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RÉSUMÉ

Ce mémoire présente l’étude de la faisabilité de la planification de traitements pour

la curiethérapie interstitielle du sein en utilisant l’imagerie par résonance magnétique

(IRM) seule au lieu de l’imagerie par tomodensitométrie (CT).

L’imagerie CT étant la référence, la mesure des différences observables sur la distri-

bution de doses provenant des deux types d’imagerie a été effectuée. Des fantômes de

seins ont été fabriqués et utilisés, ainsi que l’imagerie de patients. La taille des fantômes

en fonction du positionnement dans l’appareil d’IRM et la longueur reconstruite des ca-

théters ont été analysées. Les différences dans les distributions de doses de fantômes et

de patients ont été calculées en s’assurant que la reconstruction des cathéters provenant

des images CT et IRM est la seule variable.

La différence dans les critères de doses à respecter est plus grande lorsque la taille du

fantôme et/ou un déplacement latéral dans l’IRM sont plus grands. La longueur recons-

truite des cathéters est comparable entre les deux techniques d’imagerie. Pour le petit

fantôme des différences <2% ont été observées pour tous les critères de dose. Pour le

grand fantôme et pour les patients, une valeur maximale de 5% est observée pour les cri-

tères sur la cible, mais peut atteindre 19% pour le critère Externe
V 150%
V 100%

pour le grand

fantôme et 33% pour les patients. Par contre, le seuil clinique de ce critére est toujours

respecté. Ceci nous indique que pour la plupart des patients, la zone à traiter serait bien

couverte en utilisant les images IRM uniquement pour planifier.

Mots clés : Cancer du sein, Curiethérapie interstitielle, Distributions de doses,

Fantôme de sein, Imagerie par résonance magnétique, Planification, Tomodensito-

métrie.



ABSTRACT

This dissertation presents the study of the feasibility of planning for interstitial breast

brachytherapy treatments using only magnetic resonance imaging (MRI) instead of com-

puted tomography (CT) imaging.

CT imaging being the reference, the measurement of observable differences on dose

distributions from the two types of imaging has been done. Breast phantoms has been

fabricated and used, as imaging of patients. Size of the phantoms according to the po-

sitioning inside the MRI device and catheters reconstructed length has been analysed.

Differences in dose distributions of phantoms and patients have been calculated by en-

suring that catheters reconstruction from CT and MRI images is the only variable.

The difference in respecting the dose’s criteria is bigger when the size and/or the lat-

eral shift into the MRI are bigger. The catheters’ reconstructed length is similar between

the two imaging techniques. For the small phantom, differences <2% has been observed

for all dose criteria. For the large phantom and for patients, a maximum value of 5% is

observed for targets criteria, but can reach 19% for External V150/V100 criterion for the

large phantom and 33% for patients. However, clinical threshold for this criterion is still

respected. This tells us that for most patients, the treatment region would be covered by

using MRI images only for planning.

Keywords: Breast cancer, Breast phantom, Computed tomography, Doses dis-

tribution, Interstitial brachytherapy, Magnetic resonance imaging, Planning.
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CHAPITRE 1

GLOSSAIRE

Ce chapitre présente une explication des différents termes techniques présents dans

ce mémoire qui pourraient ne pas être connus du lecteur.

Appareil de Résonance Magnétique : Appareil d’imagerie utilisant des gradients

de champs magnétiques et des ondes radiofréquences pour obtenir une image en trois

dimensions de l’intérieur d’un objet ou d’un patient. Les ondes radiofréquences utili-

sées sont identiques à la fréquence de résonance des atomes d’hydrogène des molécules

d’eau. Dans ce mémoire, l’appareil de résonance magnétique utilisé est un Siemens MA-

GNETOM Espree possédant un champ magnétique primaire de 1,5 Tesla.

Bolus : Matériel possédant une densité égale ou près de celle de l’eau et possédant les

mêmes propriétés radiatives. Il est utilisé principalement lors des traitements de téléthé-

rapie. Le bolus peut servir à combler un manque de tissus ou bien à ajouter du matériel

par dessus la peau si l’on désire traiter cette dernière. Lors des expériences présentées

dans ce mémoire, le bolus sert à imiter le sein d’un patient.

Bouton (d’arrêt) : Partie des cathéters d’implantation en plastique utilisée lors de la

reconstruction dans le système de planification de traitements (figure 3.9). La dernière

position reconstruite se trouve à l’intérieur des boutons des cathéters. Les cathéters d’im-

plantation sont reconstruit à partir de ces boutons ; leur position influence donc toutes les

autres positions d’arrêt dans les cathéters.

Connecteur : Partie permettant d’attacher les cathéters Proguide aux cathéters d’im-

plantation flexibles. Ils sont numérotés et permettent d’identifier les cathéters dans le

système de planification.

Couverture : Terme servant à qualifier le recouvrement d’un contour par une isodose

lors de la planification. Par exemple, lorsqu’il est mentionné que la couverture du CTV
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par l’isodose 90% est de 95%, cela signifie que 95% du volume du CTV reçoit au moins

90% de la dose prescrite.

CTV : Clinical Target Volume ou Volume Clinique de la Cible. Représente une zone

comprenant le GTV et qui correspond à une possible atteinte microscopique des tissus

par la maladie qui n’est pas visible avec les techniques d’imageries. Il est dessiné en

ajoutant une marge autour du GTV. Cette marge est variable selon le type de cancer.

Distribution de doses : Résultat de la planification d’un traitement. Comprend l’en-

semble des isodoses en trois dimensions ainsi que la dose que reçoit chaque voxel des

images d’un patient.

DVH : Dose-Volume Histogram ou Histogramme Dose-Volume. Rapporte, sous for-

me graphique, le pourcentage du volume d’un contour qui reçoit un pourcentage de la

dose de prescription. Le DVH peut également utiliser le volume ou la dose absolue au

lieu des pourcentages relatifs.

Fantôme : Objet servant à imiter certaines caractéristiques d’un patient ou d’une

partie d’un patient. Ici, les fantômes sont constitués de bolus et imitent la morphologie

d’un sein d’un patient.

FoV : Field of View ou Champ de Vision. Volume du patient dont le signal est re-

cueilli lors de l’acquisition de l’image. Est constitué de plusieurs voxels dont les di-

mensions peuvent être choisis lors dans le logiciel avant l’acquisition, notamment avec

l’épaisseur des coupes.

GTV : Gross Target Volume ou Volume Brut (Grossier) de la Cible. Volume repré-

sentant la partie de la maladie qui est palpable ou visible sur les images du patient. Dans

ce mémoire, la cavité à l’intérieur du sein représente le GTV à traiter.

Image pondérée T1 : Image acquise à l’aide d’un appareil de résonance magnétique

qui met en avant-plan la différence des temps de relaxation T1 des différents tissus du

patient. Pour une séquence pondérée T1 d’un sein, le gras est mis en évidence sur les

images.

Image pondérée T2 : Image acquise à l’aide d’un appareil de résonance magnétique
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qui met en avant-plan la différence des temps de relaxation T2 des différents tissus du

patient. Pour une séquence pondérée T2 d’un sein, une tumeur maligne sera mise en

évidence par rapport au gras.

Implant (de sein) : Ensemble des cathéters qui traversent la région à traiter avec

une certaine marge. L’implant est fait par le radio-oncologue à l’intérieur d’une salle

d’opération stérile. Lors de la pose des aiguilles, le radio-oncologue est guidé par une

imagerie à ultrasons.

Isodose : Un tracé reliant tous les voxels qui reçoivent la même dose. Cette dose

peut être relatif (en %) à la dose prescrite ou absolu (en Gy). Les isodoses sont utilisées

pour évaluer graphiquement la distribution de doses en trois dimensions sur les images

du patient.

Oncentra® : Système de planification d’Elekta servant à calculer les distributions de

doses en curiethérapie au Service de Radio-oncologie du CICM. La reconstruction des

cathéters d’implantation est effectuée dans ce logiciel. Une fois la distribution de doses

acceptée par le radio-oncologue, elle est exportée du logiciel Oncentra® vers l’appareil

qui contrôle la sortie de la source pour le traitement. La version de Oncentra® utilisée

est 4,3.

Organes à risques : Organe ou tissu dont on souhaite limiter la dose reçue lors du

traitement du volume cible. Certains organes à risques ont des doses limites à ne pas

dépasser sous peine d’avoir d’importants effets secondaires. Lors de la planification du

traitement, on souhaite augmenter la dose au volume cible tout en diminuant la dose aux

organes à risques.

Outil de contour automatique : Outil servant à délimiter les contours d’un objet

ou d’un organe selon l’intensité des voxels de l’image. Un seuil minimal et maximal

sont utilisés pour rejeter certaines zones du contour. Idéal pour contourer rapidement

des zones possédant un haut contraste dans des images.

Pinnacle® : Système de planification de Philips servant à calculer les distributions

de doses en téléthérapie au Service de Radio-oncologie du CICM. Pinnacle® sert égale-
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ment de plateforme pour dessiner les différents contours et pour effectuer la fusion des

images pour les traitements de curiethérapie. Une fois les contours effectués, les images

et leurs contours associés sont exportés dans Oncentra®. Les versions de Pinnacle®

utilisées sont 9,0 et 9,6 (mise à jour novembre 2013).

PTV : Planning Target Volume ou Volume de Planification de la Cible. Représente

une zone comprenant le CTV et qui prend en compte les erreurs lors de la délivrance

du traitement. En curiethérapie, comme les cathéters sont dans le patient et bougent en

même temps que les zones à traiter, ce volume correspond au volume clinique de la

tumeur (PTV=CTV).

Système de planification : Système informatique servant à calculer la distribution

de doses sur les images en trois dimensions d’un patient. Le calcul de la dose peut s’ef-

fectuer dans un milieu homogène (eau) ou bien prendre en compte les différences de

densité des tissus à l’intérieur du patient. En curiethérapie, le système de planification

calcule la dose reçue par chaque voxel des images du patient selon le nombre et la durée

des positions d’arrêts de la source.

Tomodensitomètre : Appareil d’imagerie utilisant une radiation ionisante pour ob-

tenir une image en trois dimensions de l’intérieur d’un objet ou d’un patient. Les images

obtenues possèdent des niveaux de gris reliés à la densité électronique des matériaux ou

tissus présents. Dans ce mémoire, le tomodensitomètre utilisé est un Siemens SOMA-

TON Sensation à ouverture large.



CHAPITRE 2

INTRODUCTION

En 2014, les canadiennes devraient recevoir environ 191 300 diagnostics de cancers

au cours de l’année. De ce nombre, 24 400 femmes recevront un diagnostic de cancer du

sein, soit 26% de tous les nouveaux cas de cancer chez les canadiennes. Au Québec, 6000

femmes recevront un diagnostic de cancer du sein et 1350 patientes mourront de cette

maladie. Il s’agit du cancer le plus fréquent diagnostiqué chez la femme et le deuxième

plus fréquent dans toute la population canadienne après le cancer du poumon.[1]

Le taux de mortalité relié au cancer du sein a diminué dans la population québécoise

depuis les années 80. L’une des raisons de cette diminution est la création du Programme

Québécois de Dépistage du Cancer du Sein (PQDCS) en 1998 [2]. Une autre raison est

l’amélioration constante des traitements disponibles pour traiter les tumeurs. Il existe

plusieurs techniques pour tenter d’éradiquer une tumeur au niveau d’un sein qui peuvent

être utilisées seules ou en combinaison (voir section 3.1).

2.1 Classification des cancers du sein

La classification internationale TNM est utilisée pour classifier l’état de la tumeur

primaire (T), l’infiltration au niveau des ganglions axillaires (N) ainsi que la présence

de métastases à distance du site de la tumeur (M). Le pointage obtenu aux différents

critères détermine le stade du cancer, allant de 0 à IV. Cette classification est faite lors du

diagnostic mais elle peut également être effectuée après une chirurgie ; on ajoute alors le

préfixe p à l’indice T et N. Les tableaux 2.I, 2.II et 2.III décrivent les différents indices

alors que le tableau 2.IV indique les différents stades du cancer en fonction de l’indice

TNM. Une augmentation du stade du cancer va de pair avec un pronostic moins favorable

ainsi qu’une espérance de survie plus courte. Pour plus de détails sur les termes utilisés

dans les tableaux 2.I à 2.III, voir [3].
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Indice T Description
TX Aucune évaluation possible de la tumeur primaire
T0 Aucune tumeur primaire détectable
Tis Carcinome in situ carcinome intracanalaire

carcinome lobulaire in situ maladie de Paget sans tumeur associée
T1 Tumeur avec un diamètre maximal inférieur ou égal à 2 cm
T2 Tumeur avec un diamètre maximal supérieur à 2 cm et

inférieur ou égal à 5 cm
T3 Tumeur avec un diamètre supérieur à 5 cm
T4 Tumeur étendue à la paroi thoracique et/ou à la peau ainsi

que les tumeurs inflammatoires

Tableau 2.I – Classification de la tumeur primaire (T) pour le cancer du sein.
Source : [4]

Indice N Description
NX Aucune évaluation possible des ganglions
N0 Pas d’envahissement ganglionnaire
N1 Ganglions axillaires métastatiques et mobiles
N2 Adénopathies axillaires fixées à l’aisselle ou entre elles
N3 Ganglions mammaires internes atteints par la maladie

Tableau 2.II – Classification de l’atteinte ganglionnaire axillaire (N) pour le cancer du
sein.

Source : [4]

Indice M Description
M0 Pas de métastases présentes
M1 Métastases ou adénopathies sus-claviculaires présentes

Tableau 2.III – Classification des métastases (M) pour le cancer du sein.
Source : [4]
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Stade T N M
Stade 0 Tis N0 M0
Stade I T1 N0 M0

Stade IIA
T0 T1 N1 M0

T2 N0 M0

Stade IIB
T2 N1 M0
T3 N0 M0

Stade IIIA
T0 T1 T2 N2 M0

T3 N1 N2 M0
Stade IIIB T4 N0 N1 N2 M0
Stade IIIC Tous T N3 M0
Stade IV Tous T Tous N M1

Tableau 2.IV – Stades du cancer du sein en fonction de la classification TNM.
Source : [3]

2.2 Service de Radio-oncologie CICM

Le Service de Radio-oncologie du Centre Intégré de Cancérologie de la Montérégie

(CICM) a traité son premier patient en téléthérapie en juin 2011. La radio-oncologie

possède deux tomodensitomètres (GE LightSpeed RT16) ainsi qu’un appareil d’ima-

gerie par résonance magnétique (GE OPTIMA MR450w 1,5 Tesla) situés au rez-de-

chaussée du bâtiment qui servent à effectuer l’imagerie des patients pour la planification

de traitements de téléthérapie. Le Service de Radio-oncologie possède six appareils de

traitements qui sont situés au sous-sol du CICM. Quatre de ces appareils sont des accé-

lérateurs linéaires (Elekta® Agility avec 80 paires de lames) alors que les deux autres

sont des appareils TomoTherapy (TomoTherapy Hi-Art v.4.2, Accuray®). Chaque appa-

reil Agility traite environ 30 patients par jour alors que les appareils de TomoTherapy

traitent une vingtaine de patients chacun.

La radio-oncologie possède également, à l’intérieur du secteur de radiothérapie, un

espace dédié à la curiethérapie. Cet endroit est une zone semi-restreinte péri-opératoire

ou les implants de curiethérapie peuvent se faire dans un milieu stérile. Le secteur com-

prend 3 salles de traitements dont une contient un appareil de tomodensitométrie sur rail
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(Siemens SOMATON Sensation) équipé d’une table d’opération à plusieurs degrés de

liberté de mouvement. Une autre des salles est aménagée pour un appareil d’imagerie

par résonance magnétique (IRM, Siemens MAGNETOM Espree 1,5 T) avec une table

amovible. Pour traiter les patients, un appareil de curiethérapie à haut débit(HDR) Flexi-

tron (Elekta®), mobile entre les trois bunkers, contrôle le déplacement d’une source

d’iridium-192 à l’intérieur des accessoires de traitements.

