 et 30 et 40 cm successivement, avec une taille de
champ de 10x10 cm?. Pour chaque vérification, la dose est reconstruite a mi-épaisseur

du fantome.

1V.5.1.2 Validation avec champs de RCMI

L’évaluation du modele a également été réalisée a partir de 10 champs modulés du
cancer de la prostate délivrés, bras a 0, sur le fantome de 25 cm d’épaisseur également
aligné a l'isocentre. Sur le TPS, les champs de traitement ont tous été recalculés
séparément dans le méme fantdbme de mesure a partir du scanner de ce dernier. Les

angles d’irradiation ont tous été changés a 0 degrés pour correspondre a la mesure.

I1V.5.2 Résultats et discussion

1V.5.2.1 Champs carrés

Le Tableau IV-2 compare les doses ponctuelles déterminées a 'isocentre a partir du

modele avec les doses calculées sur le TPS, a mi-épaisseur dans le fantome de 25 cm

87



Rétroprojection de la dose planaire reconstruite a I'isocentre dans un milieu homogeéne

pour différentes tailles de champs. Le Tableau IV-3 indique les résultats obtenus avec

d’autres épaisseurs de fantome pour un champ de 10x10 cm2.

Champs carrés
(cm?) 3x3 4x4 5x5 6x6 8x8 10x10 | 12x12 | 15x15 | 18x18 | 20x20
cm
Dose TPS al'axe

68 70.6 72.9 74.9 78.1 81 83 85.5 87.4 88.6
(cGy)
Dose EPID a I'axe

67.72 70.89 | 73.14 | 74.88 | 78.01 80.6 82.6 85.21 87.5 89.08
(cGy)
Dose EPID a I'axe

67.72 70.89 | 73.14 | 74.88 | 78.01 80.6 82.6 85.21 87.5 89.08
(cGy)
Ecarts dose a

-0.41 0.41 0.32 -0.02 -0.11 -0.49 -0.48 -0.33 0.11 0.54
I'axe (%)
P,.1(%) 96.01 96.71 | 98.31 | 98.04 | 97.52 98.48 98.32 97.49 98.36 96.26

Tableau 1V-2 : Comparaison des doses ponctuelles et des doses 2D déterminées a mi-épaisseur dans un
fantéme équivalent eau de 25 cm d’épaisseur, a I'aide du TPS et de I'EPID, pour des champs carrés variables a

100 UM.

Epaisseur
5 11 20 30 40
fantomes (cm)

Dose TPS a I'axe 103.7 98.6 93.5 87.10 75.00 64.10
Dose EPID a I'axe 103.69 98.61 93.47 87.14 | 75.018 | 64.09
Ecarts dose a I'axe

-0.0096 0.01 -0.032 | 0.045 0.024 | -0.015
(%)
Gamma (3%-2 mm) 97.18 98.21 98.31 97.6 98.09 96.9
Pysl(o/o)

Tableau 1V-3 : Comparaison des doses ponctuelles et des doses 2D déterminées a mi-épaisseur dans des
fantémes homogeénes de tailles variables, a I'aide du TPS et de 'EPID, pour un faisceau de 10x10 cm? délivré a

100 UM.
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Globalement la moyenne des écarts entre la dose reconstruite a I'isocentre a partir de
I’EPID avec la mesure de du TPS est de 0.027 + 0.29%. De plus, sur les 16 vérifications
effectuées la moyenne des points ayant un indice gamma inférieur ou égal a 1 est de
96.98 £ 2.7%. Un exemple de comparaison pour le champ carré de 10x10 cm? délivré

sur le fantdme de 25 cm d’épaisseur est illustré sur la Figure IV-7.
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Figure IV-7 : Evaluation du modéle sur champs carrés a l'aide de I'analyse gamma globale (3% - 2 mm). Exemple pour un champ de 10 x 10 cm? reconstruit dans un plan
paralléle a 'EPID passant par l'isocentre au sein d’'un fantéme homogéne équivalent eau de 25 cm d’épaisseur. Les profils de dose et leurs comparaisons respectives sont tracés
en XetenY. Les points ayant un Y-index supérieur a 1 sont en rouge.
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1V.5.2.2

Champs de RCMI

Le Tableau IV-4 donne les résultats concernant I'évaluation de l'algorithme en 2D a

partir des 10 champs de traitements délivrés sur le fantome de 25 cm d’épaisseur. En

moyenne, le pourcentage de points qui satisfont le critere gamma global (3%-2 mm) est

de 97.82 £ 0.95%. La Figure IV-8 est un exemple de résultat obtenu pour un champ
RCMI et pour lequel le P<1=99,12%.

(%4
o

Dose absorbée (cGv)
N N w w ) )
o (%1 o [%)] (=] (7]

(=Y
(%)

[y
o

(%)

= EPID-Y

Valeur Y

-20 -15

-10

10

Distance par rapport a I'axe (cm)

15 20

Pya= 99.12%

Figure 1V-8 : Evaluation de la méthode de rétroprojection planaire sur fantéme homogéne de 25 cm
d’épaisseur a l'aide de l'indice gamma (3% - 2 mm) a partir de champs RCMI. Les profils de dose et leurs

comparaisons respectives sont tracés en X et en Y.

Champs RCMI

Gamma (3%-2 mm)
Pysl(o/o)

98.14

98.06

98.5

97.27

99.23

97.38

96.85

96.51

99.12

97.19

Tableau 1V-4 : Comparaison 2D (gamma globale 3%-2 mm) des plans reconstruits a l'isocentre avec notre
modeéle de rétroprojection et ceux calculés sur le TPS, dans un fantéme homogeéne de 25 cm d’épaisseur.
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Synthese

Dans ce chapitre, un algorithme permettant de reconstruire la dose planaire absorbée
a mi épaisseur dans des fantdomes équivalents eau de taille variable a été implémenté.
Cette dose comprend a la fois une composante primaire et une composante diffusée.
Dans un premier temps la dose primaire est calculée dans le plan d’isocentre par
rétroprojection des images de transit en prenant en compte l'inverse carré des distances

et la correction de I'atténuation. Puis, a cette composante vient s’ajouter la part des
diffusées, calculée a partir du polynome RDP et du kernel de redistribution, Ki‘j.if T Tous
deux ont été définis expérimentalement dans I'axe par rapport au calcul du TPS dans

différentes épaisseurs de fantéme.

L’algorithme a été évalué a partir de champs carrés et a partir de champs modulés en
intensité. Le pourcentage de points ayant un indice gamma global (3%-2 mm) inférieur
ou égal a 1 est de 97.4% en moyenne pour ces deux types d’irradiation, montrant un bon

accord entre la mesure a partir de I'imageur et le calcul sur le TPS.
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Chapitre V
Rétroprojection des images portales
en dose 3D absorbée en milieu
homogene

Introduction

Le modele de rétroprojection 2D vu dans le chapitre précédent a été étendu a tous les
plans de reconstruction paralléles a I'EPID afin d’obtenir la distribution de dose 3D pour
chaque faisceau. Pour se faire, deux phénomenes physiques ont été pris en compte dans
la nouvelle approche : 'effet de durcissement du faisceau avec la profondeur et I'effet de

build-up.

Le nouvel algorithme de calcul a été validé sur un fantéme cylindrique homogene
(VARIAN®) et sur un fantome représentant le pelvis (BRAINLAB®) avec 3 plans RCMI et
3 plans VMAT pour le traitement de la prostate. La distribution de dose totale
reconstruite et celle calculée a partir du TPS ont été comparées en utilisant une analyse

gamma globale, 3%-3 mm.

V.1 Reconstruction de la dose planaire dans un
plan autre gue l'isocentre

V.1.1 Matériels et méthode

Le modeéle de rétroprojection 2D vu dans le chapitre précédent permettait de
reconstruire la dose a mi-épaisseur dans un fantdme homogene équivalent eau. Ce
modele a été étendu au calcul de la dose absorbée dans tous les plans paralleles a 'EPID
en prenant en compte deux phénomenes: I'effet de durcissement du faisceau avec la
profondeur, et l'effet de build-up représentés respectivement par les coefficients
O faiceau €t Opy. Dans un premier temps, ces nouveaux parametres seront rajoutés dans
le modele initial, plus précisément au niveau du calcul de la transmission primaire, du
coefficient de I'atténuation et de la dose diffusée dans chaque profondeur de coupe
reconstruite. Puis ils seront calculés pour une énergie de 10 MeV des faisceaux de

photons.

Dans la suite, nous avons fait I'hypothese que chaque flux de photons sortant de la téte

de l'accélérateur et arrivant sur le pixel ij de 'imageur, est comparable a un rayon
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Rétroprojection des images portales en dose 3D absorbée en milieu homogéne

traversant une épaisseur t;; dans le fantome (Figure V-1). La distance entre l'entrée du
rayon dans le volume irradié et la coupe de reconstruction est désignée par d;;“. Ces

distances sont calculées a partir du contour externe du fantome exporté du TPS.

® Source

Axe du faisceau

v
/ o
/ w
- l 4

S ;

Figure V-1 : Reconstruction de la dose dans un plan arbitraire du fantéme équivalent eau. Un faisceau de

photons arrivant sur le pixel ij de 'EPID traverse une épaisseur t;; dans le volume irradié. Le calcul de dose

s’effectue au pixel ij du plan reconstruit a la profondeur d;;°.

V.1.1.1 Prise en compte de l'effet de durcissement du faisceau,

afaisceau
i. Transmission primaire a la profondeur d;;¢

Le phénomeéne de durcissement du faisceau survient lors de la pénétration des
faisceaux polychromatiques dans la matiere (109). En effet, lorsque I'épaisseur du

volume irradié augmente, les photons de plus faibles énergies traversant le milieu sont
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majoritairement atténués. Ce qui a pour conséquence d’augmenter I’'énergie moyenne
du faisceau et donc de modifier son indice qualité, se traduisant par une sous-estimation

de la transmission (76).

Bjarngard et Shackford (110) proposent donc d’ajouter un coefficient de durcissement,

Ofaisceau @U Calcul de la transmission primaire d'un faisceau de photons de haute énergie

dans 'eau :

——

2
T?ﬁrlm (dlr]ec) = exp [_.UACd{jec + Oraiceau (d{jec) ]

ou uy4c représente le coefficient d’atténuation linéique de I'eau pour le faisceau d’énergie

donné.

Wendling et al. (69) ont modifié cette équation pour prendre en compte la transmission

primaire, Trt ™

;; ~ mesuree au niveau de I'EPID (Eq. [V.3c) a partir de 'équation suivante :

dij* _drec drecy 2

rim _ prim t;; ) 2 Y Y V.1la

Try ™ (dipe) = Tryg " x exp)Opaiceau byt X |+ <t> (w1
ij ij

Le symbole « — —» a été rajouté pour différencier cette transmission calculée a une
profondeur arbitraire, de celle mesurée apres traversée totale des faisceaux dans le

fantome.

Dans cette équation, le premier terme décrit la situation ou l'effet de durcissement du

faisceau n’est pas pris en compte. Dans ce cas, le facteur gy4;ceq, vaut 0. Si en plus la

profondeur de reconstruction est égale a la moitié de I'épaisseur totale traversée, d;;/ =

t;j/2 alors on retrouve la transmission primaire correspondant au plan a mi-épaisseur

Trprim

utilisée dans le modele 2D initial, c’est a dire : T

rec

ii. Correction de I'atténuation a la profondeur d;;

Avec la prise en compte du phénomeéne de durcissement du faisceau, la correction de

'atténuation dans le plan de reconstruction devient :

Trp”m(drec)

att ( jrecy _ 2 Y

Corryj (dl-j ) = T prim (V.1b)
"ij
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Rétroprojection des images portales en dose 3D absorbée en milieu homogéne

De méme que précédemment, lorsque or,; n‘est pas pris en compte et que la
faiceau

reconstruction est faite dans le plan de I'isocentre, cette correction reprend la forme vue

dans le chapitre précédent, c’est a dire: 1/ Tri?rim.

rec

iii. Dose diffusée dans le volume a la profondeur d;;

Pour rappel, la dose diffusée dans le fantome a été établie comme suit [Eq. (IV.3g)]:

. rpfantiso __ . fant,iso prim diff
Ddiff;] = [Dprim;; RDP (Tr}""™| @ K77 .
Le polynome RDP a été calculé a l'isocentre en irradiant successivement des fantomes
diff
K;;

ensuite de redistribuer la dose diffusée en fonction de la taille de champ. Pour trouver

de différentes épaisseurs avec un champ de référence, puis le kernel a permis
les parametres du polynome et du kernel, les fantdmes de mesures ont été positionnés
de maniere a faire correspondre leur centre géométrique a l'isocentre de la machine,

c'esta dire pour dif = t;;/2.

Donc, pour respecter les mémes conditions de mesure, la contribution du diffusé a la

rec

profondeur arbitraire dj; doit étre calculée comme si la méme quantité de matériel qui

se trouve au-dessus du plan de reconstruction était présente également
«virtuellement » en dessous. Ainsi, le RDP devient une fonction du double de la

profondeur de reconstruction et I'équation (/V.3g) est modifiée pour devenir :

——

DAif f1*" (djr) = [Dprimg}“”t(d;“)- RDP (Trgﬁm(z : d;jec))] QK (V1c)

Dans cette équation, le Kg.iff reste inchangé. La dose primaire est donnée par

ant 7 . . . . , N
! (dif), et Trl’]’”m(z . dlr]eC) représente la transmission primaire calculée a la

Dprim;;

profondeur double du plan de reconstruction.

V.1.1.2 Prise en compte de I'effet de build-up, oy

La derniere correction apportée au formalisme concerne 'effet de build-up. Il a lieu
des la pénétration des faisceaux dans le fantome jusqu’a la mise en place de I'équilibre

électronique. Selon Wendling et al. (69), cet effet peut étre représenté sous la forme
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d’'une fonction exponentielle ayant comme variable la profondeur de pénétration du

faisceau, di/ et comme paramétre, le coefficient de build-up, op;. L'équation qui en

résulte est la suivante :

D3P (dirfc) = D(dirjec) ) [1 _ exp(— Opy - dirjec) ] (V.1d)

ou D(dirjec) est la dose totale absorbée dans la coupe de reconstruction. Elle est calculée

a partir de I'’équation (/V.3a) tout en prenant en compte les nouvelles modifications

apportées a la transmission primaire, a la correction de I'atténuation et a la dose diffusée

dans le plan considéré. Apres correction du build-up, la dose finale calculée dans la
. o] 7 3D rec

coupe de reconstruction est désignée par D (dij )

V.1.1.3 Calcul des coefficients 0 f4iceqy €t Oy

[Is ont été calculés dans le fantome de 25 cm d’épaisseur apres I'avoir irradié avec un
champ de 10x10 cm? de 10 MV (600 UM.min1) et 100 UM. La dose portale mesurée a été
rétroprojetée dans chaque plan parallele a I'imageur a partir de I'équation générale
(V.1d) en prenant un pas de 1mm entre les plans. Puis le rendement en profondeur
(« Percentage Depth Dose », PDD) a été extrait sur 'axe en moyennant la valeur des

pixels dans une ROI au centre de chaque plan reconstruit.

Finalement, les parametres ofg;ccqy €t 0py Ont été ajustés dans une boucle itérative en
minimisant 'écart au sens des moindres carrés entre le PDD reconstruit et celui calculé
a partir du TPS dans les mémes conditions d’irradiation. La boucle prend fin lorsque cet
écart atteint une valeur minimale (<0.1%) et lorsque aucune variation des parametres

ne peut faire diminuer sa valeur.

V.1.2 Résultats et discussion

La Figure IV-2 montre les rendements calculés a partir du TPS et ceux mesurés avec
I'ancien et le nouveau modele de rétroprojection 2D. Lorsque I'effet de build-up et de
durcissement du faisceau ne sont pas pris en compte (en trait continu noir), les écarts de
dose entre les PDD reconstruits et calculés atteignent des valeurs supérieures a 10%, au-
dela de 1 cm de profondeur. Apres correction, les écarts de dose deviennent inférieurs a

2%. Les parametres 0ygjceqy €t 0y Ont pour valeur 0.000078 cm2 et 0.01976 cm'!

successivement.
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Figure V-2 : Comparaison entre le PDD reconstruit et celui calculé par Eclipse, dans un fantéme homogéne de 25 cm d’épaisseur (10x10 cm2 10MV, 100 UM, 600 UM.min1).
Dans la figure de gauche, le PDD obtenu sans tenir compte des effets de build-up et du durcissement du faisceau est représenté en noir. Ces phénoménes ont été rajoutés dans le
nouveau modeéle a travers les parametres 0y g;ceqy €t Opy respectivement (en vert). Les écarts de dose entre les PDD reconstruits et calculés sont également représentés pour les
deux modéles de reconstruction.
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Dans la Figure V-3, les mémes parametres ont été appliqués pour reconstruire le PDD
pour des tailles de champs carrés de co6té 5x5, 10x10, 15x15 et 20x20 cm?. Comme
précédemment, les courbes de rendement en profondeur montrent un bon accord avec

le TPS a partir d’'une profondeur de 1 cm, avec des écarts de dose inférieurs a 2%.
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Figure V-3 : Comparaison entre les PDD calculés a partir du TPS et ceux reconstruits pour différentes tailles

de champs a partir du nouveau modeéle de calcul dans le fantéme de 25 cm d’épaisseur (au-dessus). Les écarts
de dose correspondants y sont également indiqués en dessous.