Fin avril 2012, les premiers patients ont été traités en curiethérapie au CICM. Le

premier cas a été un traitement de sein. Au fils des mois suivants, des traitements de

cancer de la prostate, de cancers gynécologiques et d’autres sites ont été effectués. Entre

avril 2013 et mars 2014, 29 patients ont reçu un traitement de curiethérapie pour un

cancer du sein.

2.3 But du projet

Lors de la planification d’un traitement de curiethérapie interstitielle du sein, le radio-

oncologue demande des images acquises quelques jours avant le traitement. Ces images,

obtenues à l’aide de la tomodensitométrie et de l’imagerie par résonance magnétique,

permettent au radio-oncologue de visualiser la zone à traiter et de déterminer comment

sera effectué l’implant. Après l’implantation des cathéters, de nouvelles images de to-

modensitométrie et de résonance magnétique sont acquises afin d’effectuer les contours

et de reconstruire les cathéters dans le système de planification. Par contre, lors des dif-

férents patients traités dans le passé, les radio-oncologues et les physiciens ont remarqué

des différences significatives entre les images provenant des deux modalités d’imageries.

Ces différences sont présentes notamment au niveau de la position des cathéters recons-

truits dans le logiciel de planification et de la surface de la peau des patients (figure 2.1).

Ces différences peuvent être causées par les appareils d’imagerie (distorsions géomé-

triques) ou bien par un changement de position des patients lors de la prise des images

respectives. La reconstruction des cathéters de traitements sur les images de résonance
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magnétique pose également problème car ceux-ci sont plus difficiles à visualiser que sur

les images de tomodensitométrie.

En radio-oncologie, les images de tomodensitométrie sont présentement la norme

pour calculer une distribution de doses en trois dimensions à l’aide d’un logiciel de pla-

nification ; ces images contiennent de l’information sur la densité électronique du milieu

imagé et donc de l’atténuation des photons qui traversent le patient (voir section 3.2).

Cependant, pour la curiethérapie, le système de planification utilisée au CICM utilise

un calcul dit homogène. Les différences de densité dans le patient ne sont pas prises en

compte lors du calcul du dépôt de dose par la source de traitement. Tous les tissus sont

alors considérés comme étant de l’eau. Les images de tomodensitométrie ne sont donc

pas nécessaires pour pouvoir effectuer le calcul de dose. Il serait donc possible d’utiliser

seulement les images provenant de la résonance magnétique pour un patient. De plus,

les images de résonance magnétique donnent, en général, une vision plus précise de la

tumeur.

En éliminant la tomodensitométrie pour ces patients, ceux-ci recevraient moins de

dose causée par les appareils d’imagerie lors de leur parcours dans le service. De plus,

les patients n’auraient pas besoin d’être déplacés d’un appareil à l’autre, minimisant

ainsi le temps nécessaire à effectuer la procédure complète de traitement et laissant ainsi

Figure 2.1 – Exemple de différence au niveau de la peau entre une image de tomodensi-
tométrie (gris) et de résonance magnétique (orange).
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l’autre salle libre pour être utilisée pour une autre procédure. Il existe une variation inter-

utilisateur lorsque les contours du CTV pour un traitement de sein sont dessinés sur les

images CT d’un patient[5]. Une étude a démontré que, en utilisant des images de ré-

sonance magnétique pour délimiter le lit chirurgical, les contours sont plus petits et la

variabilité entre les observateurs de l’emplacement des contours est réduite par rapport

aux contours effectués sur les images de tomodensitométrie[6]. La question à laquelle

ce mémoire tente de répondre est la suivante : Est-il possible, en utilisant seulement des

images provenant de la résonance magnétique, de reconstruire les cathéters d’une ma-

nière fiable afin d’obtenir une distibution de doses équivalente pour les mêmes contours

cibles ?

Dans les prochaines pages, de l’information sur les différents sujets reliés au projet

sera présentée avant d’arriver aux différentes mesures qui ont été faites pour ce mé-

moire. Tout d’abord, un glossaire des différents termes utilisés dans ce mémoire pouvant

ne pas être connus des lecteurs est présenté dans le chapitre 1. Certains éléments de

théorie nécessaire à la compréhension du projet sont présentés dans le chapitre 3. Le

chapitre 4 décrit les mesures prises pour caractériser les différences entre les images de

la résonance magnétique et du tomodensitomètre qui proviennent de l’appareil d’IRM.

Ensuite, le chapitre 5 montre les résultats concernant la reconstruction des cathéters sur

les images de résonance magnétique. Puis, des comparaisons entre des distributions de

doses simples effectuées sur des images de résonance magnétique et de tomodensito-

métrie de fantômes sont montrées dans le chapitre 6. Le chapitre 7 présente des dis-

tributions de doses de patients déjà traités, faites avec la reconstruction des cathéters

effectuée avec des images de tomodensitométrie, reportées sur des cathéters reconstruits

avec les images d’IRM. Le chapitre 8 compare les résultats obtenus avec d’autres études

présentes dans la littérature scientifique. Finalement, la conclusion résume les résultats

obtenus dans les différents chapitres et présente les conclusions et recommandations du

projet.



CHAPITRE 3

THÉORIE

3.1 Traitements pour le cancer du sein

Il existe plusieurs façons de traiter un patient atteint d’un cancer : la chirurgie[7], la

chimiothérapie[8], l’hormonothérapie[9] et la radiothérapie[10]. L’intervention chirurgi-

cale consiste à effectuer une opération afin de retirer le maximum de cellules cancéreuses

du patient. C’est une option privilégiée lorsque la tumeur est accessible et que le cancer

est confiné à l’intérieur de l’organe d’origine. Lorsque la tumeur enlevée est analysée,

le pathologiste détermine si les marges sont positives ou négatives. Une marge positive

signifie qu’il y a présence de cellules cancéreuses à la surface de la masse enlevée ; les

probabilités qu’il reste des cellules cancéreuses au site chirurgical sont élevées. Lorsqu’il

n’y a pas de cellules cancéreuses sur la surface de la masse retirée du patient, on parle

d’une marge négative.

Il est également possible de traiter la tumeur primaire et les cellules cancéreuses

qui ont migré dans l’organisme à l’aide de drogues cytotoxiques vis à vis des cellules

tumorales ; c’est la chimiothérapie. La plupart des chimiothérapies agissent en détruisant

les cellules qui se reproduisent rapidement comme les cellules cancéreuses. Cependant,

les tissus sains dans le corps du patient sont également affectés par les agents chimiques,

ce qui peut causer plusieurs effets secondaires. La chimiothérapie est efficace pour traiter

autant les tumeurs primaires que les métastases, qu’elles aient été détectées ou non. La

chimiothérapie peut être utilisée avant la chirurgie afin de réduire la taille de la tumeur

(chimiothérapie néo-adjuvante) ou après celle-ci afin d’éliminer les cellules cancéreuses

restantes dans l’organisme.

Certaines cellules cancéreuses utilisent les hormones produites par le corps pour ac-

célérer leur croissance. L’hormonothérapie agit en modifiant le taux d’hormones dans
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le corps afin de limiter la croissance de ces cellules. Elle est efficace si certains récep-

teurs hormonaux sont présents à l’intérieur ou à la surface des cellules cancéreuses. La

présence de ces récepteurs est vérifiée lors de la biopsie par le pathologiste. Pour le can-

cer du sein, les deux principales hormones qui affectent le développement des cellules

cancéreuses sont l’œstrogène et la progestérone. En diminuant le taux de ces hormones

dans le corps des patients, les tumeurs qui possèdent les récepteurs pour ces hormones

se développeront moins rapidement.

Un autre traitement disponible pour traiter les cellules cancéreuses est la radiothéra-

pie. La radiothérapie utilise la radiation pour détruire les cellules. Cette radiation peut

être constituée de photons, d’électrons, de protons ou de particules plus lourdes. La

radiothérapie externe, ou téléthérapie, affectent les cellules à partir d’un faisceau de par-

ticules produit à l’extérieur du patient et envoyé vers la zone à traiter. Cela a pour effet

d’affecter les tissus sains présents entre la surface et la tumeur ainsi qu’après la tumeur,

bien qu’aujourd’hui les techniques d’irradiations se sont améliorées et produisent moins

d’effets secondaires aux tissus avoisinant la zone à traiter. Les traitements les plus avan-

cées utilisent une technique d’optimisation dite Planification Inverse (Inverse Planning).

Cela consiste, à l’aide d’un système de planification qui calcule la dose délivrée au pa-

tient, de déterminer la fluence de particules nécessaire à différents angles d’irradiation

pour obtenir la dose désirée sur la cible sans dépasser les doses limites aux organes avoi-

sinants. Au lieu d’utiliser une source externe de radiation, il est possible d’insérer une

source radioactive au site même de la tumeur afin que la radiation se propage des cellules

cancéreuses vers l’extérieur de la tumeur ; on parle alors de curiethérapie[11] (voir 3.4).

3.2 Tomodensitométrie

La tomodensitométrie est une technique d’imagerie qui permet de déterminer la den-

sité électronique des matériaux à l’intérieur d’un milieu. Le tomodensitomètre (Compu-

ted Tomography Scanner, CT) est l’appareil qui est utilisé pour projeter des photons sur
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le patient et détecter ceux qui réussissent à le traverser pour atteindre le détecteur (figure

3.1 [12]). Les photons qui sont émis par le tube à rayons X proviennent d’électrons, émis

par un filament chauffé servant de cathode, qui frappent une cible métallique faisant of-

fice d’anode. En traversant la cible, les électrons sont ralentis et émettent des photons

principalement par rayonnement de freinage, ou Bremsstrahlung (figure 3.2 [13]). Lors

de l’acquisition des images, le tube à rayons X et le détecteur tournent autour du patient

et des projections sont acquises. Une projection correspond au nombre de photon détecté

par chaque élément du détecteur en fonction de la position du tube à rayons X autour

du patient. L’appareil utilisé au CICM, le Siemens SOMATON Sensation, est capable

d’acquérir 2320 projections par seconde. Avec une période de rotation de 1 s, une pro-

jection correspond au signal récolté sur un angle de 0,155 degré. Toutes les projections,

misent les unes à la suite des autres, forment un sinogramme. En appliquant des outils

mathématiques et des algorithmes de corrections d’artéfacts, les données du sinogramme

permettent de reconstruire les coupes axiales du patient dont chaque voxel, qui corres-

pond à un pixel possédant une certaine épaisseur, possède un nombre de Hounsfield Unit

(HU) proportionnel à la densité électronique du milieu. Pour plus d’information sur le

tomodensitomètre et les différents algorithmes de reconstruction et de correction d’arté-

fact, voir [14].

En radio-oncologie, les images de tomodensitométrie sont nécessaires à la planifica-

tion des traitements de radiothérapie externe. En effet, le calcul de dose prend en compte

des hétérogénéités à l’intérieur des patients. Lorsque les images de patients arrivent au

système de planification, les HU sont convertis en densité électronique ou en densité

physique, selon le système utilisé, à l’aide d’une table à l’intérieur du système. Cette

table est créée lors de la mise en service du système de planification et/ou du tomoden-

sitomètre.

En curiethérapie au CICM, le système de planification calcule la dose délivrée par

la source radioactive en ne tenant pas compte des hétérogénéités. Cette approximation

est utilisée dans la plupart des systèmes de planification de curiethérapie disponibles
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Figure 3.1 – Schéma d’un CT qui tourne avec le détecteur autour d’un patient.
Le tube à Rayons X tourne autour du patient en émettant des photons qui sont atténués

partiellement par le patient avant d’arriver sur les détecteurs. Le filtre papillon sert à
compenser pour l’épaisseur du patient et à réduire la dose à la peau causée par les

photons de basses énergies. Modifié de [12].

sur le marché. Le CT sert à obtenir une image en trois dimensions de l’intérieur du

patient. Cela permet de contourer les limites externes du patient et la zone à traiter. Les

images permettent également de situer les organes à risques et d’évaluer la dose qu’ils

recevront pendant la planification du traitement. L’image interne en trois dimensions

du patient facilite la reconstruction des cathéters par rapport à des images planaires.

Comme la densité du milieu n’est pas nécessaire à la planification, l’utilisation spécifique

d’une image de tomodensitométrie n’est pas obligatoire. En théorie, une imagerie par

résonance magnétique peut être suffisante tant que la cible, les organes à risques et les

cathéters de traitements sont visibles pour la reconstruction et la planification. Par contre,

la présence de distorsions géométriques dans les images peut influencer le contourage

des zones à traiter la visualisation des organes à risques, influençant du même coup la

distribution de doses calculée.



15

Figure 3.2 – Schéma du rayonnement de freinage (Bremsstrahlung) d’un électron passant
près d’un noyau d’atome.

Modifié de [13].

3.3 Résonance magnétique

3.3.1 Caractéristiques

L’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) est une technique d’imagerie qui uti-

lise l’alignement des spins magnétiques des noyaux d’hydrogène. Les appareils de réso-

nance magnétique sont constitués d’aimants qui génèrent un champ magnétique primaire

(B0), dans lequel s’alignent les spins des différents noyaux, et d’antennes qui émettent

des champs de radio-fréquences (RF) servant à manipuler le spin des noyaux. Le spin est

un moment angulaire intrinsèque à une particule[14]. Par exemple, le noyau de l’hydro-

gène, composé d’un seul proton, possède un spin égal à 1/2. Avec deux états possibles

pour ce noyau, celui-ci peut être aligné de manière parallèle (+1/2) ou antiparallèle (-1/2)

à l’orientation d’un champ magnétique. Seul les noyaux possédant un nombre impair de

protons (et/ou de neutrons) peuvent émettre un signal à l’intérieur de l’appareil de réso-

nance magnétique.

À l’intérieur du champ B0, les spins individuels des noyaux d’hydrogène sont répartis

entre un alignement parallèle et antiparallèle au champ magnétique primaire. À l’équi-

libre, il y a un surplus de noyaux qui sont alignés parallèlement au champ B0 de l’ordre de

10−6 noyaux par noyaux présent à l’intérieur des tissus. La magnétisation longitudinale,

dans l’axe du champ primaire, Mz, est proportionnel à la somme des spins en surplus
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Figure 3.3 – Précession du vecteur de magnétisation autour de l’axe du champ magné-
tique B0.

Le vecteur de magnétisation (M) précesse autour de l’axe du champ magnétique
primaire (B0) (Z) à une vitesse ω correspondant à la fréquence de Larmor. Modifié de

[15].

parallèle au champ magnétique primaire. Cette somme des moments magnétiques des

spins est appelée le vecteur de magnétisation. Chaque noyau précesse, à l’intérieur d’un

champ B0 donné, à une fréquence proportionnelle à la puissance du champ magnétique.

Cette précession s’appele la précession de Larmor. Cette précession résulte de l’appli-

cation d’un couple sur le moment magnétique des noyaux. La fréquence à laquelle les

noyaux précèsse est appelée la fréquence de Larmor (figure 3.3, modifié de [15]). À l’in-

térieur d’un champ magnétique primaire de 1 T, la fréquence de Larmor de l’hydrogène

est de 42,58 MHz.

À l’état d’équilibre, aucun signal n’est mesuré même si une antenne est placée autour

de la région d’intérêt. Par contre, en appliquant une impulsion RF couplé à la fréquence

de Larmor des noyaux d’hydrogène, le vecteur de magnétisation bascule dans le plan

transverse au champ magnétique primaire[16]. Les noyaux acquièrent alors une magné-

tisation transverse Mxy et ils deviennent tous en phase (figure 3.4, modifié de [16]). La

proportion du vecteur de magnétisation qui est transférée dans le plan transverse dépend

de la durée pendant laquelle l’impulsion RF est appliqué et de son intensité : cela cor-

respond à l’angle de nutation. Par exemple, un angle de nutation de 90°correspond à un

transfert total du vecteur de magnétisation vers le plan transverse. Une fois l’impulsion
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Figure 3.4 – Bascule du vecteur de magnétisation dans le plan transverse.
Lors de l’application de l’impulsion RF (B1), le vecteur de magnétisation Mz bascule

d’un angle de nutation α vers le plan transverse et devient Mxy. Modifié de [16].

RF terminée, la magnétisation précesse dans le plan transverse autour de l’axe longi-

tudinal. Cette précession crée une force électromotrice qui peut être mesurée par une

antenne.

Deux principaux paramètres, outre la densité protonique, caractérisent les tissus lors

de l’utilisation de l’imagerie par résonance magnétique : les temps de relaxations T1 et

T2[17]. Le temps de relaxation T1 correspond au temps que prend le vecteur de ma-

gnétisation à atteindre 1− 1
e du maximum de leur magnétisation longitudinal Mz après

l’excitation externe par l’impulsion RF. Quant au temps de relaxation T2, il correspond

au temps auquel il ne reste que 1
e de la magnitude du vecteur de magnétisation transverse

Mxy. Cette perte de magnétisation est causée par deux phénomènes : le déphasage des

spins et le retour de la magnétisation dans l’axe du champ primaire (Mz).

Pour récupérer la cohérence de phase (déphasage des spins), une nouvelle impulsion

RF est appliquée pour faire basculer la magnétisation transverse de 180°. Cela a pour

effet de changer la direction dans laquelle précesse les spins individuels, qui précessent

à différentes vitesse. Après un temps égal au temps entre les deux impulsions RF, la co-

hérence de phase est atteinte. Un meilleur signal est alors capté par les antennes lorsque

les spins reviennent en phase. C’est ce qu’on appelle un écho de spin (figure 3.5, modi-

fié de [15]). Le temps de relaxation T1 est plus élevé que le temps T2. Comme chaque
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Figure 3.5 – Schéma d’un écho de spin.
Après l’impulsion RF (A), les spins perdent leur cohérence de phase (B). Une nouvelle
impulsion RF à TE/2 (C) inverse le sens de précession des spins (D) pour obtenir une

cohérence de phase au temps TE (E). Modifié de [15].

tissus possède des temps de relaxation différents, il est possible, en ajustant certains pa-

ramètres des séquences d’acquisition, d’obtenir des images avec des contrastes T1 ou T2

différents de certains tissus.

Dans le logiciel de l’appareil de résonance magnétique, deux des paramètres d’ac-

quisition les plus importants qui permettent de choisir si l’on désire obtenir une image

pondérée selon les temps de relaxation T1 ou T2 sont le temps de répétition TR et le

temps d’écho TE. Le temps de répétition TR correspond au temps entre les différentes

applications de l’impulsion du champ RF pour exciter le volume d’intérêt. Celui-ci peut

varier d’une fraction de seconde à une dizaine de seconde. Le temps d’écho TE corres-

pond au temps où la cohérence de phase est restaurée après l’application de l’impulsion

RF faisant pivoter le vecteur de magnétisation de 180°. La seconde impulsion RF est

donc appliquée à un temps égal à TE/2.

3.3.2 Déterminer l’emplacement du signal

Pour obtenir une image complète de la zone d’intérêt du patient, des gradients de

champs magnétiques superposés au champ magnétique primaire B0 sont utilisés : les

gradients d’encodages de coupes, de phases et de fréquences. L’utilisation de ces gra-

dients induit des variations au niveau de la fréquence et de la phase de précession du
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vecteur de magnétisation qui dépendent de la position des noyaux dans les axes X et Y.

Tout d’abord, l’imagerie de la zone d’intérêt est séparée en différentes coupes d’une

épaisseur déterminée par l’utilisateur. Pour une acquisition dite transverse, les coupes

sont situées dans l’axe du champ primaire (B0). L’appareil applique un gradient d’en-

codage de coupes , un champ magnétique variant en fonction de la position sur l’axe

longitudinal, sur le champ (B0) qui modifie la fréquence de résonance des protons en

fonction de leur position sur l’axe longitudinal. Lorsque l’impulsion RF est appliquée,

les protons possédant une fréquence de résonance située dans la largeur de bande de

l’impulsion RF absorberont l’énergie et verront leur magnétisation longitudinale bascu-

ler dans le plan transverse. Il est alors possible d’exciter chaque coupe de l’image soit

en utilisant une impulsion RF constante et un gradient variable ou un gradient constant

et une impulsion RF avec une fréquence de modulation et une certaine largeur de bande.

L’épaisseur des coupes est proportionnelle à la largeur de bande de l’impulsion RF.

Les gradients d’encodages de phases et de fréquences sont appliqués dans le plan

transverse au gradient d’encodage de coupes et sont perpendiculaires ; l’un est appliqué

dans la direction latérale et l’autre dans la direction verticale. Le gradient d’encodage

de phase est appliqué seulement pendant une courte période. Alors que la magnétisation

transverse Mxy de tous les protons précesse presque à la même vitesse autour de l’axe du

champ B0, l’application de ce gradient permet de changer cette vitesse en fonction de la

position sur l’axe vertical de l’appareil. Après l’application de ce gradient, les protons

retrouvent leur fréquence de rotation d’origine. L’effet observable de l’application du

gradient d’encodage de phase est de modifier la position initiale de rotation autour de

l’axe du champ B0, donc la phase de la magnétisation transverse Mxy. À chaque fois

que le champ RF est appliqué sur une coupe (TR), le gradient d’encodage de phase est

modifié afin d’acquérir une à une les lignes de cette coupe.

Finalement, le gradient d’encodage de fréquence permet de situer le signal sur l’autre

axe de l’image. Lorsque le signal arrive à son écho après un temps TE, un gradient

est appliqué dans la direction de l’axe restant de l’appareil, modifiant la fréquence de
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résonance des noyaux en fonction de leur position sur l’axe. La somme du signal de tous

les protons présents sur la ligne sélectionnée par le gradient d’encodage de fréquence est

récolté par une ou des antennes. Ce procédé est répété afin d’acquérir le signal de toutes

les lignes de l’image. Une transformée de Fourier est ensuite appliqué sur les données

afin d’obtenir une image avec une intensité de signal pour chaque voxel. Le principe

décrit dans cette section correspond à une acquisition 2D d’une image : sélection de

tranche puis encodage en phase et en fréquence du signal. Il est aussi possible d’encoder

en 3D (phase 1, phase 2 et fréquence) et ainsi exciter le volume entrer sans appliquer un

gradient de sélection de tranche.

3.3.3 Paramètres d’acquisition et choix de séquence

Selon le temps de répétition TR et le temps d’écho TE choisi, il est possible d’obtenir

des contrastes dans l’image résultant de la différence des temps de relaxation T1 ou T2

des différents tissus du patient. L’utilisation d’un TR et d’un TE court minimise l’impact

du paramètre T2 d’un matériel et augmente le contraste entre les tissus possédant un T1

différent. Une première impulsion RF est utilisée pour faire basculer la magnétisation

de Mz vers Mxy. Les tissus possédant un T1 petit verront leur magnétisation Mz revenir

plus rapidement que pour les tissus qui possèdent un T1 élevé. Lors de l’application

d’une seconde impulsion RF, la magnétisation Mz qui a été restaurée après l’application

de la première impulsion reviendra dans le plan transverse alors que la magnétisation

Mxy restante avant l’application de la seconde impulsion bascule dans l’axe du champ

primaire. Ensuite, l’utilisation d’un temps d’écho TE petit permet de diminuer l’impact

du temps de relaxation T2 des tissus. Le signal résultant à l’intérieur de chaque voxel est

alors proportionnel au temps de relaxation T1 des différents tissus. Si, au contraire, le

TR et le TE utilisés sont élevés, l’image obtenue mettra en évidence les différences de

temps de relaxation T2 des tissus.

Les paramètres d’acquisition utilisés pour obtenir les images des patients lors d’une

curiethérapie du sein peuvent varier selon le patient. Tout d’abord, un modèle de sé-
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quence pondérée T1 et de séquence pondérée T2 sont utilisés. Au CICM, le modèle de

séquence T1 possède les paramètres suivants :

• Champ de vision carré de 350 mm de côté ;

• Épaisseur de coupe de 3 mm, 60 coupes ;

• Coupes dans l’axe transverse (longitudinal) de l’appareil ;

• Encodage de phase direction A–>P ;

• 100 % de la phase du champ de vision acquise ;

• 10 % de supplément d’acquisition de phase en dehors du champ de vision ;

• Bande de saturation du signal placée au niveau du cœur ;

• Temps de répétition de 625 ms ;

• Temps d’écho de 13 ms ;

Le modèle de séquence T2 possède les paramètres suivants :

• Champ de vision carré de 350 mm de côté ;

• Épaisseur de coupe de 3 mm, 60 coupes ;

• Coupes dans l’axe transverse (longitudinal) de l’appareil ;

• Encodage de phase direction A–>P ;

• 100 % de la phase du champ de vision acquise ;

• 10 % de supplément d’acquisition de phase en dehors du champ de vision ;

• Temps de répétition de 6000 ms ;

• Temps d’écho de 100 ms ;
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Par la suite, le champ de vision est déplacé pour qu’il contienne le sein implanté

du patient. Le patient doit également entrer au complet dans la direction A–>P (An-

térieur –> Postérieur, axe vertical) à l’intérieur du champ de vision et du supplément

d’acquisition de phase. Ceci permet d’éviter que l’image en dehors du champ de vi-

sion apparaisse superposée à l’image principale. Un ajustement du champ de vision ou

du supplément d’acquisition de phase est alors effectué afin d’éviter ce phénomène. Le

nombre de coupes est modifié pour récolter le signal de la clavicule jusqu’au centre des

poumons. Finalement, le temps de répétition est diminué au minimum, selon le champ

de vision final sélectionné, afin de minimiser le temps d’acquisition de la série d’image.

Un autre paramètre qui est possible d’ajuster lors de l’acquisition est le shim. Le shim

est l’utilisation d’un autre aimant servant à uniformiser le champ magnétique dans une

région choisie au détriment du reste du champ magnétique. Cela peut permettre de corri-

ger les hétérogénéités présentes dans le champ magnétique primaire si celles-ci nuisent

à la qualité de l’image. La taille du shim est choisie par l’utilisateur au moment d’entrée

les paramètres d’acquisition dans le logiciel de l’appareil. Par défaut, cette option est

désactivée.

Pour plus d’information sur la résonance magnétique et les principes d’acquisition,

voir [14] et [17].

3.4 Curiethérapie

3.4.1 Survol

L’histoire de la curiethérapie (Brachytherapy en anglais) commence avec la décou-

verte des rayons-X par Wilhelm Röntgen en 1895 et celle de la radioactivité par Henry

Becquerel en 1896. Becquerel remarque que le double sulfate d’uranium et de potassium,

lorsque placé sur une plaque photographique à l’abri de la lumière, laisse une empreinte

noire sur celle-ci [18]. Avec la découverte du radium en 1898 par Pierre et Marie Curie,

ceux-ci suggèrent d’utiliser une source radioactive afin de traiter les cellules cancéreuses.
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Au même moment, Alexander Graham Bell fait une suggestion similaire en Amérique.

Henri-Alexandre Danlos suivit les conseils des Curie et utilisa une source de radium

pour traiter le lupus à Paris en 1901. Robert Abbe fut le premier à faire des implants de

radium aux États-Unis en 1905 [19].

Les aiguilles de radium ont été couramment utilisées pendant les années 30. Ensuite,

le césium-137 a été substitué au radium. Celui-ci possède une énergie de photon infé-

rieur, ce qui requiert moins de blindage, et émet des photons d’une seule énergie. En

effet, seul les photons de 0,662 MeV, provenant de l’état métastable du baryum-137,

réussissent à traverser la capsule d’acier inoxydable qui encapsule le césium. Une demi-

vie relativement longue permettait également d’utiliser ces sources pendant plusieurs

années en corrigeant pour l’activité apparente en fonction du temps écoulé depuis l’éta-

lonnage. De plus, le radium produit, lors de sa désintégration, du radon qui peut induire

le cancer du poumon chez les personnes exposées à ce gaz.

Des sources de cobalt-60 ont aussi été utilisées notamment parce qu’elles possédaient

une activité spécifique élevée, permettant ainsi d’obtenir un haut débit de dose avec une

source de petite taille. Ensuite, ce sont les sources d’iridium-192 qui prirent le dessus

du marché sur les sources de césium et de cobalt. Des grains d’or-198 ont été utilisés

pour effectuer des implants interstitiels permanents, notamment pour traiter la prostate,

avant d’être remplacés par les grains d’iode-125[20]. Aujourd’hui, les sources les plus

fréquemment rencontrées en radiothérapie sont les sources d’iridium-192 et d’iode-125.

3.4.2 Différents types de curiethérapie

La curiethérapie consiste à insérer des sources radioactives, naturelles ou créées ar-

tificiellement, à l’intérieur du patient afin d’irradier une zone d’intérêt, la plupart du

temps une tumeur ou un site où une chirurgie a été effectuée. Il existe plusieurs sources

radioactive qui peuvent être utilisées en curiethérapie ; le Tableau 3.I montre différentes

sources avec leur demi-vie ainsi que l’énergie des rayons X émis. Il est possible de clas-

ser les différents traitements de curiethérapie suivant trois caractéristiques : l’activité de
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Radionucléide Demi-vie Énergie photons (MeV)
226Ra 1600 ans 0,047-2,45 (moyenne 0,83)
60Co 5,26 ans 1,17, 1,33
137Cs 30,0 ans 0,662
192Ir 73,8 jours 0,136-1,06 (moyenne 0,38)

198Au 2,7 jours 0,412
125I 59,4 jours moyenne 0,028

Tableau 3.I – Sources radioactives utilisées en curiethérapie.
Modifié de [20]

la source, la durée de l’implant et le type d’implant.

Selon l’activité de la source, la curiethérapie peut être considérée comme étant de bas

débit, de moyen débit, de haut débit ou à débit pulsé. Au Québec, les deux débits les plus

utilisés sont le bas débit et le haut débit. La curiethérapie à bas débit de dose(Low Dose

Rate Brachytherapy, LDR) utilise des sources radioactives possédant une faible activité.

Dans la majorité des cas, les implants de curiethérapie de bas débit sont effectués à

l’aide de plusieurs sources. Les sources de curiethérapie LDR délivrent un débit de dose

inférieur à 2 cGy/min. Le débit de dose utilisé est celui au point ou à la surface où la dose

est prescrite [21]. La curiethérapie de haut débit (High Dose Rate Brachytherapy, HDR)

utilise des sources radioactives qui possèdent une activité beaucoup plus élevée que les

sources de LDR. Une seule source est utilisée lors de l’implant et celle-ci ne reste que

quelques minutes à l’intérieur du patient lors du traitement. Le patient peut recevoir la

dose prescrite en une seule fois ou en plusieurs fractions données en quelques jours. Pour

être classifié comme étant une source de HDR, celle-ci doit pouvoir délivrer un débit de

dose supérieur à 20 cGy/min. Dans les deux cas (LDR et HDR), les sources sont placées

dans un système automatique de chargement blindé.

Les implants de curiethérapie peuvent être temporaires ou permanents. Dans le cas

d’un implant temporaire, la ou les sources radioactives sont retirées du patient lorsque

la dose délivrée correspond à la prescription du radio-oncologue. Ceci peut prendre

quelques minutes pour un traitement de curiethérapie HDR ou de 1 à 4 jours pour un
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traitement de curiethérapie LDR. Il est également possible d’utiliser des implants per-

manents. Dans ce cas, des sources sont placés dans ou autour de la zone à traiter afin que

la radiation émise par celles-ci contrôle la maladie. Les sources restent pour toujours à

l’intérieur du patient en émettant constamment une radiation d’un débit de plus en plus

faible.