V.2Dela dose 2D a la dose 3D

Pour chaque champ d’irradiation, la dose absorbée en 3D dans le volume irradié
résulte de la reconstruction de la dose planaire dans tous les plans paralleles a 'EPID. La
sommation des distributions de doses 3D associées a chaque champ constitue
finalement la dose totale absorbée dans le volume. La Figure V-4 représente une vue
d’ensemble de la reconstruction volumique de dose dans le cas des traitements de RCMI

et de VMAT.
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Rétroprojection des images portales en dose 3D absorbée en milieu homogéne

Dose Portale 3 RCMI ArC, NTC=3

Dose Portale 2 Dose Portale 1
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Figure V-4 : Représentation schématique de la reconstruction volumique de dose a partir des images EPID de transit. Les cercles en pointillés représentent la rotation de
la téte de I'accélérateur autour de l'isocentre. Les faisceaux sont réprésentés en rouge. Dans le cas des traitements RCMI (a gauche), l'irradiation est réalisée pour une
orientation fixe du bras. Dans cet exemple, le plan RCMI est constitué de 3 champs. Lorsque les trames sont acquises, elles sont toutes sommées ensemble pour former une
image portale qui est par la suite transformée en dose portale et rétroprojetée dans le fantdme. Concernant les traitements VMAT (a droite), le mode ciné permet
d’acquérir les trames individuellement, elles sont sommées en fonction du NTC pour former les sous-images portales. Dans cet exemple, le NTC vaut 3 pour une meilleure
visualisation. En réalité, les images sont acquises a des degrés d’angulation inférieure a 1. Chacune des sous-images est transformée en dose portale en utilisant la fonction

de réponse appropriée (dans cet exemple, fyy4r3) avant d’étre rétroprojetée dans le fantéme.
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V.3Test de l'algorithme de reconstruction de la
dose en 3D sur fantome

V.3.1 Matériel et méthodes

V.3.1.1 Les fantomes

Notre algorithme de rétroprojection de la dose en 3D a été testé sur deux types de
fantome (Figure V-5). Le premier est de forme cylindrique, homogene et équivalent eau,
avec un diametre de 20 cm pour 30 cm de longueur (Varian medical systems, Palo Alto,
USA). Le second est un fantdme pelvis constitué de 2 types de matériaux simulant I'os et

les tissus mou (BrainLAB Inc, Munich, Germany).

V.3.1.2 Calculs sur Eclipse, acquisition des images, critéres gamma

Pour tester notre algorithme de reconstruction volumique, 3 plans RCMI de 4 a 6
champs et 3 plans VMAT avec 2 arcs issus de traitements de la prostate ont été
sélectionnés.

Les images ont été acquises en mode continu et un NTC=6 a été utilisé pour les champs

rapidarcs.

Les distributions de dose ont d’abord été calculées sur le TPS dans une grille de
résolution 2.5x2.5x2.5 mm?3 et exportées sous forme de matrices de pixels pour étre
comparées a la dose reconstruite avec I'algorithme de rétroprojection en 3D, dans une
grille de méme résolution et de méme dimension. Puis un rééchantillonnage avec la
méthode des splines cubiques a ensuite permis de réduire la taille des voxels a une
dimension de 1x1x1 mm3 afin de comparer les distributions de dose calculées et
reconstruites avec une analyse gamma. Concernant les criteres, nous avons fait le choix
d’utiliser une analyse gamma global avec un DTA de 3mm, un critere de dose de 3% et

un seuil d’acceptation de P,<; = 95%, comme indiqué par plusieurs auteurs lorsque la

reconstruction est réalisée en milieu homogene (1,73,111,112).

V.3.2 Résultats et discussion

La Figure VI-6 montre les résultats obtenus pour un champ VMAT sur le fantome
pelvis. Trois plans de dose reconstruits a partir des trames acquises y sont représentés
ainsi que l'analyse gamma correspondante. Dans cet exemple, I'indice gamma moyen

Y {Ymoy) = 0.263 et le pourcentage de points ayant uny<1(P,.;) = 99.62%.

Les résultats de tous les plans de RCMI et de VMAT testés sur les fantomes cylindre et
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Rétroprojection des images portales en dose 3D absorbée en milieu homogéne

pelvis sont donnés dans le Tableau V-1. La comparaison entre les doses reconstruites et
celles calculées révele un pourcentage de points ayant un y < 1 au-dessus de 95% pour
tous les champs testés avec les deux types de traitement sur les deux fantomes de test. Il
est donc possible a ce stade de notre étude d’utiliser 'algorithme de rétroprojection afin
de vérifier in-vitro que tous les parametres du faisceau de traitement sont bien
transférés depuis le TPS vers la machine. Des résultats similaires aux notres ont été
reportés dans la littérature avec la méme approche indirecte a partir de I'imageur au
silicium amorphe iViewGT (Elekta®, Stockholm, Suéde). Bien que notre modeéle ne
prenne pas encore en compte la correction des hétérogénéités, il peut étre utilisé pour
reconstruire la dose volumique dans des milieux peu hétérogenes comme c’est le cas

pour le fantome pelvis.

Concernant les traitements VMAT, une moyenne de 650 images est acquise par champ.
Ce qui permet une reconstruction avec environ 108 images lorsqu’'un NTC=6 est utilisé,
soit une rétroporjection tous les 3-4 degrés d’angulation du bras. Bien évidemment, plus
le nombre de sous images est élevé et plus la dose reconstruite sera précise, mais dans
ce cas les temps de calcul seront également augmentés. Dans notre étude, le choix d'une
telle valeur de NTC a permis d’avoir un temps de calcul de 30 minutes environ sur un

ordinateur standard (Intel Core i7 quadricceur a 2,5 GHz).

Synthese

Un algorithme de rétroprojection en 3D a été implémenté dans cette étude pour
reconstruire la dose en milieu équivalent eau a partir des images EPID de transit. Il est
fondé sur le modele de reconstruction planaire a l'isocentre. Ce dernier a été étendu a
tous les plans paralleles a 'EPID en prenant en compte l'effet de durcissement du
faisceau avec la profondeur, ogiceqy €t I'effet de build-up, ogy. Pour chaque technique
d’irradiation, la rétroprojection est appliquée individuellement a chaque image de
transit. La somme de toutes les distributions de dose ainsi obtenues constitue la dose

totale absorbée dans le volume.

L’évaluation sur fantémes (cylindre et pelvis) a partir des champs de RCMI et de VMAT a
montré que ce modele permet une reconstruction précise en milieu peu hétérogene
(gamma global 3%-3 mm) et qu’il peut a ce stade étre utilisé comme moyen de

vérification in vitro de la dose délivrée au patient.
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Figure V-5 : Fantéme cylindrique homogéne équivalent eau, a gauche et fantome pelvis a droite.

coronal sagittal axial
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Figure V-6 : Résultats de la reconstruction dosimétrique d'un champ rapidarc délivré sur le fantéme pelvis.
Au-dessus sont représentés 3 plans de dose orthogonaux (coronal, sagittal et transversal) intersectants
lisocentre. Les images scanner fournies par le TPS ont été fusionnées a chaque plan de dose. L’analyse
gamma correspondante est représentée en dessous de chaque plan. Les pixels ayant un indice gamma
supérieur a 1 sont représentés en rouge.
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RCMI
Nombre de Pysl(%) Yoy
Plans
champs Cylindre Pelvis Cylindre Pelvis
A 4 97.3 97.21 0.421 0.42
B 5 98.09 97.02 0.337 0.436
C 5 98.92 97.76 0.344 041
ARCTHERAPIE
Pysl (%) Ymoy
Plans Champs
Cylindre Pelvis Cylindre Pelvis

Arcl 99.92 99.84 0.266 0.243
A

Arc?2 99.52 99.62 0.29 0.263

Arcl 99.5 99.61 0.3499 0.282
B

Arc?2 99.56 99.25 0.309 0.306

Arcl 99.7 99.38 0.279 0.257
C

Arc?2 99.51 98.93 0.285 0.297

Tableau V-1 : Résultats obtenus apreés reconstruction de la dose absorbée dans le fantéme cylindrique
homogeéne et dans le fantéme pelvis a partir des images portales de transit. Les doses reconstruites ont été
comparées a celles calculées a partir du TPS a l'aide de l'indice gamma (3%-3 mm). La dose totale a été
reconstruite pour les traitements RCMI en sommant les doses 3D relative a champ constituants le méme plan.
Les plans VMAT sont tous constitués de 2 champs. Ces derniers ont été chacun reconstruits individuellement
et comparés a la dose TPS correspondante.
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Chapitre VI
Prise en compte des hétérogénéités et
détection des sources d’erreurs avec la
dosimétrie de transit

Introduction

Comme nous venons de le voir, I'algorithme de reconstruction de la dose est fondé sur
la rétroprojection de l'image de transit en milieu équivalent eau. La correction de
I'atténuation et les kernels de redistribution sont de ce fait inadaptés pour des
localisations présentant de fortes hétérogénéités tels que les cancers du poumon ou des

organes oto-rhino-laryngologiques (ORL).

Ce chapitre présente la méthode de dosimétrie « in aqua vivo » établie par Wendling et

al. en 2012 (1) pour prendre en compte les hétérogénéités.

Nous allons d’abord en expliquer le principe avant de la tester sur un fantome thorax et
in vivo, sur 10 patients traités pour des cancers localisés au niveau de la prostate. Nous
terminerons par une évaluation de sa sensibilité face a différentes sources d’erreurs
pouvant altérer la bonne distribution de dose, tels que les changements anatomiques ou

le mauvais positionnement sur la table de traitement.