Selon l’application, il existe des sous-types de curiethérapie : endocavitaire, intralu-

minaire, de surface et interstitielle[19]. La curiethérapie endocavitaire consiste à utiliser

une cavité du patient afin d’amener la source radioactive à l’endroit désiré. La cavité par

laquelle la source entre dans le patient peut être naturelle ou être pratiqué lors d’une in-

tervention chirurgicale. Le cancer du sein et du col de l’utérus peuvent être traités à l’aide

de cette technique. Cependant, lorsque la source passe par la trachée ou l’œsophage du

patient, on parle plutôt de curiethérapie intraluminaire. Ce traitement est utilisé dans le

cas de cancers du poumon inopérable situés au niveau des bronches.

La curiethérapie de surface est l’une des méthodes utilisées pour traiter le cancer de la

peau. Un moule de cire est placé sur la région à traiter. Des cathéters sont ensuite insérés

dans le moule afin d’accueillir sa source radioactive. Dans ce cas, la source n’entre pas

à l’intérieur du patient. Pour atteindre des parties du corps qui ne sont pas accessible

via les cavités naturelles d’un patient, des aiguilles sont utilisées pour transporter la

source jusqu’au site tumoral. Cette technique s’appelle la curiethérapie interstitielle. Le

médecin positionne les aiguilles de manière à traverser et couvrir l’intégralité de la zone

à traiter. Celui-ci est guidé par une image interne du patient prise par ultrasons. C’est

l’une des techniques qui est utilisée pour traiter le cancer du sein.

3.4.3 Système à chargement automatique

Le système à chargement automatique Flexitron (figure 3.6) est équipé d’une source

d’iridium-192 qui possède une activité pouvant aller jusqu’à 12 Ci. Plusieurs ouvertures

sont présentes pour brancher des tubes de transferts qui permettent de relier le système

de chargement automatique aux cathéters de traitements. Une fausse source, possédant
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les mêmes caractéristiques physiques que la source de traitement, est également dans

l’appareil.

Pour effectuer un traitement, l’appareil a besoin des positions et des temps d’arrêt

de la source. Les positions d’arrêt correspondent aux endroits où la source va s’arrê-

ter à l’intérieur des cathéters de traitement. Pour déterminer où se situent les positions

d’arrêt planifiées à l’intérieur des cathéters, la longueur totale de chaque cathéter en

place ainsi que la position distale (la fin du cathéter) sont nécessaires. Les temps d’arrêt

correspondent aux temps pendant lesquels la source de traitement reste immobile aux

différentes positions d’arrêt. Chaque position d’arrêt possède son propre temps d’arrêt.

Les positions et les temps d’arrêt sont déterminés lors de l’optimisation du plan de traite-

ment. La grosseur de la zone à traiter, la dose désirée par le radio-oncologue, la position

et le nombre de cathéters influencent les positions et les temps d’arrêt de la source.

3.4.4 Curiethérapie interstitielle du sein

Au Service de Radio-oncologie du CICM, c’est la technique interstitielle qui est

utilisée comme curiethérapie pour traiter le cancer du sein. Tout d’abord, le patient vient

une première fois afin de faire un CT et une IRM pré-planification. Le radio-oncologue

révise alors les images afin de visualiser l’orientation de la tumeur par rapport aux côtes,

mamelon et autres structures. Cette information lui permet de décider de l’endroit et la

direction des aiguilles lors de son implant. Quelques jours plus tard, le patient revient

pour son traitement. Une anesthésie locale est effectuée pour désensibiliser le sein lors

de l’insertion des aiguilles. Une sonde à ultrasons est placée dans un sac de plastique

stérile et sert à guider le médecin pour le placement des aiguilles. Celles-ci sont placées

selon le système de Paris[22]. Ce système consiste à placer les aiguilles en deux ou trois

plans parallèles les uns aux autres selon la grosseur de la région à traiter. Sur la figure

3.7, les X représentent les positions potentielles des cathéters pour une certaine zone à

couvrir selon le système de Paris.

Au CICM, l’ensemble d’implantation CT/MR OncoSmart d’Elekta est utilisé pour
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Figure 3.6 – Système à chargement automatique Flexitron utilisé au CICM (vu de face
et de haut).

effectuer les implants pour la curiethérapie du sein. L’ensemble comprend des cathéters

d’implantation flexibles, possédant un bouton d’arrêt, d’aiguilles, de cathéters Proguide

qui s’insère à l’intérieur des cathéters d’implantation flexibles et de boutons connec-

teurs. Les cathéters d’implantation flexibles possèdent un bouton d’arrêt (Tip End) qui

détermine la position du cathéter Proguide dans le logiciel de planification.

Lors de la procédure d’implantation d’un patient, le radio-oncologue débute en pla-

çant les cathéters d’implantation flexibles de manière à couvrir adéquatiement la région

à traiter. Le radio-oncologue peut demander l’avis du physicien médical au besoin, selon

la technique utilisée. La figure 3.8 montre un implant effectué sur un patient. C’est sur

les connecteurs visibles à la figure 3.8 que viennent s’attacher les cathéters Proguide (Fi-

gure 3.9). La figure 3.10[20] montre sous forme de schéma le processus d’implantation

d’une tumeur à l’aide d’un ensemble de cathéters semblable à OncoSmart.
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Figure 3.7 – Schéma d’implantation des cathéters pour couvrir une zone à traiter.
Les X représentent la position des cathéters à l’intérieur et autour d’une zone à traiter

(le contour noir).

Une fois l’implant terminé, des images couvrant le sein du patient sont acquises avec

le tomodensitomètre (120 kVp, 2 mm par coupe, temps de rotation de 1 s, pitch de 0,5,

imagerie de la clavicule jusqu’au diaphragme du patient dans la direction transverse).

Du gel à ultrasons est placé sur les boutons d’arrêt avant que le patient soit déplacé

à l’appareil d’IRM afin d’acquérir une série d’images pondérée T2 et pondérée T1 du

sein (section 3.3.3). L’ajout de gel à ultrasons permet de voir la position des boutons

d’arrêt sous forme de trous noirs à l’intérieur du gel. Ensuite, toutes les images obtenues

sont envoyées dans Pinnacle®. Le radio-oncologue utilise ce logiciel pour dessiner les

différents contours cliniques nécessaires aux traitements (cavité, CTV). Par la suite, le

physicien dessine le contour externe du patient ainsi que la peau au niveau de la région

à traiter. Les autres structures présentées dans le tableau 3.III ne sont pas dessinées ;

une évaluation visuelle, grâce aux isodoses, de la dose maximale à chaque organe est

effectuée.

Les images et les contours sont ensuite transférés au logiciel de planification pour la

curiethérapie, Oncentra® de Elekta. Dans ce logiciel, un physicien reconstruit chaque

cathéter de traitement sur les images CT du patient. Pour vérifier que la longueur des

cathéters reconstruits correspond à la réalité, la longueur reconstruite est comparée à
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Figure 3.8 – Exemple d’implant en deux rangées parallèle effectué sur un patient.
La partie visible des cathéters sur l’image correspond aux connecteurs. Chacun des

connecteurs possède un numéro facilitant l’identification lors de la reconstruction des
cathéters et lors du traitement.

la longueur entre le bout du cathéter Proguide et la position de la pince qui s’attache

au connecteur (voir figure 3.11). Lorsque les cathéters sont reconstruits, la planification

du traitement peut commencer. Le calcul de la distribution de doses s’effectue selon le

protocole mis-à-jour du TG-43[23]. Les tables contenant les informations de la source à

l’intérieur du Flexitron sont été publié par Granero[24].

La première étape consiste à activer les positions d’arrêt de la source à l’intérieur de

tous les cathéters par pas de 5 mm à l’intérieur du CTV jusqu’à une distance à l’extérieur

du CTV déterminée par l’utilisateur. Ceci permet d’assurer une couverture de la région à

traiter. Un ensemble de point s’appelant Lowest dose points est ensuite créé. Les Lowest

dose points sont créés automatiquement par le logiciel Oncentra® en choisissant un

certain rayon autour de chacune des positions d’arrêt. Le rayon choisi par défaut lors de

la planification est de 5 mm. Ensuite, le logiciel insère un point à la surface du cercle

créé autour de chacune des positions d’arrêt dans la direction de la plus basse dose. La

dose est normalisée à 100 % sur cet ensemble de points. Ensuite, l’optimisation est faite

sur le volume du CTV. Cette étape change le temps d’arrêt de la source à chaque position

d’arrêt afin de rendre le plus uniforme possible la dose aux voxels de cette structure.
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L’optimisation est terminée manuellement pour permettre d’augmenter la couverture

de la zone à traiter ou de diminuer la dose reçue par les organes à risques. Le radio-

oncologue révise l’optimisation faite par le physicien et peut ajuster la distribution de

doses au besoin. Les tableaux 3.II et 3.III montrent les différentes cibles à atteindre lors

du calcul de la distribution de doses. Le plan de traitement, qui contient l’information sur

chaque position d’arrêt de la source et son temps d’arrêt associé, est envoyé à l’appareil

de traitement Flexitron. Ce dernier est connecté aux cathéters Proguide via des tubes de

transfert avant que débute le traitement de curiethérapie.

La curiethérapie peut être utilisée en complément de la téléthérapie[25] lorsque le

radio-oncologue désire un supplément de dose à la tumeur. Si la tumeur est près du

mamelon ou que les marges, après la chirurgie, sont positives ou serrées, la curiethéra-

pie convient mieux que la radiothérapie externe pour le supplément de dose. Elle peut

également être utilisée seule[26] sans téléthérapie supplémentaire. C’est le cas lors de

récidive de cancer après traitements et que le patient ne désire pas de mastectomie totale.

La curiethérapie peut également être utilisée seule lors de traitement d’une petite tumeur

(T1B et moins) située dans un sein très volumineux. L’imagerie par résonance magné-

tique pour la planification de traitements de curiethérapie du sein n’est pas une technique

très utilisée. L’IRM est surtout utilisée pour la détection des lésions en combinaison avec

la mammographie[27][28] Par contre, c’est une technique fréquemment utilisée pour le

traitements de cancers gynécologiques[29][30][31]. Dans les prochains chapitres, les

différences entre les images CT et IRM d’un fantôme seront analysés. Cela permettra

d’étudier l’impact que ces différences peuvent avoir sur le calcul d’une distribution de

doses avec des images de résonance magnétique. Au final, ces différences seront prises

en considération lors des comparaisons des distributions de doses de patients calculées

sur des images CT et sur des images IRM.
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Figure 3.9 – Photos d’un cathéter d’implantation avec un cathéter Proguide avec pince
La photo du haut montre le cathéter d’implantation et le cathéter Proguide séparés.

Dans la photo du bas, le cathéter Proguide est à l’intérieur du cathéter d’implantation et
il est retenu en place avec la pince aggripée au connecteur.

Cible Volume (%) Dose (%)
Cavité 100 100
CTV 100 ≥ 85
CTV ≥ 85 100

Tableau 3.II – Critères dosimétriques à respecter pour une curiethérapie interstitielle du
sein

Structures Limite de dose acceptée Limite de dose tolérée
V150/V100 0,18-0,26 0,27-0,32

Peau (Site de ponction) ≤ 30% 50%
Peau ≤ 50% 65%

Muscles pectoraux ≤ 75% 90−100%
Côtes ≤ 60% 75%

Poumon ≤ 50% 60%
Coeur ≤ 40% 50%

Tableau 3.III – Limite de dose aux organes à risques pour une curiethérapie interstitielle
du sein
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Figure 3.10 – Schéma des étapes d’implantation d’un cathéter à l’intérieur d’un sein d’un
patient.

L’insertion de l’aiguille avec manchon qui est ensuite remplacé par un cathéter est
semblable à la technique utilisée avec le système d’implantation OncoSmart utilisé au

CICM. Source : [20].
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Figure 3.11 – Mesure de la longueur à l’intérieur d’un cathéter.
La longueur mesurée du cathéter Proguide est comparée à la longueur reconstruite dans

le logiciel Oncentra®.



CHAPITRE 4

CARACTÉRISATION DU FANTÔME DANS L’IRM

Comme montré précédemment avec la figure 2.1, les images des patients acquises

par résonance magnétique présentent des différences par rapport à celles acquises par

tomodensitométrie. Avant de pouvoir comparer des distributions de doses calculées sur

les deux types d’images, il faut savoir si ces différences proviennent de l’installation des

patients (mouvement du patient, position de l’antenne qui peut écraser le sein) ou bien de

la distorsion géométrique des images provenant de la résonance magnétique. En utilisant

un montage reproductible et un fantôme pour prendre des images de résonance magné-

tique et de tomodensitométrie, les différences entre les deux types d’images provenant

du mouvement interne et externe du sujet sont éliminées. Cependant, le fantôme utilisé

doit avoir certaines caractéristiques physiques afin de pouvoir être utilisé ultérieurement

pour obtenir des distributions de doses autant sur des images de résonance magnétique

que sur des images de tomodensitométrie.

4.1 Création du fantôme

Le fantôme utilisé pour ce projet devait avoir plusieurs caractéristiques :

• Visible à la résonance magnétique et à la tomodensitométrie ;

• Possibilité d’insérer des cathéters de traitements à l’intérieur du fantôme ;

• Posséder une forme reproductible ;

• Possibilité d’accueillir un matériel faisant office de cavité/tumeur.

Le matériel retenu pour ce projet, et qui respecte les critères ci-haut, est le bolus

rose. Le bolus rose, ou Poudre Solidifiante TX151P (voir Annexe I pour fiche tech-

nique), est un matériel parfois utilisé lors des traitements de téléthérapie. Il est constitué
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d’une poudre qui est mélangée avec de l’eau pour obtenir une substance gélatineuse et

malléable pouvant épouser les contours externes d’un patient. Ceci permet de rendre une

surface plus uniforme pour un traitement à l’aide d’un faisceau d’électrons ou pour com-

bler un manque de tissus car le bolus est un matériel tissus-équivalent. Pour construire

le fantôme, 125 ml d’eau à une température entre 18 et 22°C a été ajouté à chaque

sac contenant 1 once de poudre. Une fois que chaque mélange est devenu homogène

et semi-rigide, plusieurs sacs (entre 12 et 24) sont combinés afin d’obtenir un fantôme

représentatif du volume d’un sein pour le projet. La densité du fantôme est en moyenne

1,09 g/cm3. Cette densité est obtenue dans Pinnacle® , qui converti le nombre HU de

chaque voxel d’une image en densité physique. Cette conversion est effectuée grâce à une

courbe obtenue expérimentalement en plaçant des objets possédant une densité connue

et en reliant celle-ci au nombre HU mesuré pour chaque objet.

Pour obtenir une forme reproductible pour chaque série de mesure, un moule fait à

partir d’un fantôme anthropomorphique et d’une plaque servant à effectuer des masques

de seins pour l’immobilisation est utilisé (figure 4.1). Le bolus rose est placé dans un sac

de plastique et chauffé dans un bassin d’eau à une température entre 70 et 75°C afin de le

rendre plus malléable. Il est ensuite pressé à l’intérieur du moule afin d’obtenir la forme

désirée. Une petite boule de pâte à modeler (Play-doh, environ 1,20 g/cm3) enrobée de

pellicule plastique peut être placée à l’intérieur du bolus pour représenter une cavité se

situant à l’intérieur d’un sein (voir figure 4.2). Par comparaison, la densité moyenne d’un

sein se situe entre 0,92 g/cm3 et 1,00 g/cm3 tandis que celle d’une cavité à l’intérieur

d’un sein varie entre 1,00 g/cm3 et 1,08 g/cm3. Ces valeurs ont également été mesurées

dans Pinnacle® sur différents patients.