VIi.1l Méthode de dosimétrie « in agua vivo »

L’idée de base de la méthode in aqua vivo consiste a se ramener a une situation dans

laquelle le milieu irradié serait considéré comme totalement homogeéne.

Pour se faire, chaque image de dose portale primaire, c’est a dire chaque image EPID de
transit mesurée pendant le traitement, puis convertie en dose dans I’eau et corrigée de
la diffusion venant du patient, est convertie en une image qui serait mesurée si le méme

patient était entierement constitué d’eau, d’ou le terme « in aqua vivo ».

Un schéma explicatif de la méthode est présenté dans la page suivante (Figure VI-1).
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Prise en compte des hétérogénéités et détection des sources d’erreurs avec la dosimétrie de transit

Figure VI-1 : Résumé de la dosimétrie in aqua vivo.

1) Dprimf;-e‘e“’

Chaque image de transit
acquise en présence du patient
est convertie en dose portale

: ; - hetero
primaire, Dprim; .

2) Dprimg-omo = Dprim

H (i)

La dose portale primaire issue de la transmission des faisceaux

dans le patient, c’est a dire en milieu hétérogéne, est ensuite

convertie en dose portale primaire Dprim{‘]-"m"
Q(ti))
Q(hyj)
primaires estimées en milieu homogéne de densité égale a celle

homo
ij

dose portale primaire de transit qui serait acquise si le patient

par multiplication

avec le facteur correspondant au rapport des transmissions

de I'eau et en milieu hétérogéne. Dprim correspond donc a la
avait été constitué d’eau uniquement. Elle est ensuite utilisée pour
étre rétroprojetée dans chaque coupe paralléle a 'EPID dans le
patient homogene, a partir de I'algorithme de reconstruction en
suivant 1'équation générale (5.1.d) proposée dans le chapitre
précédent.
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3) Reconstruction In aqua vivo

La dose totale 3D reconstruite en milieu
homogene est comparée a celle calculée sur
le TPS dans le méme milieu. Pour se faire, un
plan de vérification est recréé a partir du
plan initial du patient en modifiant les unités
hounsfield (UH) des voxels du scanner pour
les fixer a la valeur correspondant a l'eau,
C’est a dire 0. La comparaison, est réalisée a
I'aide de I'analyse gamma 3% du maximum
de dose, 3 mm de DTA.



La conversion des images de transit est fondée sur le calcul de la transmission primaire

proposée dans le chapitre 4.

Cette transmission s’exprime selon I’équation (/V.4a) de la facon suivante :

TrP™™ = 0(t;) - M

¥ ij

. A . . —
ou Q(tij) est un polynome calculé de fagon empirique et permettant d’estimer la
transmission primaire dans l'axe du faisceau en fonction de I'épaisseur ¢;; traversée
dans un milieu équivalent eau (voir Figure V-1). Et M ;; est une matrice de correction

de la transmission primaire en dehors de I'axe du faisceau.

Cette équation est appropriée dans le cas des milieux présentant une densité
équivalente a celle de I'eau. En revanche, lorsque I'on considere des milieux hétérogenes,
la distance équivalente-eau (distance radiologique), h;; doit étre prise en compte. Il
s’agit de la distance qu’aurait parcouru le faisceau pour subir la méme atténuation que

dans le fantdme/patient, si ce dernier était uniquement composé d’eau.

En utilisant les équations (IV.3c) et (IV.4a), la transmission primaire Trietero peut étre

prédite pour chaque image de dose portale primaire Dprim{‘je“’m mesurée derriere le

fantome/patient avec I'équation suivante :

hetero

Dprim};
Davli]de - ‘Q(hl’j). Ml'j (Vl1a)
i

hetero =
Tr),

Le méme calcul est réalisé pour prédire la transmission primaire Tromo correspondant

au méme fantdme/patient composé d’eau uniquement.

homo

Dprim;
J = “Q(tl]) ) MU (Vl.lb)

homo — ——— -~
Trl] D& vide
ij

En combinant les équations (VI.1a) et (VL.1b), la dose primaire fictive mesurée a partir
des images de transit et des distances traversées dans le fantdme/patient s’exprime

selon I’équation ci-apres :
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netero2(ti7)
N (i)

Dprimi{™° = Dprim (VLic)

V1.2 Détermination des distances
équivalentes eau

VI.2.1 Méthode

Les distances équivalentes-eau sont calculées selon la méthode du «ray-tracing »
décrite par Amanatides et Woo en 1987, (113). Elle permet de mesurer toutes les

distances traversées par un rayon dans une grille a 3 dimensions découpées en voxels.

Dans notre cas, il s’agit des images scanners associés au fantome/patient. Ce dernier est
couché sur la table de traitement en position de décubitus dorsal, la téte orientée vers le
bras de 'accélérateur. Les dimensions du voxel en x (axe gauche-droite), et en y (axe
dorso-ventral) sont toutes les deux égales a 0.9766 mm, et celle en z (axe cranio-caudal)

est égale a 2.5031 mm.

V12.1.1  Cas 2D- méthode du Ray Tracing

Nous allons tout d’abord nous intéresser au cas 2D. Considérons la Figure VI-2 ci-
apres dans laquelle est représentée une grille de pixels traversée par un rayon allant
d’un point d’origine O (source des faisceaux) a un point d’arrivée I (pixel ij de I'EPID) de
coordonnées respectives (O, 0,) et (I, 1,). Le point P; représente le premier point

d’'intersection de la droite avec la grille de pixels. 11 a pour coordonnées:

(r2)= (o) - () wan
— . .2a
Py, 0y Vy

ou (z") représente le vecteur unitaire de la droite (OI) et D est la distance euclidienne
y
qui sépare les points O et P;.

Le pixel d’entrée, est repéré avec les numéros X et Y. Dans I'exemple de la Figure VI-2,
X=1 et Y=6.
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De plus, les variables pasX et pasY, initialisées a 1 ou -1, permettent d’'incrémenter ou
désincrémenter ces numeéros lors de la traversée du rayon. La détermination de leur

signe est donnée par celui de v, pour pasX et par v, pour pasY. Dans I'exemple de la

figure 6.b, le couple vaut (1, -1).

Enfin, les valeurs AX et AY sont aussi calculées. Elles indiquent les distances a parcourir
en x et en y par le rayon pour qu'il croise le premier axe horizontal (point rouge) et le
premier axe vertical (point bleu) constituants la grille de pixels. Le minimum de ces
deux valeurs indique de combien I'on peut se déplacer le long de la droite tout en restant
a l'intérieur du voxel. Cette valeur est rajoutée a D et le point d’intersection suivant est
calculé en utilisant I'équation (VIL.Z2a). Le méme procédé est répété dans une boucle
jusqu’a ce que le couple (X, Y) ne corresponde plus au numéro des pixels appartenant a

la grille.

y (11,2)

1,6)

Figure VI-2 : Intersection d’une droite (0l) avec une grille de pixels. Les pixels traversés sont représentés en
vert. Les points d’'intersection avec les segments constituants la grille sont représentés par des points bleus et
rouges. Figure non a l'échelle.

VL.2.1.2 Extension au cas 3D

L’extension au cas de la grille a trois dimensions est relativement simple. Elle

nécessite le rajout d'une troisieme variable dans I'axe z.
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A partir de ce modele, la distance parcourue dans chaque voxel, [, ainsi que la densité
électronique relative qui lui est associée, ¢, sont enregistrées au fur et a mesure que la

boucle est incrémentée : de k=1 a k=n.

Enfin, la distance équivalente-eau correspondante est calculée en suivant I’'équation ci-

dessous :

n
hij = Z(lk “e), (V1.2b)
k=1

ou [, est la distance réelle traversée dans le voxel k donné et e, est sa densité

électronique relative, celle de I’eau valant 1.

La Figure VI-3 permet d’avoir une meilleure visualisation en 3D de l'intersection de la

droite avec les voxels constituants le scanner du fantdme/patient.
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Figure VI-3 : Vue globale du Ray Tracing a travers le scanner du fantéme/patient a gauche. A droite, un
zoom a été réalisé pour mieux visualiser l'intersection avec les voxels. La droite représente un faisceau de
photons arrivant au centre de 'EPID (rectangle bleu). Figure a I'échelle.
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V1.2.2 Résultats et discussion

La Figure VI-4 est un exemple des distances équivalents-eau et des distances réelles
traversées dans le patient, dans le cas d'un rayon de photons issus de la source a 0
degré. Les distances réelles ont été obtenues a partir du scanner du patient en ayant pris
soin de remplacer toutes les densités électroniques relatives des voxels traversés par
er = 1.

Le scanner utilisé dans cet exemple est issu d’'un plan de traitement de cancer localisé au

oty d irlad le primai
2hy) permettant de convertir la dose portale primaire

niveau de la prostate. Le rapport

acquise derriere le patient en dose portale primaire homogéne y est également

représenté.

200 400 600 800 1000 1200

Figure VI-4 : Distances réelles (en haut a gauche) et distance équivalente-eau (en haut a droite) traversées
()

2(hij)

dans le patient ainsi que le facteur de correction de la dose portale primaire (en bas), pour chaque

faisceau partant de la source et arrivant sur les pixel ij de 'EPID.
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V1.3 Tests sur fantome thorax et sur patients

VI.3.1 Matériels et méthodes

V1.3.1.1 Fantome thorax

Pour évaluer la prise en compte des hétérogénéités dans l'algorithme de
reconstruction de la dose en 3D, 5 plans VMATSs correspondants au traitement du cancer
localisé de la prostate ont été délivrés sur le fantdme CIRS-thorax (CIRS Inc, Virginie,
USA). Ce dernier est constitué de 3 matériaux permettant de simuler l'eau, l'os et les
poumons (voir Figure VI-5) ainsi que d’inserts de forme cylindrique, de 16 cm de long et
2 cm de diametre. 4 d’entre eux sont composés d’'un matériau équivalent eau (insert
WDT1814), 4 autres correspondent au poumon (insert IL318) et le dernier correspond
aux vertebres lombaires (insert IBN144). Le fantome pese environ 11.2 kg et mesure 20
cm de haut pour 30 cm de large, hormis le matériel de contention (de couleur noir sur la
photo).

Dans un premier temps, aucune correction n’est apportée sur les images de dose portale
avant la rétroprojection dans le fantome. Puis, dans un second temps, elles sont d’abord
multipliées par le facteur approprié donné par I'équation (VILIc) en fonction des

distances traversées, avant d’étre rétroprojetées dans le fantome homogene.

Dans chaque cas, une évaluation gamma globale 3%-3 mm a permis de comparer les
doses reconstruites avec celles calculées sur le TPS apres avoir ramené la valeur des UH

constituants le fantome a 0.

Figure VI-5 : Fantome CIRS-Thorax utilisé dans lapproche in aqua vivo. Il est constitué de 3
matériaux permettant de simuler le poumon (en rose), I'eau (en vert) et I'os (en gris).
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VL.3.1.2 Patients

La dosimétrie in aqua a été testée sur 10 patients ayant subi des irradiations dans le
cadre du traitement de tumeurs de la prostate. Chaque traitement est fractionné a
2Gy/séance, et pour chacune d’elle, 2 champs rapidarcs sont délivrés : I'un dans le sens
horaire, I'autre dans le sens anti horaire. Les images de transit utilisées dans cette étude
ont été acquises lors de la premiére séance avec le mode d’acquisition continu. La dose
3D reconstruite dans le patient en milieu eau est comparée a celle exportée du TPS
recalculée également dans l'eau, a partir de I’évaluation gamma globale 3%-3 mm.
Comme expliqué dans le chapitre précédent (§ IV.3.1.2), un seuil de validation
du P3p ,<1= 95% a été choisi pour évaluer I'efficacité d'une reconstruction volumique de
la dose dans un milieu homogene de densité=1 avec l'analyse gamma globale et les

criteres 3%-3 mm.

VI1.3.2 Résultats et discussion

V1.3.2.1 Fantome thorax

i. Analyse gamma pour 1 champ d’arcthérapie

La Figure VI-6 présente 3 différentes coupes de reconstruction perpendiculaires
entre elles et passant par le point d’isocentre obtenues pour un champ VMAT avec le
nouveau modele de calcul in aqua vivo. L’analyse gamma 2D associée a chacune d’elle
est également présentée dans la méme figure ainsi que celle correspondant a la

reconstruction réalisée avec 'ancien modele de rétroprojection.

On constate dans cet exemple que la dose reconstruite présente un meilleur accord avec
celle calculée sur le TPS dans le modéle in aqua avec un P3p, <, allant de 75.50%,
75.11% et 76.26% avec I'ancien modeéle a 99.54%, 97.58% et 97.81% dans le nouveau

modele successivement pour les coupes transversale, sagittale et coronale.
il. Profils de dose

Lorsqu’on s’intéresse plus particuliérement aux profils extraits des coupes reconstruites (
Figure VI-7), on remarque que les valeurs obtenues avec le modele initial sont
globalement supérieures a celles calculées avec le modele in aqua. En effet, les faisceaux
de photons étant moins atténués dans la zone pulmonaire, la transmission sera plus
élevée en sortie du fantdme entrainant également une dose portale plus élevée. Lorsque
le facteur de correction est appliqué sur ces images de dose, la valeur des pixels en est
réduite, surtout au niveau de ceux correspondant au trajet des faisceaux dans les zones

de densité<1. De ce fait, une dose portale moins élevée induira une dose absorbée plus
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basse dans le fantome d’eau équivalent, principalement au niveau des zones de densité
inférieure a celle de I'eau. En revanche, si la dose portale n’est pas corrigée avant d’étre
rétroprojetée dans le fantome d’eau, la dose absorbée en sera plus importante, ce qui
explique que les profils de dose correspondant sont au-dessus de ceux calculés sur le
TPS.

iii. Analyse gamma pour tous les champs étudiés

Le
Tableau VI-1 recense les résultats obtenus dans le cas d’irradiations sur le fantome
thorax. Globalement, la prise en compte des hétérogénéités a permis d’augmenter le
pourcentage de points ayant un indice gamma inférieur a 1 en passant de 85,12 + 2% a
99,28 + 0,51% en moyenne. Dans le méme temps, la valeur moyenne de I'indice gamma
a diminué en passant de 0,59 + 0,038 a 0,296 + 0,029 en moyenne.

Transversal I Sagittal Coronal

i :

Dose EPID
3D In-aqua

Y 1% méthode

|

Y In-aqua

Figure VI-6 : Résultat de la reconstruction 3D in aqua a partir des images EPID acquise pour un champ
VMAT délivré sur le fantéme CIRS-thorax. Au-dessus sont présentées 3 plans de dose orthogonaux
(transversal, sagittal et coronal) superposés a la coupe scanner correspondante. L’analyse gamma globale 2D
(3%-3 mm) associée a chaque plan est représentée en dessous a la fois pour la méthode de reconstruction
initiale et pour la méthode in aqua.
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Figure VI-7 : Profils de dose absorbée dans le fantéme CIRS-thorax, obtenus a partir du modéle initial de
reconstruction 3D, du nouveau modéle in aqua et du plan de vérification calculé sur le TPS. Les profils ont été
extraits des 3 différentes coupes présentées dans la Figure VI-6, en suivant le trait en pointillés rouge du plan
transversal pour les profils de gauche, du plan sagittal pour les profils du milieu et du plan coronal pour les
profils de droite. L’analyse gamma globale 1D (3%-3 mm) associée a chaque profil de dose est représenté en
dessous. Les valeurs d’indice y > 1 ont été volontairement remplacées par 2.5 pour une meilleure
visualisation.

EPID 3D initial EPID 3D In aqua
Arc1 Arc 2 Arc1 Arc 2
]P3D,y51 Ymoy ]P3D,y51 Ymoy ]P3D,y51 Ymoy ]P3D,y51 Ymoy
(%) (%) (%) (%)

Plan 1 85,17 0,63 87,34 0,56 99,63 0,27 99,65 0,29

Plan 2 86,56 0,6 82,2 0,62 99,54 0,32 98,4 0,35

Plan 3 85,47 0,54 86,67 0,59 99,78 0,26 98,75 0,3

Plan 4 87,02 0,64 82,98 0,62 99,72 0,28 98,6 0,33

Plan 5 82,06 0,53 85,78 0,57 99,59 0,27 99,21 0,29

Tableau VI-1 : Résultats de la dosimétrie in vivo obtenus pour 5 plans de traitement délivrés sur le fantéme
thorax. La reconstruction a été réalisée avec I'ancien modéle de calcul et avec le modéle in aqua. Dans les
deux cas, une analyse gamma 3%-3 mm a été réalisée.
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VL3.2.2 Patients

i. Exemple sur un patient

Les Figures VI-8 et VI-9 présentent respectivement les résultats de I'analyse gamma
et la comparaison des profils de dose reconstruits pour un des patients. Le pourcentage
de points ayants un indice y<1 est de 97,92% avec une moyenne de 0,4. La comparaison
en 2D des différents plans de reconstruction passant par l'isocentre avec leur équivalent
sur le TPS donne un P, ,<; de 99.30%, 94.59% et 99.65% avec une moyenne de 0.33,
0.52 et 0.41 respectivement pour le plan transversal, sagittal et coronal. Pour ce méme

patient, I'écart entre la mesure et le calcul de la dose maximale absorbée est de 0.6%.

ii. Série de 10 patients

Le Tableau VI-2 recense tous les résultats de la dosimétrie in aqua vivo sur les 10
patients traités pour des cancers de la prostate. En moyenne, le P;p, <, est de
96.6330% % 2.07 avec un indice moyen de 0.439 £ 0.05 environ sur tous les champs.
Par ailleurs, I'écart entre la mesure de la dose maximale absorbée et de la dose planifiée
in aqua est de 1.09% =+ 1.18 en moyenne. Sur les 20 champs de traitements, 4 d’entre

eux présentent un Py, <1 inférieur au critere d’acceptation de validation fixé a 95%.

iii. Analyse des résultats

De nombreuses raisons pourraient expliquer le P, , <1< 95% de certains patients.