4.2 Positionnement dans l’appareil d’IRM

Lorsqu’un patient est placé dans l’appareil d’imagerie par résonance magnétique,

les seins ne sont pas placés naturellement au centre du champ magnétique : placer le
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Figure 4.1 – Exemple de moule servant à fabriquer le fantôme de bolus.

sein d’intérêt au centre de l’appareil ferait en sorte que le patient toucherait au bord du

tunnel de la résonance magnétique. Cependant, il est possible que le champ magnétique

principal de l’appareil (B0) ne soit pas uniforme à mesure que l’on s’éloigne du centre

géométrique de l’appareil. Cette partie du projet consiste à vérifier l’effet de la position

d’un objet à l’intérieur de l’appareil de résonance magnétique sur le volume de celui-ci.

4.2.1 Acquisition des images

Deux différents types de mesures furent effectuées pour cette partie du projet. Tout

d’abord, des fantômes de différentes tailles, installés sur un cylindre remplie d’une so-

lution de NiSO4 −NaCl (1,24 g NiSO4 X 6H2O et 2,62 g NaCl par 1000 g d’eau), ont

été placés dans l’appareil d’IRM. Les deux fantômes, petit et grand, ont un volume d’en-

viron 550 cm3 et 1400 cm3 respectivement. Des images ont été acquises à l’aide d’une
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Figure 4.2 – Images du fantôme avec pâte à modeler en tomodensitométrie (A) et en
imagerie par résonance magnétique pondérée T1 (B) et T2 (C)

Les chiffres représentent le cylindre (1), le bolus rose (2) et la pâte à modeler (3).

séquence pondérée T2 et d’une séquence pondérée T1 (3.3.3). Plusieurs séries d’images

ont été acquises en déplaçant le montage selon la figure 4.3 et le tableau 4.I. À chaque

fois, le centre de la zone à imager a été déplacé pour suivre le déplacement du fantôme.

Une image de tomodensitométrie de chaque fantôme a également été acquise. Les para-

mètres d’acquisition sont ceux mentionnés dans la section 3.4.4 et le nombre de coupes

est choisi pour couvrir le fantôme en entier. L’écart entre deux acquisitions simultanées

utilisant la même modalité d’imagerie est de moins de 0.2 %.

En plus du déplacement longitudinal effectué avec le grand fantôme, l’effet du posi-

tionnement du centre du champ de vision (Field of View, FoV) sur l’image a été vérifié.

Pour ce faire, le petit fantôme a été placé au centre de l’appareil d’IRM. Des images

pondérée T1 et T2 ont été acquises en déplaçant longitudinalement le centre du champ

selon le tableau 4.II. Au lieu d’utiliser 60 coupes pour acquérir l’image, 90 coupes ont

été utilisées afin que le fantôme reste dans le FoV après le déplacement de celui-ci.

Ensuite, des images du cylindre seul ont été acquises en le déplaçant latéralement

selon les distances dans le tableau 4.III à l’intérieur du tunnel entre chaque série d’image.

Le centre de la zone à imager est déplacé, comme pour les fantômes, pour suivre le

déplacement du cylindre. Seule la partie centrale du cylindre est imagée sur une région

de 6 cm. Le cylindre est également placé sur la table du CT afin d’acquérir une image de
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Figure 4.3 – Photo du fantôme dans l’appareil de résonance magnétique et direction des
déplacements latéraux (A), longitudinaux (B) et verticaux (C).
Lors d’un déplacement du fantôme, c’est tous le montage (fantôme, cylindre et coussin)

qui est déplacé à l’intérieur de l’appareil de résonance magnétique.
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tomodensitométrie. Comme pour les images provenant de l’appareil d’IRM, seulement

les images d’une région de 6 cm en longitudinal situé au centre du cylindre sont acquises.

4.2.2 Contours

Le volume des fantômes a été mesurés sur chaque image à l’aide de l’outil de contour

automatique dans Pinnacle®. Cet outil permet d’effectuer un contour en utilisant seule-

ment les voxels d’une image possédant une valeur HU plus grande qu’une valeur seuil

inférieure et plus petite qu’une valeur seuil supérieure. Le contour obtenu doit être fermé

(pas de discontinuité dans le contour). Le signal moyen est déterminé au centre du fan-

tôme et le contour automatique est effectué en soustrayant 30 HU à la valeur moyenne

comme seuil inférieur. Le seuil supérieur est choisi pour rejeter le cylindre remplie de

solution NiSO4−NaCl du processus de contour automatique. Le contour est ensuite net-

toyé manuellement avec l’outil Paint de Pinnacle®. Cet outil permet de dilater (contrac-

ter) des contours en glissant un cercle de l’intérieur vers l’extérieur (de l’extérieur vers

l’intérieur) de l’image. Le nettoyage manuel est nécessaire seulement avec les images

de résonance magnétique. Le signal récolté des régions du fantôme situées loin de l’an-

tenne est moins élevé et possède plus de bruit. Le nettoyage permet d’éliminer les parties

du contours qui entrent ou qui sortent des limites du fantôme. La figure 4.4 montre une

coupe du grand fantôme avec des régions bruitées qu’il faut modifier manuellement dans

Pinnacle®. Ce ne sont pas toutes les images qui sont affectées et seulement une partie du

contour (moins de 10 %) nécessite un nettoyage. Des nettoyages successif d’une même

série d’image, avec un nouveau contour automatique à chaque fois, ont montrés une

reproductibilité du nettoyage avec des différences maximales de 0.5 %.

Pour effectuer le contour du cylindre, le seuil inférieur utilisé est le signal moyen

dans la région la moins intense à l’intérieur du cylindre. 10 HU sont soustraites à cette

valeur afin d’être certain d’inclure tout le cylindre. La valeur soustraite est moindre que

pour les mesures décrites sur le fantôme puisque les contours du cylindre sont moins

bruités que ceux du fantôme.
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Figure 4.4 – Coupe du grand fantôme avec régions bruitées à nettoyer manuellement.
Le contour automatique (en vert) est nettoyé à l’aide de l’outil Paint en éliminant les

parties qui entrent à l’intérieur du fantôme et les extensions à l’extérieur du fantôme (en
rouge).
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4.2.3 Résultats

Les tableaux 4.I, 4.II et 4.III ainsi que la figure 4.5 montrent les différences des

volumes mesurés sur le fantôme et sur le cylindre par rapport au montage centré dans

l’appareil de résonance magnétique. Le tableau 4.IV montre, quant à lui, la différence du

volume mesuré des fantômes entre les images provenant du CT et de l’IRM. Dans tous

les cas, une moyenne des différences de volumes a été effectuée à partir des images pon-

dérées T1 et T2. Les barres d’erreurs sur la figure 4.5 représente une incertitude de po-

sitionnement de 1 mm du montage dans l’appareil de résonance magnétique. Pinnacle®

donne les volumes des structures au centième de cm3. Pour prendre en compte le bruit

dans l’image et la précision dû à la taille des voxels, les résultats sont arrondis au cm3

près.

4.2.4 Discussion sur les résultats

Il y a une différence de volume observable entre les images de résonance magné-

tiques et les images de tomodensitométrie pour le grand fantôme (tableau 4.IV). Pour

le petit fantôme, la différences est de moins de 1%. Par contre, elle est supérieure à

5% pour le grand fantôme. Cette différence de volume peut affecter la distribution de

dose obtenue en modifiant, par exemple, la position du contour externe et de la peau

par rapport à la cible. La figure 4.6 montre les contours dessinés sur les deux modalités

d’imagerie. Les plus grandes différences entre les deux contours se situent surtout au

niveau de la surface antérieure du fantôme. De petites différences sont également visible

aux extrémités supérieure et inférieure du fantôme (haut et bas de la coupe sagittale).

Cette écart de volume pourra probablement affecter la reconstruction des cathéters ainsi

que les critères de doses dans les chapitres suivants.

Pour le petit fantôme, il y a peu de changement au volume mesuré pour des déplace-

ments de 5 cm ou moins. Ensuite, la différence de volume mesuré du fantôme augmente

au dessus de l’incertitude du nettoyage pour les trois déplacements les plus grands. Cette
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Direction Distance (cm)
Écart grand fantôme par Écart petit fantôme par

rapport au centre (%) rapport au centre (%)
Centre 0,0 0,0 0,0
Latéral 1,0 0,8 0,1
Latéral 2,0 1,1 0,2
Latéral 3,0 0,8 0,2
Latéral 4,0 1,6 0,1
Latéral 5,0 2,0 0,1
Latéral 6,0 1,9 0,5
Latéral 7,0 2,0 0,9
Latéral 8,0 2,9 1,7

Longitudinal 10,0 0,8 N/A
Hauteur 4,0 4,5 N/A

Tableau 4.I – Déplacements du fantôme et moyenne des volumes mesurés sur les images.
Les écarts sont calculés comme ceci :

(Valeur volume fantôme déplacé - Valeur volume fantôme centré) / Valeur volume
fantôme centré.

Direction Distance (cm)
Écart petit fantôme par
rapport au centre (%)

Centre 0 0,0
Longitudinal 1,0 0,2
Longitudinal 2,0 0,6
Longitudinal 3,0 1,1
Longitudinal 4,0 1,8
Longitudinal 5,0 2,7

Tableau 4.II – Déplacements du FoV et moyenne des volumes mesurés sur les images.
Les écarts sont calculés comme ceci :

(Valeur volume FoV déplacé - Valeur volume FoV centré) / Valeur volume FoV centré.
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Direction Distance (cm)
Écart cylindre par

rapport au centre (%)
Centre 0 0,0
Latéral 1,0 0,3
Latéral 2,0 0,2
Latéral 3,0 0,3
Latéral 4,0 0,2
Latéral 5,0 0,3
Latéral 6,0 0,3
Latéral 7,0 0,2
Latéral 8,0 0,4

Tableau 4.III – Déplacements du cylindre et moyenne des volumes mesurés sur les
images.

Les écarts sont calculés comme ceci :
(Valeur volume cylindre déplacé - Valeur volume cylindre centré) / Valeur volume

cylindre centré.

Fantôme
Volume CT

Volume IRM
utilisé Volume Écart

Petit 542 540 -0,4%

Grand 1350 1423 5,4%

Tableau 4.IV – Écart entre le volume mesuré des fantômes (en cm3) sur les images de
CT et d’IRM.

Les écarts sont calculés comme ceci :
(Valeur volume images IRM - Valeur volume images CT) / Valeur volume images CT.
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Figure 4.5 – Différences de volume en fonction des déplacements latéraux.
Les barres d’erreurs sur les données représentent la précision du déplacement latéral à

l’intérieur de l’appareil de résonance magnétique.
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Figure 4.6 – Coupes CT du fantôme grand avec contour effectué sur les images CT et
les images IRM.
Le contour rouge a été dessiné sur les images CT alors que le contour vert a été dessiné

sur les images IRM T1.
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même augmentation du volume est observée pour le grand fantôme. Toutefois, il y a une

augmentation de la différence de volume plus prononcée sur le grand fantôme pour de

petits déplacements. Ces différences de volumes sont plus petites que celles mesurées

entre les deux modalités d’imagerie. Certaines variations de volume peuvent être causées

par le bruit présent dans l’image. En effet, le bruit peut influencer le contourage auto-

matique du fantôme sur le cylindre, surtout dans la partie la plus éloignée de l’antenne.

Dans cette région, le contour doit être effectué manuellement pour rejeter les voxels en

dehors du fantôme (voir figure 4.4).

Pour un déplacement longitudinal de 10 cm par rapport à la position initiale, la va-

riation de volume du grand fantôme est de 0,8 %, soit moins de la moitié du la variation

du volume du plus grand déplacement latéral. Le positionnement longitudinal du fan-

tôme sur la table n’affecte donc que très peu le volume mesuré du fantôme. Quant à la

direction verticale, une différence du volume mesuré de 4,5 % est observée lorsqu’un

déplacement de 4 cm est effectué. Cette différence est du même ordre de grandeur que

celle obtenue entre les images provenant du CT et de l’appareil d’IRM. Dans un cas cli-

nique, il est rare qu’un patient se retrouve aussi surélevé sur la table de l’appareil d’IRM.

Pour un patient possédant des seins très volumineux et qui est installé dans un coussin

d’immobilisation très épais, il serait possible d’observer cette différence de volume.

Dans le cas du déplacement longitudinal du FoV, la taille du FoV dans la direction

longitudinale est de 27 cm. Pour ces mesures, la différence de volume pour le petit fan-

tôme augmente en fonction du déplacement du centre du FoV. Le changement de volume

suit une courbe quadratique (figure 4.7). Donc, plus un objet se retrouve près de la limite

longitudinale du FoV, plus son volume mesuré est modifié sur les images de résonance

magnétique. Cette situation peut se produire cliniquement lors du positionnement d’un

patient. Si le radio-oncologue désire obtenir l’image du sein et une partie du poumon,

le sein peut se retrouver à l’extrémité supérieure du FoV. Lors du positionnement du

fantôme ou d’un patient, la position du centre du FoV dans la direction longitudinale

doit être prise en considération si le changement de volume veut être minimisé. Acquérir
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Figure 4.7 – Graphique des différences de volume en fonction de la position longitudi-
nale du FoV.

Les points représentent les volumes mesurés alors que la ligne représente l’équation
quadratique affichée sur le graphique.

plus de coupes permettrait de recentrer le FoV sur le sein du patient. Par contre, cela

augmente le temps total d’acquisition du signal qui est déjà long ( 7 min).

Le volume du cylindre ne change presque pas en fonction du déplacement latéral

dans l’appareil de résonance magnétique. La variation du volume du cylindre reste infé-

rieur à 0,5 % pour tous les déplacements. Une différence de volume de cet ordre reste en

dedans des possibles incertitudes présentes lors du calcul de la dose délivrée et a donc

peu d’impact sur la distribution de dose et les DVH.

La comparaison entre les images CT et les images IRM n’a pas été effectuée avec le

cylindre. En effet, le contenant de plastique est visible sur les images CT alors qu’il ne

l’est pas sur les images IRM. Le volume mesuré sur les images IRM sera donc toujours

plus petit que celui mesuré sur les images CT. Pour le fantôme, l’effet du déplacement

augmente avec la taille de celui-ci. Pour un objet de la taille d’un sein d’environs 550

cm3, l’effet du déplacement sur le volume n’est supérieur à 0,5 % qu’à partir d’un dépla-

cement de 7 cm. Pour le grand fantôme, un effet est visible pour de petits déplacements
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et atteint presque 3 % pour un déplacement de 8 cm. Cependant, ces différences sont

plus petites que celle observé entre les images de résonance magnétique et les images

de tomodensitométrie du grand fantôme. Le volume d’un objet est modifié selon sa po-

sition longitudinale par rapport au centre du FoV. Pour un décalage de 2 cm ou moins,

la différence est du même ordre que la répétitivité du nettoyage des contours. L’effet est

significatif pour des décalages de 3 cm et plus. Un changement sur le volume mesuré

est également visible lors d’un déplacement vertical du fantôme par rapport à la posi-

tion initiale. Ce changement est comparable à celui observé entre les deux modalités

d’imageries avec le grand fantôme (4,5 % vs 5,4 %).

Il est important de placer l’objet d’intérêt au centre du FoV afin de limiter les chan-

gements de volume observés. De plus, un déplacement de quelques centimètre dans la

direction latérale par rapport au centre du tunnel de l’IRM peut être appliqué mais, au

delà de 5 cm, l’impact sur le volume mesuré du fantôme devient significatif même pour

le petit fantôme. Cependant, il faudra toujours prendre en compte la différence de vo-

lume mesuré, pour le grand fantôme, entre les images provenant des deux modalités

d’imagerie.

Pour cette section, les sources d’erreurs sont la précision du positionnement du fan-

tôme, la taille des voxels des images ainsi que la répétabilité du contourage. L’incertitude

sur le positionnement à l’intérieur de l’appareil est d’au plus 1 mm ; une règle est utilisée

pour mesurer la distance entre les marques sur le fantôme et les lasers de positionnement,

qui sont fixes. La différence de taille des voxels entre les images CT et les images IRM

est négligeable sauf pour l’épaisseur des coupes d’acquisitions (2 mm vs 3 mm). La

répétabilité du nettoyage du contour est environ 0.5 %.

Les différences de volumes obtenues pour le grand fantôme sont significatives par

rapport à la répétabilité de l’acquisition des images et du contourage automatique suivi

d’un nettoyage manuel du fantôme. Si un patient possède un sein avec un gros volume,

celui-ci pourra sembler plus gros qu’il ne l’est en réalité et ainsi augmenter la distance

entre les cathéters et la surface de la peau du patient. Lors du calcul de la distribution de
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dose, la dose à la peau pourrait être sous-évaluée. Les différences observées pour le petit

fantôme sont plus petite. Ces différences sont plus grande que l’incertitude du contou-

rage pour des déplacements latéraux du fantôme supérieurs à 6 cm. L’impact en clinique

sera donc moindre que pour un sein plus volumineux. Pour le cylindre, le volume ne

change pas significativement en fonction des déplacements latéraux.

4.3 Utilisation de l’option Shim du champ magnétique

Lors de l’acquisition d’images cliniques, les technologues qui saisissent les para-

mètres d’acquisition dans le logiciel peuvent activer le shim du champ magnétique.

Comme mentionné dans la section 3.3.3, le shim consiste à utiliser un autre aimant afin

d’uniformiser le plus possible le champ magnétique primaire dans une région au détri-

ment du reste du champ magnétique. L’activation de cette option pourrait modifier les

dimensions d’un objet d’intérêt selon sa position par rapport à la zone corrigée du champ

magnétique par le shim. Cette section vise à voir l’effet de l’activation du shim ainsi que

l’utilisation de différents volumes de shim sur le volume d’un objet d’intérêt.

4.3.1 Acquisition des images

Un fantôme de bolus rose est placé sur un cylindre contenant du NiSO4 −NaCl.

Ce montage est ensuite placé sur la table de l’appareil de résonance magnétique centré

selon la direction latérale. Les paramètres pour une séquence pondérée T2 sont entrés

dans le logiciel de contrôle de l’appareil d’IRM. Le FoV est réduit de 300 mm à 225

mm de côté. Une série d’images est acquise sans activer le shim du champ magnétique.

Ensuite, le shim est activé pour une région dans les trois dimensions avant d’acquérir

une nouvelle série d’images. Des tailles de shim allant de 18 mm à 300 mm pour chaque

dimension ont été utilisées. Une petite taille de shim est utilisée pour voir l’effet qu’il

aura sur le reste du fantôme. Le shim de 300 mm est utilisé pour voir l’effet qu’aura

un shim plus grand que le FoV utilisé pour acquérir l’image. L’expérience a été répétée
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en modifiant seulement la taille du shim dans deux dimensions. La taille dans le plan

transverse (latéral-vertical) a été modifiée à chaque acquisition selon le tableau 4.V. Par

contre, la taille du shim a été maintenue constante dans la dimension longitudinale à 120

mm. Les images sont envoyées dans Pinnacle® et le contour du fantôme est mesuré à

l’aide de l’outil de contour automatique pour sélectionner ce dernier tout en rejetant le

cylindre de NiSO4 −NaCl.

4.3.2 Résultats

Le tableau 4.V et la figure 4.8 montrent les différences de volumes mesurés sur les

images de résonance magnétique en utilisant différentes tailles de shim.

4.3.3 Discussion sur les résultats

Lorsque le shim est modifié seulement dans le plan transverse, le volume du fantôme

mesuré dans Pinnacle® ne change pratiquement pas. Par contre, l’utilisation d’une petite

taille de shim dans les trois dimensions affecte le volume mesuré. En augmentant la

taille du shim utilisé, l’écart du volume avec celui de la séquence sans shim diminue

de manière logarithmique. Les différences maximales de volumes pour l’utilisation du

shim sont du même ordre de grandeur que pour les déplacements inférieurs à 4 cm du

grand fantôme à l’intérieur de l’appareil d’IRM. La variation de volume est inférieure à

1% pour un shim très petit et inférieur à 0.5% pour un shim possédant des côtés de 80

mm ou plus. Notons que, même en utilisant un shim plus grand que le FoV, l’effet sur le

volume du fantôme est négligeable. Compte tenue des variations de volumes obtenues,

l’utilisation du shim n’affecte pas significativement le volume du fantôme.

Dans notre cas, les images du fantôme sans shim sont utilisables pour les mesures

de volume et la reconstruction des cathéters. Alors, l’option du shim ne sera pas uti-

lisée pour l’acquisition des autres images des fantômes. Pour l’imagerie par résonance

magnétique des patients, d’autres mesures sont nécessaires pour prendre en compte les

autres paramètres qui ne sont pas étudiés à l’aide du fantôme (mouvements, hétérogé-
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Dimensions du Différence volume Différence volume
shim (mm) shim 2D (%) shim 3D (%)

0 0,0 0,0
18 0,0 0,9
30 0,0 0,7
50 0,0 0,5
80 0,0 0,4

120 0,0 0,3
175 0,0 0,2
225 0,0 0,1
300 0,0 0,1

Tableau 4.V – Différence de volume du fantôme en fonction de la taille du shim.

Figure 4.8 – Graphique des différences de volume en fonction du shim utilisé.
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néités). Cependant, ces mesures préliminaires démontrent que l’utilisation du shim ne

devrait affecter les volumes des structures que légèrement. L’utilisation d’un shim avec

des côtés d’au moins 80 mm permettrait de limiter les changements de volumes à moins

de 0,5 % selon les mesures obtenues dans le tableau 4.V.

4.4 Limites du fantôme

Le montage utilisé dans ce chapitre tente de reproduire la morphologie d’un sein

(fantôme) avec le torse (cylindre) d’un patient. Il y a cependant des différences entre le

montage et la réalité. La largeur d’un patient est plus grande que pour le fantôme sur le

cylindre. Hors, les mesures de ce chapitre suggère que la variation de volume mesuré est

dépendant de la taille de l’objet étudié. Même si le volume du grand fantôme correspond

à la limite supérieur du volume d’un sein d’un patient, le reste du corps pourrait subir

également des changements au niveau du volume observable. Cela pourrait influencer

l’évaluation visuelle de la dose reçue par les organes à risques qui est effectuée.

De plus, le cylindre ne comporte par une zone d’air qui pourrait imiter la présence des

poumons dans un patient. Les radio-oncologues font peu confiance à l’utilisation de la

résonance magnétique pour la planification de traitement du sein notamment parce que

la région à traiter est près d’une interface tissus-air. Cette situation n’est pas présente

dans le cas de cancer de la prostate ou de cancer gynécologiques. L’interface tissus-

air augmente les distorsions du champ magnétique. Cela a pour effet de faire diminuer

plus rapidement le signal présent autour de l’interface, ce qui peut rendre l’acquisition et

l’interprétation des images plus difficile. La présence d’air dans les poumons d’un patient

influencera probablement l’identification des muscles pectoraux par le radio-oncologue

sur les images IRM par rapport aux images CT. L’impact de cette différence n’est pas

étudié avec le présent fantôme. Par contre, l’insertion d’air dans le cylindre et l’ajout

d’une couche de bolus par dessus le cylindre pourrait permettre d’estimer l’impact de

l’air des poumons d’un patient sur le volume du fantôme et de la couche de bolus situé
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près de l’air.

Bien que le montage utilisé ne soit pas la reproduction parfaite d’un patient, il per-

met d’avoir une idée des variations de volumes mesurées sur les images de tomodensi-

tométrie et de résonance magnétique. Sa consistance permet d’y insérer des cathéters de

traitement, ce qui s’avère un avantage pour le chapitre suivant et pour le calcul de distri-

butions de doses effectués à partir d’images provenant des deux modalités d’imagerie.



CHAPITRE 5

IMPLANTATION ET RECONSTRUCTION DES CATHÉTERS À

L’INTÉRIEUR D’UN FANTÔME

Dans le chapitre précédent, les différences au niveau des contours entre les images de

tomodensitométrie et d’imagerie par résonance magnétique ont été analysées. Dans cette

partie, la comparaison entre les deux modalités d’imagerie s’effectue au niveau de la

reconstruction des cathéters. Différents paramètres de la reconstruction peuvent affecter

la distribution de doses obtenue : la longueur reconstruite des cathéters, la position finale

de la source à l’intérieur d’un cathéter et la position des cathéters à l’intérieur du fantôme

ou du patient. La longueur reconstruite affecte l’exactitude de la délivrance du traitement

en rapprochant ou en éloignant les positions d’arrêt de la source les unes des autres par

rapport à la distribution de doses calculée. La figure 5.1 A montre un cathéter avec des

points aux 5 mm tandis que la figure 5.1 B montre ces mêmes points mais plus près les

uns des autres dû à la reconstruction erronée des cathéters.

Ceci peut créer des points chauds ou des trous dans la couverture du CTV. Quant à

la position finale de la source à l’intérieur des cathéters, une erreur se répercute en un

déplacement, le long de l’axe de reconstruction du cathéter, des positions d’arrêt de la

source et donc des isodoses réelles par rapport à celles calculées. La position finale de la

source est influencée par la reconstruction du bouton d’arrêt des cathéters. Finalement,

une différence de positionnement des cathéters reconstruits par rapport à la position

réelle à l’intérieur du sein changera complètement la distribution de dose en déplaçant

les positions d’arrêt de la source. Dans cette partie, c’est la longueur des cathéters qui est

mesurée sur les images de tomodensitométrie et sur les images de résonance magnétique.
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Figure 5.1 – Effet d’une différence de reconstruction des cathéters sur les positions de la
source à l’intérieur de ceux-ci.

En A, la distance entre les positions d’arrêt est toujours de 5 mm. En B, la
reconstruction des cathéters n’est pas droite. Du coup, la distance en ligne droite entre

les positions d’arrêt est plus petite que 5 mm.

5.1 Implantation

Un fantôme de bolus rose (voir section 4.1) est placé sur un cylindre rempli de solu-

tion NiSO4 −NaCl. Les deux tailles de fantôme ont été utilisées pour ces mesures. Pour

ce chapitre, le petit et le grand fantôme ont un volume d’environ 650 cm3 et 1200 cm3

respectivement. Les volumes des fantômes sont différents de ceux du chapitre 4 puisque

ceux-ci sont remodelés avant chaque journée d’imagerie. Comme les moules sont uti-

lisés pour former les fantômes (figure 4.1), ceux-ci ont à peu près la même forme. De

la pâte à modeler enveloppée de pellicule plastique fait office de cavité à l’intérieur du

fantôme. Des gélules de vitamines E sont placées sur le fantôme afin d’avoir un repère

externe pour les lasers et pour situer la pâte à modeler à l’intérieur du fantôme.

Une première série d’images de tomodensitométrie est acquise pour obtenir une vue

de l’intérieur du fantôme et de la position de la pâte à modeler par rapport aux marqueurs

externes. Ces images sont ensuite utilisées comme guide pour insérer les aiguilles à tra-
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Figure 5.2 – Photo des boutons d’arrêt (gauche) et des points d’entrées des cathéters
(droite) sur un fantôme de bolus rose.

vers le bolus afin de couvrir la cavité. Une première rangée d’aiguilles est installée puis

une autre série d’images de tomodensitométrie est prise afin de guider la seconde rangée

d’aiguilles. Les aiguilles sont remplacées par les cathéters d’implantation avant qu’une

dernière série d’images de tomodensitométrie ne soit acquise. La figure 5.2 montre des

photos d’un fantôme de bolus après l’implantation des cathéters.

Le montage est, par la suite, déplacé sur la table de l’appareil d’imagerie par réso-

nance magnétique. Du gel à ultrasons est placé sur les boutons pour permettre de les si-

tuer sur les images de résonance magnétique. Des images pondérées T2 et T1 (voir 3.3.3)

du fantôme implanté sont acquises. Les images d’IRM et de CT sont ensuite transférées

vers le logiciel Oncentra®.

Pour vérifier s’il y a présence d’une déformation des cathéters aux extrémités d’une

zone d’intérêt, des cathéters sont insérés dans un fantôme selon la figure 5.3. Les cathé-

ters sont placés comme suit : 2 cathéters en inférieur, 2 cathéters en antérieur au centre

du fantôme, 2 cathéters en postérieur au centre du fantôme et 2 cathéters en supérieur.

Des images de tomodensitométrie sont acquises ainsi que des images IRM pondérées T1

et T2. Ensuite, pour vérifier l’effet de la présence de distorsions dans une séire d’image,
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les séquences T1 et T2 du fantôme périphérie sont répétées en insérant volontairement

des distorsions dans les images. Pour ce faire, l’option de correction des distorsions

2D est désactivée. Cette correction permet d’ajuster les bords de la série d’images afin

qu’elles soient de forme carrée. Sans cette correction, les images ont tendance à avoir

des contours arrondis (figure 5.4[32]), effet qui est causé par le design des gradients uti-

lisés pour récolter le signal. Le FoV de l’image est augmenté (450 mm x 450 mm) et le

fantôme est placé en périphérie du FoV afin d’augmenter l’effet des distorsions. L’ajout

de ces distorsions dans les images permettra d’observer l’effet sur la longueur recons-

truite des cathéters que peuvent avoir de tels distorsions. Le but n’est pas d’obtenir, dans

un cadre clinique, des images de patients en retirant la correction des distorsions lors de

l’acquisition des images mais bien d’avoir un aperçu des impacts que de tels distorsions

pourrait avoir sur la reconstruction des cathéters.

5.2 Reconstruction des cathéters

Dans le logiciel Oncentra ®, il est possible de modifier l’orientation des images Pour

le petit et le grand fantôme, les cathéters sont d’abord numérotés de l’avant (supérieur)

vers l’arrière (inférieur) du fantôme. Cette méthode de numérotation permet de s’assurer

que les cathéters ont le même indice dans chacune des séries d’images. Puis, les cathéters

sont reconstruits un par un. Pour le fantôme périphérie, la numérotation mentionnée plus

haut est utilisée.

En partant de l’image où tous les cathéters sont numérotés, les images sont par-

courues pour remonter jusqu’au bouton signifiant la fin du cathéter. Pour les images de

résonance magnétique, le bouton est représenté par une zone sans signal à l’intérieur du

gel à ultrasons. La dernière position d’arrêt est située physiquement à 1 mm de la surface

externe du bouton de plastique. La présence du gel à ultrasons permet de situer le bouton

d’arrêt (zone sombre) à l’intérieur du gel. La position finale (tip end) du cathéter sur

les images IRM est placée dans la zone sombre à 1 mm de l’interface gel-zone sombre.
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Pour les images CT, la position finale est placée à 1 mm du bout de la partie visible du

bouton d’arrêt. Un point de reconstruction est ensuite ajouté à toutes les deux ou trois

coupes, selon la visibilité du cathéter à l’intérieur du fantôme. Arrivé à l’autre extrémité

du fantôme, le cathéter est reconstruit jusqu’à la surface du bolus. Les figures 5.5 et 5.6

montrent un exemple de reconstruction au niveau du bouton d’arrêt et de la dernière

position reconstruite à la surface d’un des fantômes. La dernière position reconstruite

de chaque cathéter est notée pour chaque série d’images. Les cathéters sont reconstruits

dans chaque séquence d’images : CT, IRM T1 et T2 ainsi que IRM T1 et T2 avec distor-

sions. Les figures 5.7, 5.8 et 5.9 montrent les cathéters reconstruits à l’intérieur du petit

fantôme, du grand fantôme et du fantôme périphérie.