La toute premiere est tres certainement liée a I'algorithme de reconstruction de dose,
notamment au niveau de I'estimation de la transmission portale primaire utilisée pour
convertir les images de dose de transit. Mais en dépit de cela, la méthode implémentée
s’est révélée étre un outil efficace pour la vérification de la dose délivrée en présence de
fortes hétérogénéités comme l'ont montré les résultats sur le fantome thorax

(P3p,y<1>95 pour tous les champs).

D’un autre c6té il est essentiel de rappeler que dans le cas d’irradiations de la prostate,
le traitement oblige que les patients aient une vessie pleine pour minimiser son
irradiation et un rectum vide pour avoir les mémes conditions de remplissage que le
scanner qui a servi au calcul de la balistique des faisceaux. Ces conditions sont tout a fait
reproductibles pour les patients qui arrivent a se contenir pendant toute la durée du
traitement. Mais il arrive parfois qu’ils ne soient pas traités pour des problemes
d’incontinence ou parce que leur vessie n’est pas assez remplie. Il est donc demandé au

patient de revenir plus tard dans la journée avec une vessie suffisamment remplie pour
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effectuer le traitement, comme ce fiit le cas pour le patient 6. Il peut arriver aussi que les
patients présentent des poches de gaz dans le canal anal ou bien des matieres dans le

rectum qui pourraient nuire également a la bonne délivrance de la dose.

En théorie, des que le patient présente une anatomie différente de celle qui a permis de
calculer le plan de traitement sur le TPS, la correction de la transmission portale
primaire ne sera pas fidele a la réalité et se traduira par une dose absorbée in aqua
différente de celle attendue. Si en revanche, le patient présente la méme anatomie que le
jour ou les images scanners ont été acquises, il faudra alors chercher d’autres sources

d’erreurs responsables d'un P3p . <;<95%.

La section qui suit permet d’évaluer dans quelle mesure I'algorithme de reconstruction
de la dose in aqua vivo permet de détecter les différentes sources d’erreurs pouvant

nuire a la bonne délivrance de la dose au patient.

Transversal Sagittal Coronal

Dose EPID
3D In-aqua vivo

Y In-aqua vivo

Figure VI-8 : Représentation de 3 différentes coupes de dose absorbée dans le patient reconstruites avec la
méthode de dosimétrie in aqua vivo. La comparaison en 2D de ces coupes avec celles calculées sur le TPS est
également représentée. Tous les points dont l'indice gamma est supérieur a 1 apparaissent en rouge sur la

figure.
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Figure VI-9 : Profils de dose extraits des distributions 2D reconstruites et calculées a partir du trait en
pointillés rouges sur la Figure VI-8. L’analyse gamma 1D relative a chaque comparaison de profil est
également représentée.

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Py<1 (%) | 99,57 | 96,15 | 98,66 | 97,92 95,66 | 99,60 | 98.76 | 96.24
Arc1
0,37 | 0,43 0,41 0,4 0,55 0,47 0,50 0,36 0.42 0.45
Ymoy
Dose a l'isocentre :
-0.88 | -0.22 | -1.08 | 0.58 -2.64 | -1.57 -1.25 -1.64 | -1.56 | -1.09
Différence EPID/TPS (%)
Py<1 (%) | 96,91 | 98,12 | 97,42 | 97,13 97,74 | 97.56 | 96.39
Arc 2
0,39 | 0,42 0,43 0,41 0,49 0,49 0,52 0,38 0.43 0.46
Ymoy
Dose a l'isocentre :
-0.07 | -4.66 | -0.01 | 0.63 -1.86 | -0.88 -0.67 | -0.26 | -0.92 | -1.78
Différence EPID/TPS (%)

Tableau VI-2 : Résultats issus de la comparaison 3D entre les coupes reconstruites in aqua a partir des
images EPID de transit et celles calculées sur le plan de vérification du traitement (Eclipse) pour les
premiéres séances de 10 patients traités pour des tumeurs pelviennes.
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V1.4 Détection d’erreurs

Vi.4.1 Evaluation des erreurs

Dans le but d’évaluer la précision de notre algorithme face a différentes sources
d’erreurs pouvant engendrer des écarts sur la cohérence calcul/mesure, une série de
tests a été réalisée sur le fantome CIRS-thorax. Plusieurs parametres du traitement ont
été modifiés afin d’en mesurer l'impact sur les résultats de l'algorithme de
rétroprojection, en comparant la dose reconstruite avec le calcul de référence réalisé sur
le TPS (gamma global 3%-3 mm).

Trois principales sources d’erreurs ont ainsi été étudiées, il s’agit :

* duchangement d’anatomie du patient,
* dela perte de poids,

* du mauvais positionnement sur la table de traitement.
VL4.1.1  Changement d’anatomie
i. Matériels et méthode

Le fantdome CIRS Thorax a été irradié avec un champ statique de 12x12 cm?a 50° et a

180°. Les inserts os et poumon ont ensuite été intervertis comme indiqué sur la Figure
VI-10.

Figure VI-10 : Permutation des inserts os et poumon sur le fantéme thorax
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ii. Résultats et discussion

La Figure VI-11 montre 'effet de la permutation des inserts sur la reconstruction in
aqua vivo. Les distributions gamma 2D ainsi que les coupes scanners associées y sont
représentées dans un plan transversal coupant l'axe des inserts pour une meilleure
visualisation. Sur ces cartographies, les pixels ayants un indice y >1 sont indiqués en

rouge.

La modification apportée au fantéme a fait décroitre le P3p <, de 99.5% a 95.12% pour

une inclinaison a 50° et de 97.74% a 95.65% pour celle de 180°.

Avec une angulation de 50°, le champ a traversé un insert os a la place de ce qui devrait
étre de 'air et avec I'angulation de 180°, il a traversé un insert poumon au lieu de l'insert
os. Comme on peut le voir sur les cartographies gamma, l'erreur détectée avec les
images de transit se propage dans le fantome a mesure que la reconstruction a lieu,
induisant cet effet visible de « trainée ». Par ailleurs, la valeur du P3p <, ne décroit pas
fortement, contrairement a ce qu’on pourrait attendre, et ne permet donc pas, de prime
abord, de suspecter un changement d'hétérogenéités au sein du fantome (P;p,<; >
95%). Cela s’explique slirement par la taille des inserts de 2 cm de diametre, assez petits

par rapport a la taille totale du fantome.

En revanche, lorsqu’on s’intéresse plus particuliéerement aux distributions y 2D, une
nette variation du pourcentage de points ayant un indice inférieur a 1 est observée. En
effet, le P,p < passe de 99.16% a 84.92% dans le cas d'une irradiation a 50 degrés et de
98.89% a 80.73% pour une angulation du bras de 180 degrés.
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Avant permutation Apres permutation

Y 2D In-aqua
rotation 50°

Y 2D In-aqua
rotation 180°

Figure VI-11 : Conséquence de l'interversion des inserts os et poumons sur la reconstruction de la dose
absorbée dans le fantome CIRS-thorax.

V1.41.2  Pertede poids

i. Matériels et méthode

Dans le cas du cancer de la prostate, la perte de poids chez le patient peut provenir du
régime qu'’il doit suivre afin d’avoir un rectum vide le jour du traitement. Cet effet ne
peut pas étre simulé sur le fantdme thorax. En revanche, en rajoutant du matériel au-
dessus de ce dernier, il est possible de simuler une augmentation de volume. Bien
évidemment, cela va avoir un impact sur la dose portale primaire et de ce fait, la
distribution de dose 3D initialement calculée sur le TPS sera différente de celle
reconstruite a partir des images de transit. Comme matériel, nous avons choisi d'utiliser
des bolus équivalents tissus en raison de leur facilit¢é de manipulation. Leur fonction
principale en radiothérapie est de déplacer le maximum de dose vers la surface pour des
irradiations avec des faisceaux d’électrons sur un volume cible se situant a faible

profondeur (cancer cutané, irradiation post-mastectomie).
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Au total, des épaisseurs de 5 mm, 10 mm, et 15 mm ont été sélectionnés dans cette
étude (Figure VI-12). L'effet de la présence de ce matériel sur la vérification de la dose
absorbée in aqua dans le fantéme a été étudié pour un champ de référence statique de

12x12 cm? délivré a 0 degré d’angulation.

Figure VI-12 : Bolus de 1.5cm d’épaisseur placé sur le fantéme CIRS-thorax pour simuler une augmentation
du volume.

ii. Résultats et discussion

La Figure VI-13 montre des coupes transversales passant par l'isocentre, issues de
'analyse gamma 3D globale relative aux différentes épaisseurs de bolus utilisées. Sur les
cartographies gamma, tous les points ayant un indice supérieur a 1 sont représentés en
rouge. L’analyse gamma 3D révele un P;p,.; allant de 98.82% lorsque aucune
modification n’est apportée au fantéme a 98.80%, 94.74% et 74.71% successivement
pour les épaisseurs 5, 10, et 15mm. Si I'on se base sur un seuil de 95% comme critere de
validation de la distribution de dose, I'algorithme de rétroprojection permet de détecter
un changement d’épaisseur de patient pour les bolus de 10 et 15mm. En revanche, une

épaisseur de bolus de 5mm sera validée avec notre méthode.
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Bolus 5mm Bolus 10mm Bolus 15mm

Y 3D In-aqua

Figure VI-13 : Cartographies gamma 2D obtenues aprés comparaison des coupes transversales de dose
reconstruites et calculées apres le rajout de bolus au-dessus du fantéme. Les points dont 'indice gamma est
supérieur a 1 apparaissent en rouge.