5.3 Résultats

Le tableau 5.I montre les résultats obtenus pour la reconstruction de 13 cathéters

sur des séries d’images de tomodensitométrie et de résonance magnétique pondérées

T1 et T2. Ces cathéters proviennent de l’implantation du petit (# 1 à # 5) et du grand

fantôme (# 6 à # 13). Pour le fantôme imagé avec des cathéters en périphérie avec et

sans distorsions, les résultats sont présentés dans le tableau 5.II. Notons que la résolution

de reconstruction des cathéters sur les images est de 1 mm dans le logiciel Oncentra®.

Cette résolution dépend du type de système à chargement utilisé et correspond au pas

minimum entre deux positions d’arrêt de la source. Ce pas varie entre 1 et 10 mm selon

l’appareil utilisé. L’appareil utilisé au CICM (Flexitron) permet un pas de 1 mm. La

taille des voxels dans le sens de la reconstruction est inférieur à 1 mm.
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Figure 5.3 – Position des cathéters implantés en périphérie dans le fantôme.

Cathéter Position CT Position IRM T1 Position IRM T2
#1 123 120 121
#2 126 126 125
#3 131 129 130
#4 117 117 118
#5 120 116 117
#6 62 61 61
#7 76 74 74
#8 63 62 62
#9 80 79 80

#10 63 61 62
#11 78 76 78
#12 64 63 63
#13 87 89 89

Tableau 5.I – Position proximale reconstruite (en mm) des cathéters sur les images CT
et d’IRM



60

Figure 5.4 – Image d’un fantôme de linéarité sans correction des distorsions en deux
dimensions.

Aux extrémités de l’image, les lignes et les points sont déformés par les distorsions
présentes dans l’image. Source : [32].

Figure 5.5 – Position du bouton d’arrêt (A) et de la dernière position reconstruite (B) sur
les images CT d’un fantôme.
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Position Position Position Position Position
Cathéter IRM T1 avec IRM T2 avec

CT IRM T1 IRM T2 distorsions distorsions
#1 164 162 163 159 160
#2 155 154 156 154 154
#3 148 142 142 139 140
#4 96 93 92 89 90
#5 146 142 142 138 138
#6 100 96 97 94 95
#7 157 153 156 157 159
#8 134 128 131 136 133

Tableau 5.II – Position proximale reconstruite (en mm) des cathéters en périphérie sur
les images CT et d’IRM

Figure 5.6 – Position du bouton d’arrêt (A) et de la dernière position reconstruite (B) sur
les images IRM T2 d’un fantôme.
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5.4 Discussions sur les résultats

La longueur des cathéters sur les images IRM pondérées T1 sont 1,3 ± 1,4 mm

(moyenne ± écart-type) plus long que ceux reconstruits sur les images CT et ceux re-

construits sur les images IRM pondérées T2 sont 0,8 ± 1,2 mm plus long. Si on analyse

non pas la longueur mais la différence absolue entre les deux reconstructions, la diffé-

rence moyenne entre les images CT et IRM T1 est de 1,6 ± 1,1 mm et de 1,2 ± 0,8 mm

entre les images CT et IRM T2. La taille des voxels sur les images provenant du CT est

de 0,098 x 0,098 x 0,200 cm3. La taille des voxels des images de résonance magnétique

dépend du FoV utilisé. Pour le FoV utilisé pour imager le fantôme, la taille des voxels

varie entre 0,062 x 0,062 x 0,300 cm3 et 0,070 x 0,070 x 0,300 cm3. Les différentes

coupes des images sont dans l’axe longitudinal du fantôme et représente la dimension

la plus grande des voxels. Les cathéters, eux, sont dans l’axe latéral du fantôme ; c’est

donc principalement la dimension la plus petite des voxels qui limite la précision de la

reconstruction.

Lors d’un traitement d’un patient, les cathéters d’implantation sont reconstruits et

leur longueur est comparée à la longueur mesurée des cathéters Proguide s’insérant à

l’intérieur de ceux-ci. Ceci est effectué pour chaque patient et chaque cathéter. Un échan-

tillon de 100 cathéters, reconstruits par différents physiciens médicaux, a été analysé afin

de voir la différence entre la longueur réelle des cathéters et la longueur reconstruite sur

les images de CT des patients. En prenant en considération si le cathéter reconstruit est

plus court ou plus long, la différence moyenne obtenue est de -0,1 ± 1,1 mm. La diffé-

rence absolue moyenne de longueur est de 0,7 ± 0,9 mm. La précision de reconstruction

des différents physiciens est donc d’environ 1 mm pour les cathéters reconstruits sur des

images CT de patients. Il y a cependant une incertitude supplémentaire lorsque la lon-

gueur des cathéters est mesurée avec la règle. Cette incertitude est d’environ 0,5 mm à

chaque bout du cathéter, ce qui ajoute une erreur de ± 1 mm sur ces comparaisons.

La longueur reconstruite des cathéters entre les deux séquences IRM est de 0,7 ± 0,6
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mm, les cathéters étant plus long sur les images pondérées T1. Les trous, causés par les

boutons, dans le gel à ultrasons sont plus visibles sur les images T2 que sur les images

T1 (figure 4.2). Cela peut expliquer la différence de longueur reconstruite des cathéters

entre les différentes images de résonance magnétique.

Pour le fantôme périphérie, la différence moyenne de longueur entre les images pon-

dérées T1 et celles provenant du CT est de 3,8 ± 1,6 mm pour les cathéters reconstruits

sans distorsions . Pour les images pondérées T2, cette différence est de 2,6 ± 2,1 mm.

Ces différences sont plus élevées que pour les cathéters du tableau 5.I. Même en prenant

en compte la résolution de reconstruction des cathéters, ces différences restent significa-

tives. Les cathéters 3 et 5, situés près du cylindre (figure 5.3), possèdent la plus grande

différence en prenant en compte les deux types de séquences utilisées. Les cathéters si-

tués près de la surface, soit les cathéters 4 et 6, viennent par la suite, suivi des cathéters

7 et 8. La différence de longueur de reconstruction pour les cathéters situés en supérieur

(1 et 2) est d’environ 1 mm, ce qui n’est pas significatif. Seuls les cathéters situés en

inférieur (7 et 8) semblent être affectés par la séquence utilisée lors de l’acquisition des

images dans l’appareil d’IRM. La différence de longueur entre les images pondérées

T1 et T2 est de 0,5 ± 1,0 mm en excluant les cathéters 7 et 8, dont la différence est

de 3 mm. Donc, les images pondérées T2 donnent de meilleurs résultats par rapport aux

images pondérées T1 pour la reconstruction des cathéters situés en périphérie d’un objet.

L’ajout de distorsions géométriques dans les images de résonance magnétique a aug-

menté la longueur des cathéters sauf pour la paire 7-8 située en supérieur. Pour ceux-ci,

la longueur des cathéters a diminuée (position proximale reconstruite plus grande). Lors

des mesures sans distorsions, ces cathéters se retrouvent à l’extrémité du FoV. Hors,

pour les mesures avec distorsions, ils sont les cathéters situés le plus près du centre du

FoV. Leur longueur reconstruite se rapproche donc des longueurs reconstruites pour ces

cathéters sur les images provenant du CT. En excluant ces cathéters, la différence de

longueur entre les images pondérées T1 avec distorsions et les images provenant du CT

est de 6,0±2,6 mm. La différence pour les images pondérées T2 avec distorsions est de
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5,3 ± 2,4 mm. La différence de longueur entre les images avec et sans distorsions est

d’environ 2,5 mm. La taille des voxels sur les images déformées provenant de l’IRM est

de 0,141 x 0,141 x 0,300 cm3.

En considérant la résolution de reconstruction des cathéters, il y a peu de différences

entre la longueur reconstruite des cathéters provenant de l’une ou l’autre des modali-

tés d’imagerie pour des cathéters placés relativement au centre de l’objet d’intérêt. La

différence de volume entre les deux modalités d’imageries obtenue dans le chapitre 4

n’a donc pas une grande influence sur la reconstruction des cathéters. La différence de

longueur reconstruite des cathéters en périphérie du fantôme est par contre significative.

De plus, la présence de distorsions dans les images de résonance magnétique influence

la reconstruction des cathéters. Dans certaines conditions d’acquisition où de tels dis-

torsions pourraient être présentes, cela aurait un impact sur la reconstruction et donc

possiblement sur la distribution de doses en déplaçant les positions d’arrêt de la source à

l’intérieur des cathéters. Les cathéters situés près de la surface du fantôme obtiennent les

plus grandes différence de longueur de reconstruction. En général, la reconstruction des

cathéters sur les images pondérées T2 est plus près de la longueur reconstruite sur les

images provenant du CT que la reconstruction effectuée sur les images pondérées T1.

Cette différence de reconstruction peut affecter la distribution de doses calculée par

le logiciel de planification. Dans notre cas, la longueur reconstruite sur les images IRM

est plus grande que sur les images CT. Les positions d’arrêt de la source se retrouve-

ront physiquement plus éloignées les unes des autres à l’intérieur des cathéters (et sur

les images CT lors d’une copie des paramètres d’optimisation) que ce qui est visible

lors du calcul de distribution de dose (figure 5.1). Cette augmentation de distance aura

pour effet de diminuer les régions où la dose est très élevée. Par contre, cela peut éga-

lement diminuer la distance entre les positions d’arrêt et les connecteurs des cathéters,

augmentant ainsi la dose réelle reçue par la surface de la peau à cet endroit par rapport

à la dose calculée. Hors, c’est justement à cet endroit où la limite de dose reçue par la

peau est la plus sévère (voir tableau 3.III). Une dose moins élevée à cet endroit permet
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une meilleure cicatrisation des trous laissés par les cathéters. Si cet endroit reçoit une

dose plus élevée, le processus de cicatrisation sera affecté et le résultat final, au niveau

cosmétique, sera moins beau, ce qui peut affecter psychologiquement le patient.

En clinique, la précision de reconstruction des cathéters des physiciens par rapport à

la réalité est de ± 2 mm. Cette précision provient l’incertitude lors de la reconstruction

(1 mm) et de l’incertitude de la mesure du cathéter (1 mm). Pour le petit fantôme et

le grand fantôme, les différences observées entre les différentes longueurs reconstruites

sont comparables à la précision de reconstruction des cathéters, bien qu’étant presque

toujours systématiquement plus long. L’utilisation de la résonance magnétique au lieu

du tomodensitomèetre pour la reconstruction des cathéters de ces fantômes n’a que peu

d’impact sur la distribution de dose. Pour le fantôme périphérie, les différences sont plus

grandes que seul l’incertitude liée aux différentes sources d’erreurs pour la plupart des

cathéters. L’ensemble des cathéters placés dans le fantôme périphérie ne représente pas

un cas clinique car la surface de la peau et le muscle pectoral recevraient une dose trop

élevée pour être acceptable lors d’un traitement. Par contre, si des cathéters situés à ces

endroits devraient être utilisés pour un traitement, leur longueur devrait être comparée à

celle mesurée pour chaque cathéter. Si un cathéter possède une différence de longueur

avec la réalité de plus de 4 mm, l’utilisation de ce cathéter lors du calcul de la distribution

de doses devrait être reconsidérée. ce dernier ne devrait pas être utilisé lors du calcul de

la distribution de dose.

Ici, seul la différence de longueur reconstruite a été analysée. La différence de posi-

tion des cathéters entre les deux modalités d’imageries peut également affecter la distri-

bution de doses obtenue. Dans le chapitre suivant, l’effet de ces différences sera analysé

à l’aide de distributions de doses simples effectuées sur ces mêmes images de fantômes

implantés.



CHAPITRE 6

DISTRIBUTIONS DE DOSES SUR FANTÔME

Avant d’arriver à comparer des distributions de doses calculées sur les images de to-

modensitométrie et d’imagerie par résonance magnétique de patients, des distributions

de doses ont été calculées sur le fantôme utilisé précédemment (chapitre 5). De cette

façon, les variables présentes entre deux images d’un même patient (positionnement,

respiration) sont éliminées du processus. Dans le chapitre précédent, il a été montré que

les cathéters reconstruits sur les images de résonance magnétique sont presque de la

même longueur que ceux reconstruits sur les images de tomodensitométrie. Par contre,

en introduisant des distorsions dans les images ou en positionnant les cathéters près de

la périphérie du fantôme, ce n’est plus le cas. En effectuant des distributions de doses

sur un fantôme, la seule variable, à part le système utilisé pour acquérir l’image, est la

reconstruction des cathéters. Les positions d’arrêt, les temps d’arrêt et l’activité de la

source ainsi que les contours sont constants entre les différentes séries d’images. Si les

cathéters sont aux mêmes positions par rapport aux autres structures (cibles et organes

à risques), les histogrammes dose-volume (Dose-Volume Histograms, DVH) et les cri-

tères de doses pour les contours seront très semblables. Le calcul d’une distribution de

doses sur les images IRM acquises avec distorsions induites permet de voir l’effet poten-

tiel de telles distorsions dans le cas où leur présence dans des images de patients serait

observée. Le but ici n’est pas d’acquérir des images cliniques de patients en introdui-

sant volontairement des distorsions. Cela a pour effet d’estimer, au pire, la présence de

distorsions, causées notamment par la respiration des patients, dans les images qui sont

acquises dans un cadre thérapeutique et non diagnostique.

Le logiciel utilisé pour dessiner les contours et effectuer les fusions entre les diffé-

rentes séries d’images est Pinnacle®. Les différents outils disponibles sont plus perfor-

mants pour ces opérations dans ce logiciel comparativement à Oncentra®. Oncentra®
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est utilisé pour la reconstruction des cathéters et pour le calcul de la distribution de doses.

Pour les images provenant de l’appareil de résonance magnétique, une série d’images

pondérée T1 et une autre série pondérée T2 sont utilisées. Lors d’un traitement d’un

patient, le radio-oncologue utilise les images de l’IRM pondérées T2 pour dessiner le

contour représentant la cavité et le contour représentant le CTV car la pathologie est

plus visible sur les images pondérées T2. Selon des essais préliminaires effectués par

les physiciens présents au CICM, il serait plus facile de reconstruire les cathéters sur les

images IRM pondérées T1 des patients. Le calcul des distributions de doses sur les deux

types d’image provenant de la résonance magnétique permettra de vérifier l’impact de la

reconstruction des cathéters sur ces deux images.

6.1 Description des fantômes

Pour cette partie du mémoire, les trois fantômes du chapitre précédent ont été utilisés

(5.1 pour les paramètres d’acquisitions). Le tableau 6.I présente les différentes caracté-

ristiques de ces fantômes. Le fantôme périphérie fait référence au grand fantôme avec

les cathéters situés en périphérie du fantôme. Les différents volumes ont été mesurés sur

les images provenant du tomodensitomètre à l’aide du logiciel Pinnacle®. Le volume

de la cavité est représente par le volume de la pâte à modeler à l’intérieur du fantôme

sauf pour le fantôme périphérie. Pour ce fantôme, le contour a été dessiné au centre ap-

proximatif du fantôme. La largeur du fantôme a été mesuré à partir des images CT sur la

coupe où le fantôme est le plus large. La figure 6.1 illustre comment cette mesure a été

effectuée. Les figures 6.2, 6.3 et 6.4 montrent des images CT et IRM pondérées T1 et T2

avec contours de chacun des différents fantômes.