V1.41.3  Changement de position
i. Matériels et méthode

La senshilité de la méthode de dosimétrie in agua vivo aux erreurs de
positionnement du patient a é&té évaluée sur le fantdme CIRS-thorax, avec un champ de
référence carré de 12 cm de c6té délivré a 0 degré de rotation. Plusieurs mesures
successives ont été effectuées avec le méme champ aprés avoir décalé le point
d’isocentre du fantdome de 5, 10 et 15 mm de la gauche versla droite, puis du haut vers
le bas (Figure VI-14). Dans chaque cas, la dose totale absorbée a été reconstruite a
partir desimages de transit dans les dimensions initiales du fantdme telles que fournies
par le scanner. Chague dose 3D reconstruite a ensuite été comparée au calcul initial
effectué sur le TPS, pour lequel, aucun décalage n’ a été opéré.

ii. Résultats et discussion

Le Tableau VI-3 recense les résultats obtenus pour chaque position du fantéme dans
I'axe antéro-postérieur (plan transversal, décalages verticaux) et dans I'axe gauche-

droite (plan frontal, décalages latéraux).

Globalement, les changements de position dans le plan transversal n’ont pas d’'impact
significatif sur I'évaluation gamma 3D. En revanche, dans le plan frontal, ils entrainent

de nettes variations sur la valeur du P3p 4. Il est ainsi possible de détecter des erreurs
de positionnement de 10mm (P3p <1< 95%) lorsque des décalages sont opérés dans

'axe perpendiculaire au faisceau de photons.
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Prise en compte des hétérogénéités et détection des sources d’erreurs avec la dosimétrie de transit

Figure VI-14 : : Fantéme CIRS-positionné a l'isocentre. Des décalages de 5, 10 et 15 mm ont été opérés
successivement vers la gauche et vers le haut avant lirradiation avec un champ de référence de 12x12 cm?.

5 mm 10 mm 15 mm

Décalage a droite 98.13%

Décalage vers le bas 98.80% 98.77% 98.76%

Tableau VI-3 : Résultats de I'analyse gamma 3D issue de la comparaison entre la dose reconstruite in aqua
apreés décalage du fantéme et celle calculée sur le TPS dans sa position de référence.

Etant donné que c’est la modification apportée sur les images de transit qui va induire
une mauvaise reconstruction de la distribution de dose absorbée, nous avons analysé
directement les différentes images de transit acquises dans cette série de mesures afin
d’interpréter les résultats obtenus.

La Figure VI-15, montre les cartographies gamma 2D issues de la comparaison entre la
distribution de dose portale primaire du fantdme dans sa position de référence et celles
obtenues pour les différents décalages opérés dans le plan transversal.

On peut en déduire de cette comparaison que la faible variation du P3p ,<; en 3D dans le
cas d'un changement de position dans I'axe du champ s’explique par le fait que, quelle
que soit la position du fantome, la dose portale primaire reste quasiment inchangée. En
d’autres termes, I'EPID n’est pas sensible aux variations dans cet axe.

Dans le cas des traitements IMRT, il est rare qu’un patient ne soit irradié que dans I'axe

antéro-postérieur. Donc méme si un déplacement vertical n’est pas visible lorsque le
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bras de I'accélérateur se trouve a 0 ou a 180 degrés, il sera détecté par la suite lors des
irradiations suivantes, notamment lorsque I'axe du faisceau sera perpendiculaire au
décalage. Bien évidemment, ceci est également le cas des traitements VMAT pour
lesquels, les images de transit présenteront des écarts par rapport a celles attendues
lorsqu’elles seront acquises perpendiculairement a I'axe de déplacement et seront de ce

fait responsables d’'une mauvaise reconstruction de la dose absorbée dans le patient.

Les décalages dans l'axe téte-pied n'ont pas été étudiés, mais I'on peut en déduire

aisément les mémes conclusions que celles obtenues pour les déplacements latéraux.

5mm 10mm 15mm

Décalage vers le haut

P10, <1=100 / Yy, =0.04 ) Pao,yer=100/ V=013 "1 Py =100/ v,0,=0.18

Figure VI-15: Comparaison en 2D entre les images EPID acquises derriére le fantéme positionné a l'isocentre
et celles acquises aprés I'avoir décalé de 5, 10 et 15 mm vers le haut.

Synthese

L’algorithme de reconstruction vu dans le chapitre précédent est fondé sur la
rétroprojection des images EPID de transit en milieu homogéne équivalent eau. Cette
limitation ne le permet donc pas d’étre utilisé pour vérifier la bonne délivrance de la
dose dans le patient lorsque les zones irradiées présentent de fortes hétérogénéités
telles que le poumon (exemple de la Figure VI-6). C’est pourquoi nous avons contourner
ce probleme en estimant la dose portale primaire qui serait acquise en présence du
méme patient s’il avait été composé d'eau uniquement, cela a partir des distances
équivalentes eau traversées par les faisceaux de photons arrivants sur I'EPID. D’ou le

terme de dosimétrie in aqua vivo donnée a cette nouvelle approche.

L’avantage est qu’elle offre la possibilité de réaliser la reconstruction de la dose a partir
des images de transit issues du traitement du patient avec toutes les erreurs qui peuvent

subvenir et se propager sur les images.
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Certains groupes de recherche ont préféré utiliser des algorithmes de calcul de dose
avanceés tels que les méthodes Monte-Carlo qu’ils ont incorporés a la vérification de la
dose délivrée in vivo apartir de I’EPID (114). Ces approches donnent des résultats trés
précis en milieu hétérogene comme au niveau du poumon. Cependant, I’ efficacité
d’ une telle méthode est contrebalancée par sa complexité de mise en cauvre et son
temps de cacul long. Pour notre part, nous avons voulu a travers la méthode in aqua
vivo, proposer une approche facile d’utilisation en routine clinique qui servirait a
réaliser des vérifications quotidiennes de la dose délivrée au patient, et cela pour tout

type de localisation du cancer, y compris au niveau des poumons.
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Conclusion et perspectives

Cette these avait pour objectif I'implémentation d'un algorithme de calcul de la dose
absorbée dans le patient a partir des images EPID de transit, pour des techniques
complexes telles que la RCMI et le VMAT. Dans cette perspective, une approche indirecte
a été utilisée. Elle est fondée sur un modele de calcul expérimental réalisé en plusieurs

étapes.

La premiére consiste a convertir les images EPID en dose dans I'eau a hauteur du
détecteur par le biais d'une fonction de réponse et des kernels prenant en compte la non
équivalence de matériau entre I'EPID et I'’eau. Le formalise ainsi créé peut également
étre considéré comme outil de contrdle qualité prétraitement au méme titre que
'algorithme PDIP (Varian®) disponible sur le TPS.

La deuxiéme phase est dédiée a la rétroprojection proprement dite. Elle a d’abord
permis de reconstruire la distribution de dose a l'isocentre dans des fantdmes
équivalents eau d’épaisseur variable en prenant en compte I'inverse carré des distances,

la correction de I'atténuation et la diffusion au sein du fantéme.

Ce modele a ensuite été complété pour étre étendu au calcul de la distribution de dose
dans tous les plans paralléeles a 'EPID en intégrant au formalisme des phénomeénes
physiques consécutifs a la traversée des faisceaux dans le fantome : I'effet de build-up et
'effet de durcissement du faisceau avec la profondeur. Des mesures réalisées sur un
fantdme cylindrique homogeéne et sur un fantéme pelvis ont révélé unP;p,<; en
moyenne de 99.02% + 0.933 et de 98.73% + 1.101 respectivement, tout type
d’irradiation confondue. IlIs justifient de ce fait |'efficacité du présent algorithme comme
outil de prétraitement in-vitro des faisceaux de photons ainsi que son utilisation en

clinique pour la reconstruction de la dose absorbée en milieu peu hétérogene.

Le formalisme a ensuite été affiné afin d'y intégrer la prise en compte des
hétérogénéités. Plus connue sous le terme de dosimétrie in aqua vivo (1), cette méthode
consiste a ramener le calcul de dose absorbée a un milieu homogene par le biais des
distances équivalentes eau. Les tests réalisés sur le fantome thorax ont montré que le
P3p,y<1 passait de 85.12% + 2 lorsque les hétérogénéités ne sont pas prises en compte, a
99.28% =+ 0.5 avec le nouveau modele in aqua, confirmant ainsi son efficacité a pouvoir
contourner le probléme lié aux hétérogénéités dans des régions anatomiques telles que
le poumon. En plus, les tests sur patients ont aussi montré un bon accord entre la

distribution de dose calculée sur le TPS et celle reconstruite avec les images de transit
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Conclusion et perspectives

(P3py<1 = 96.633% + 2.07 en moyenne) validant ainsi notre algorithme pour la

dosimétrie in vivo.

Pour finir, son efficacité a été testée sur le fantome thorax apres y avoir volontairement
appliqué des modifications. II a ainsi permis de détecter des changements
d’hétérogénéité de taille égale a celle des inserts (2 cm), des erreurs de positionnement
de l'ordre de 10 mm et I'ajout de bolus a partir de 10 mm. Une modification du patient
par rapport au scanner initial est ainsi potentiellement détectable au moyen de la

dosimétrie de transit, dans les limites permises par notre modéle.

Les perspectives envisagées pour la suite des travaux que nous avons menés concernent
les temps de calcul, la récupération des images et la validation d’autres localisations

clinique.

Les temps de calcul pour un champ rapidarc, d’environ 30 minutes sur un ordinateur
standard posent encore des limites quant a l'utilisation d’un tel algorithme en routine
clinique. Plusieurs possibilités doivent étre testées telles que le calcul parallele, ou

l'utilisation de cartes graphiques afin d’en évaluer le bénéfice sur notre algorithme.

Par ailleurs, le fait de devoir exporter les images du traitement directement sur la
machine est assez contraignant. En plus, leur récupération doit étre effectuée en mode
service des la fin du traitement, sinon elles sont automatiquement écrasées et
remplacées par les images suivantes. Il serait donc plus facile pour une dosimétrie de
routine, d’avoir acces directement a ces informations a partir du réseau de transfert de

données. D’ou la nécessité d’envisager cette perspective aupres du constructeur.

Par ailleurs, notre modele n’a pas pu étre testé sur les patients traités pour un cancer
des ORL ou du poumon. En effet, ces types de tumeur sont traitées avec d’autres
accélérateurs linéaires (clinac iX) dotés du logiciel d’acquisition d’'images, [AS4
(VARIAN®). Mais ce dernier ne permet pas d’avoir une information sur toutes les trames
acquises individuellement. Ainsi il est difficile de calculer une fonction de réponse en
dose lorsque les trames sont acquises en mode continu. Il faudrait donc envisager avec
le constructeur la possibilité de modifier les parameétres d’acquisition sur la console de
traitement afin de pouvoir enregistrer toutes les images de patients, soit sur une

meémoire externe, soit directement sur un serveur informatique.
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Annexe 1 Correction de l'influence des photons
rétrodiffusés

L’EPID est monté sur un support métallique qui lui donne la possibilité d’avoir des
déplacements avec 4 degrés de liberté (déplacement longitudinal, transversal, haut-bas,
rotationnel). Comme l'indique la Figure A1- 1, plusieurs composants constituants le bras
robotique se trouvent directement sous la partie sensible du détecteur.

Il peut arriver que les photons primaires interagissent avec ces composants, entrainant
la création de photons diffusés secondaires (photons rétrodiffusés) lorsque la partie
sensible de I'EPID n’est pas protégée contre ce phénomene (74,115-118).

En comparant les images obtenues avec 'EPID posé sur son support et celles obtenues
apres l'avoir retiré, Rowshanfarzad et al. (74) ont observé une augmentation du signal
de 7% causée par le bras métallique. Ils ont également remarqué que la distribution des
rétrodiffusés est de forme gaussienne et leur influence se voit surtout au niveau de la
moitié de 'EPID située en regard du bras de I'accélérateur (Figure A1l- 2).

Le prétraitement des images brutes avec la matrice de FF [(Eq. IL1a)] permet d’en
réduire linfluence, du moins sur les images de grand champ ou leur effet est
comparable, ce qui n’est pas le cas pour les champs plus petits. La Figure Al- 3 (a
gauche) montre l'influence des rétrodiffusés sur le profil en Y des images brutes
acquises a vide pour différentes tailles de champ avec un faisceau de 6 MV (100 UM,
300UM/min) acquis avec 'EPID aS-1000 sur le Clinac iX. Le profil en X est également
tracé sur la méme figure. Dans l'idéal, ces profils devraitent étre parfaitement confondus
sil'exces du signal causé par les photons secondaires était retiré (a droite).

Figure A1- 1: Photo du dessous d’'un imageur EPID montrant les différents éléments constituants le support
métallique. Le contour blanc représente approximativement la localisation de la partie sensible de I'imageur.
Photo prise de King et Greer, 2013 (116).
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Figure A1- 2 : lllustration 3D de l'influence des rétodiffusés sur une image EPID pour un champ de 40x30 cm?
obtenue en calculant la différence entre la mesure sans bras et avec bras. Figure prise de Rowshanfarzad et
al, 2010 (74).

La méthode qui a été implémentée pour corriger les images EPID s’inspire des travaux

de King et Greer, (116). Ces derniers ont proposé une approche itérative permettant

d’estimer la part des diffusés en vue de la soustraire de l'image brute finale.

Le schéma ci-dessous présente les différentes étapes de l'algorithme ainsi que les

résultats obtenus pour chacune d’elles en présence d’'un champ RCMI :

d.

L’'image Iy qui serait acquise s’il n'y avait pas eu de rétrodiffusés est d’abord
initialisée a IggyrE, C’'est a dire 'image EPID brute acquise en présence de la
rétrodiffusion des photons.

La boucle est réalisée tant que l'erreur, € est supérieure a 0.1%.

Un masque est appliqué sur I afin de restreindre la zone a corriger a la moitié
supérieure de I'image, qui correspond a la partie du détecteur soumise a
I'influence des rétrodiffusés. On obtient ainsi I'image Iny4sque

La convolution entre Ip4s9ug €t kKps permet d’estimer a chaque itération, la part
des diffusés dans I'image brute, Ij. Le kernel utilisé pour prendre en compte les
diffusés sur I'image, kps correspond a une distribution gaussienne en 2D.
L’image brute, I; est estimée en faisant la somme entre I et Igg

Le parametre A est calculé pour prendre en compte I'incertitude sur le calcul de
Iy.

I est estimé a partir du parametre A et de Igpryrg-

Sil'erreur € est supérieure a 0.1%, I'algorithme effectue de nouveau les mémes
étapes de calcul dans une nouvelle itération en prenant cette fois la nouvelle
image I, comme image de départ.

Sil'erreur € est inférieure a 0.1%, le calcul est terminé.

Lorsque les images Igpyrg €t FF sont corrigées des rétrodiffusés, le FF est
réappliqué sur I afin d’obtenir une image corrigée a la fois de I'influence des
rétrodiffusés et du FF.
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Représentation schématique de I'algorithme de correction des rétrodiffusés

lo = lgrute

Tant que € >0.001
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Figure A1- 3 : Profils de dose en X et Y extraits des images EPID avant correction des rétrodiffusés (a gauche) et aprés correction (a droite).
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Annexe 2 : Décompression des trames au format
« .Xim »

Cette annexe présente I'algorithme de décompression des trames acquises avec 'EPID

au format « .xim » (X Image Manipulator).

Il permet de compresser I'information contenue dans la matrice de pixels, M sous forme
d’'un tableau de données, V. Considérons par exemple la Figure A2- 1 dans laquelle le
sens de compression de la matrice (5x5 pixels) est indiqué par la fleche. Chaque fois
qu’'un nouveau pixel est rencontré, une nouvelle valeur est reportée dans le tableau V en
respectant un modele de codage bien défini. Dans notre exemple, la valeur vy,

correspondant au pixel d est donnée par:

vg=mg+my,— (m.+m,), (A2.1)

oum, ,my,m.,my sont les valeurs du signal en niveau de gris des pixels a, b, c et d
respectivement. En principe, elles sont trés peu différentes les unes des autres, ce qui va
permettre d’avoir une valeur v, assez petite (généralement entre -10 et +10) pour étre

codée seulement sur 1 octet (8 bits), et ainsi « comprimer » le signal m,.

La compression sera appliquée a I'ensemble de la matrice sur la base de ce principe,
donnant au final le tableau V. Pour le décompresser et retrouver la matrice de pixels M
en niveau de gris, le schéma inverse sera appliqué, c’est-a-dire que, dans notre exemple,

pour le pixel d :

myg=vqg—my+ (m.+m,) . (A2.2)

Un exemple de compression d'image est représenté dans la Figure A2- 2 pour un carré

de pixels extrait d’'une trame acquise avec 'EPID au format « .xim ».
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Figure A2- 1 : Sens de parcours de la matrice de pixels, M pour la compression au format «.xim ».

Annexes

M
1082 1091 1087 1100 1100
1089 1086 1083 1091 1091
1087 1073 1076 1090 1090
1079 1069 1076 1105 1105
1075 1075 1087 1093 1093
1107 1092 1084 1080 1078
1106 1100 1096 1098 1070
1093 1079 1088 1095 1093
1107 1099 1096 1085 1097
1102 1106 1101 1093 1095
1106 1109 1098 1096 1088

Figure A2- 2 : Compression d’une matrice de pixel, M au format « .xim ».
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-12 1 -5 0
-11 6 6 0
4 4 15 0
10 5 -23 0
-15 -20 -10 -2
9 4 6 -26
-8 13 5 26
6 -12 -18 14
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