6.2 Fusion et contours

Une première fusion est effectuée manuellement en translatant les images provenant

de l’IRM pour les superposer à celles acquises à l’aide du CT. Ensuite, un point est créé à
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Nom du Volume Largeur Volume Volume Nombre
fantôme fantôme fantôme Cavité CTV de
utilisé (cm3) (cm) (cm3) (cm3) cathéters

Petit fantôme 664 14 19 88 5
Grand fantôme 1171 19 24 61 8

Fantôme périphérie 834 19 13 181 8

Tableau 6.I – Caractéristiques des différents fantômes utilisés dans ce chapitre.

l’intérieur de chacun des boutons d’arrêt des cathéters sur les images CT et IRM. Chaque

cathéter possède un point avec un indice identique sur chacune des différentes séries

d’images. La fusion est modifiée en minimisant la distance entre les différents points

des images IRM pondérées T1 et T2 et ceux des images CT. Cela permet au logiciel non

seulement d’effectuer des translations mais également des rotations des images IRM. Par

contre, il n’y a pas de déformation des images lors de la fusion ; c’est une registration

rigide qui est effectuée. Finalement, de légers ajustements sont apportés pour tenter de

superposer le plus possible la cavité sans trop compromettre la superposition des boutons

d’arrêt et le contour externe.

Pour le fantôme périphérie, la méthode est légèrement différente puisqu’il n’y a pas

de pâte a modeler à l’intérieur du fantôme. Les deux premières étapes de la fusion sont

identiques aux fusions effectuées sur les autres fantômes. Lors de la dernière étape, c’est

le contour externe du fantôme qui est ajusté pour un maximum de superposition sans trop

modifier la superposition des boutons d’arrêt et de la jonction cylindre-fantôme. Voici,

dans l’ordre, les priorités pour la fusion :

• Jonction fantôme-cylindre ;

• Position des boutons d’arrêt ;

• Position des cathéters ;

• Cavité ;

• Contour externe.



72

Ces priorités correspondent à ce qui est effectué dans un cadre clinique pour un

patient. La jonction fantôme-cylindre correspond, dans un patient, à la jonction muscle-

poumon. La fusion résulte en une bonne superposition de la cavité pour le petit fantôme

et le grand fantôme. Par contre, un léger décalage subsiste par rapport au contour externe

des fantômes. Pour le fantôme implanté en périphérie, la superposition est correcte au

niveau des boutons d’arrêt et du contour externe situé du même côté que ces boutons.

Par contre, à l’autre extrémité des cathéters, les images IRM T1 et T2 se retrouvent à

l’extérieur du fantôme sur les images CT. La différence est encore plus grande entre les

images CT et les images IRM T1 et T2 acquises avec distorsions induites.

Pour le petit fantôme et le grand fantôme, les contours sont effectués dans Pinnacle®

sur les images IRM pondérées T1. Le contour Cavité est représenté par la boule de pâte a

modeler présente à l’intérieur du fantôme de bolus. Le CTV du petit fantôme représente

le contour Cavité avec une marge uniforme de 10 mm. Pour le CTV du grand fantôme,

c’est une marge de 5 mm qui a été ajouté au contour Cavité. Le contour Externe englobe

la totalité du fantôme et du cylindre qui est visible dans les images. Le contour Peau

Surface, débutant à la surface du fantôme et englobant seulement de l’air, permet de

déterminer la dose maximale que reçoit la surface du fantôme. Puisque les positions

d’arrêt se retrouvent à l’intérieur du fantôme et à l’extérieur de la structure Peau Surface,

la dose maximale sera nécessairement dans la partie du contour qui est à la surface du

fantôme.

Les images provenant du CT sont utilisées pour le fantôme périphérie. Comme men-

tionné plus haut, le contour Cavité du fantôme périphérie est ajouté à la main contraire-

ment aux deux autres fantômes. Une marge, différente selon la direction, a été ajoutée

pour créer le CTV. Une marge variable a été utilisé afin de réussir à atteindre les cathé-

ters situés en supérieur et en inférieur du fantôme sans toutefois déborder du fantôme

en antérieur et en postérieur. Cette marge va de 2 mm (antérieur) jusqu’à 40 mm (supé-

rieur et inférieur). Comme les cathéters se retrouvent près de la surface du fantôme, le

contour Peau Surface n’est pas utilisé puisque certains cathéters se retrouvent très près
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de ce dernier sur plusieurs coupes. Cela rend les variations du critère de dose pour ce

contour plus difficile à évaluer. De plus, lorsque des cathéters se retrouve aussi près de

la surface de la peau d’un patient, ils ne sont généralement pas utilisés pour le calcul de

la distribution de doses.

Une fois les contours dessinés, ils sont copiés sur les autres séries d’images du même

fantôme. Pour le petit fantôme et le grand fantôme, les contours sont copiés des images

IRM T1 sur les images IRM T2 et sur les images CT. Pour le fantôme périphérie, les

contours sont copiés des images CT sur les images IRM T1 et T2 avec ou sans distor-

sions induites. Comme les images provenant de la résonance magnétique ne sont pas

orthogonales à celles provenant du tomodensitomètre à la suite de la fusion, Pinnacle®

doit modifier légèrement les contours afin de les adapter au nouveau système de coor-

données. Cette opération modifie le volume des contours. Les tableaux 6.II, 6.III et 6.IV

montrent les différents volumes des structures dans Pinnacle®. Les valeurs des volumes

des contours sont arrondies au cm3 près. Il y a une différence moyenne de 1 cm3 entre le

volume des structures dessinées et mesurées sur les images IRM T1 et ces mêmes struc-

tures copiées sur les images CT. Cette différence de volume peut affecter les différents

critères dosimétriques obtenus après avoir calculé la distribution de doses. Plus la struc-

ture est petite, plus l’impact sera élevé. Les volumes mesurés sur les images IRM T2 sont

semblables à ceux mesurés sur les images IRM T1. Lorsque toutes les séries d’images

ont leurs contours, elles sont envoyées vers le logiciel Oncentra® pour la reconstruction

des cathéters et pour le calcul de la distribution de doses.

Pour le petit fantôme, il n’y a pas de différence entre les contours copiés sur les

images CT et ceux dessinés sur les images CT. Par contre, il y a une différence pour le

grand fantôme. La différence de volume du grand fantôme observée dans le chapitre 4

a probablement un effet sur le volume de la boule de pâte à modeler. Cette différence

devra être prise en compte lors de l’analyse des critères de doses.
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Figure 6.1 – Mesure de la largeur du grand fantôme.

Origine des Volume Cavité Volume CTV
contours (cm3) (cm3)

Dessiné sur images IRM
T1 et mesuré sur 20 89
images IRM T1

Dessiné sur images IRM
T1, copié et mesuré sur 19 88

images CT
Dessiné sur images CT

et mesuré sur 19 88
images CT

Tableau 6.II – Volumes des contours Cavité et CTV mesurés sur les différentes séries
d’images pour le petit fantôme.
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Figure 6.2 – Images CT et IRM du petit fantôme implanté.

Image CT avec contours effectués sur images CT (A), image CT avec contours effectués
sur images IRM T1 (B), image IRM T1 avec contours effectués sur images IRM T1 (C)
et image IRM T2 avec contours sur images IRM T1 (D). Lorsque dessinée sur le CT
[IRM], le contour Cavité est en vert [bleu], le CTV est en rouge [marron] et le contour
Peau Surface est en orange [jaune].
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Figure 6.3 – Images CT et IRM du grand fantôme implanté.

Image CT avec contours effectués sur images CT (A), image CT avec contours effectués
sur images IRM T1 (B), image IRM T1 avec contours effectués sur images IRM T1 (C)
et image IRM T2 avec contours sur images IRM T1 (D). Lorsque dessinée sur le CT
[IRM], le contour Cavité est en vert [bleu], le CTV est en rouge [marron] et le contour
Peau Surface est en orange [jaune].
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Figure 6.4 – Images CT et IRM du fantôme périphérie implanté.

Image CT (A), image IRM T1 (B), image IRM T2 (C), image IRM T1 avec distorsions
induites (D) et image IRM T2 avec distorsions induites (E). Les contours sont dessinés
sur les images CT. Le contour Cavité est en vert et le CTV est en rouge.

Origine des Volume Cavité Volume CTV
contours (cm3) (cm3)

Dessiné sur images IRM
T1 et mesuré sur 26 71
images IRM T1

Dessiné sur images IRM
T1, copié et mesuré sur 26 70

images CT
Dessiné sur images CT

et mesuré sur 24 61
images CT

Tableau 6.III – Volumes des contours Cavité et CTV mesurés sur les différentes séries
d’images pour le grand fantôme.
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Origine des Volume Cavité Volume CTV
contours (cm3) (cm3)

Dessiné sur images CT
et mesuré sur 13 181
images CT

Dessiné sur images CT,
copié et mesuré sur 13 182

images IRM T1
Dessiné sur images CT,

copié et mesuré sur 12 177
images IRM T1 avec distorsions

Tableau 6.IV – Volumes des contours Cavité et CTV mesurés sur les différentes séries
d’images pour le fantôme périphérie.

6.3 Reconstruction des cathéters et distribution de doses

La reconstruction des cathéters est effectuée de manière indépendante sur chacune

des séries d’images de chacun des fantômes. Pour cette partie, la reconstruction des ca-

théters est la même qui a été effectuée lors du chapitre précédent. Les tableaux 5.I et 5.II

présentent les dernières positions proximales reconstruites pour chacun des cathéters.

Dans le tableau 5.I, les cathéters #1 à #5 sont ceux reconstruits pour le petit fantôme et

les cathéters #6 à #13 correspondent au grand fantôme.

Une première distribution de doses est calculée sur les images IRM T1 du petit et

du grand fantôme. D’abord, les positions d’arrêt de la source sont activées pour couvrir

le contour CTV. La distance entre chaque activation dans un cathéter est de 5 mm. La

limite pour activer les positions d’arrêt est de 5 mm à l’extérieur du contour CTV. Au

delà de cette limite, aucune autre position d’arrêt n’est activée. Ensuite, la distribution

de doses obtenue est normalisée sur les Lowest Dose Points (voir 3.4.4). Il n’y a pas

d’optimisation de la distribution de doses qui est effectuée. Les positions d’arrêts et les

temps d’arrêt pour chaque cathéter et l’activité de la source pour la distribution de doses

des images IRM T1 sont copiés sur les autres séries d’images (voir Annexe II). Pour le

petit et le grand fantôme, ces paramètres sont copiés sur les images IRM T2 avec les
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contours des images IRM T1, les images CT avec les contours des images IRM T1 et les

images CT avec les contours des images CT.

Pour le fantôme périphérie, la première distribution de doses est calculée sur les

images CT. Cependant, la méthode pour obtenir la distribution de dose est légèrement

différente pour ce fantôme. Comme tous les cathéters ne traversent pas le CTV dessinés,

l’activation des positions d’arrêt se fait autrement. Dans chaque cathéter, les positions

d’arrêt sont activées à chaque 5 mm de la position 230 jusqu’à 10 mm de la position

proximale. La distribution de doses n’est pas normalisée sur les Lowest Dose Points

puisque les paires de cathéters sont trop éloignées les unes des autres. Les critères de

doses et les DVH des structures Cavité et CTV sont extraits de Oncentra®. Les posi-

tions d’arrêts et les temps d’arrêt pour chaque cathéters et l’activité de la source pour

la distribution de doses des images d’origines sont copiés sur les autres séries d’images.

Pour le fantôme périphérie, ils sont copiés sur les images IRM T1, les images IRM T2,

les images IRM T1 avec distorsions induites et les images IRM T2 avec distorsions

induites. Donc, pour chaque série d’images de chaque fantôme, le seul paramètre affec-

tant la distribution de doses est la reconstruction des cathéters sur chacune des séries

d’images.

6.4 Résultats dosimétriques

Les tableaux 6.V, 6.VI, 6.VII, 6.VIII et 6.IX présentes les résultats obtenus pour le

fantôme petit et le fantôme grand pour les critères Cavité V100%, CTV V100%, CTV

V85%, Externe
V 150%
V 100%

et Peau Surface Dmax. Pour le fantôme périphérie, les tableaux

6.X, 6.XI, 6.XII et 6.XIII montrent les résultats obtenus. Le critère Peau Surface Dmax

n’est pas analysé sur ce fantôme, comme mentionné précédemment. De plus, le critère

Cavité V100% a été modifié pour Cavité V140% puisque cette structure est couverte

à 100 % par l’isodose 130 %. L’utilisation d’un critère plus près de l’épaule du DVH

permet une meilleure analyse des différences (voir figure 6.5).
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Figure 6.5 – DVH du fantôme périphérie avec épaule du DVH de la structure Cavité.

Dans ces tableaux, le nom des colonnes comporte deux indices. Le premier indice

indique sur quelles images a été effectué le calcul de la distribution de doses. Le second

indice indique sur quelles images les contours ont été dessinés. Par exemple, la série CT-

cT1 représente les résultats pour les images acquises sur le CT avec les contours qui ont

été fait sur les images IRM T1. L’écart est calculé comme étant la différence relative de

la valeur obtenue pour une combinaison image-contour par rapport à la valeur obtenue

pour la combinaison de référence. Un écart en rouge signifie une perte de couverture

de plus de 3 % pour un contour cible (Cavité et CTV) ou une augmentation de plus

de 3 % pour un organe à risque (Externe
V 150%
V 100%

et Peau Surface Dmax). Cette limite

est normalement associée au seuil de tolérance de plusieurs tests, notamment le débit

quotidien d’un appareil de téléthérapie et le taux de passage d’un test d’assurance qualité
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d’un traitement de patient (index gamma 3 % - 3 mm). En curiethérapie, lorsqu’une

grande région (80 cm x 75 cm x 35 cm et plus) est traitée et que les cathéters sont situés

à l’intérieur et autour de cette région, la distance moyenne entre les isodoses 100 % et

97 % ainsi qu’entre les isodoses 85 % et 82 % est de 1 mm (voir figure 6.6). Pour une

région plus petite (50 cm x 45 cm x 15 cm), une différence de 3 % des valeurs d’isodoses

représente une distance moyenne de 0,5 mm.

La combinaison de référence pour le petit et le grand fantôme est composée des

images IRM T1 avec les contours effectués sur les images IRM T1 (T1-cT1). Celle

pour le fantôme périphérie est composée des images CT avec les contours effectués

sur les images CT (CT-cCT). La valeur du critère Peau Surface Dmax est relative à la

dose prescrite à la structure Cavité dans le logiciel de planification. Comme pour le

chapitre précédent, la résolution de reconstruction des cathéters est de 1 mm. La taille

des voxels est la même que pour le chapitre précédent. Oncentra® donne les valeurs

de couverture au centième de pourcentage. Les résultats sont arrondis au dixième de

pourcentage. Lorsque tout le volume d’une structure reçoit une certaine dose, Oncentra®

rapporte parfois une couverture supérieur à 100 % (par exemple, 100,18 %). En prenant

en compte cette différence, la précision maximale des valeurs obtenues pour les critères

de doses est évaluée à 0.2 %.
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C
av

ité
V

10
0%

Fantôme
T1-cT1* CT-cT1 CT-cCT T2-cT1
Valeur Valeur Écart Valeur Écart Valeur Écart

Petit 92,3% 92,5% 0,2% 93,4% 1,2% 92,2% -0,1%

Grand 86,7% 83,6% -3,5% 86,0% -0,7% 87,2% 0,7%

Tableau 6.V – Résultats pour le critère Cavité V100% pour le petit fantôme et le grand
fantôme.

* Dans le tableau, le premier indice (T1) représente les images sur lesquels la valeur du
critère a été calculée. Le second indice (cT1) indique sur quels images les contours ont
été dessinés. Les écarts sont calculés comme ceci :
(Valeur [X-cX] - Valeur [T1-cT1]) / Valeur [T1-cT1].

Figure 6.6 – Coupe d’un patient avec isosodes.
La distance entre les isodoses 100 % (rouge) et 97 % (bleu) ainsi qu’entre les isodoses

85 % (vert) et 82 % (jaune) est en moyenne 1 mm. Le contour en rouge pointillé
représente le CTV du patient.
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C
T

V
V

10
0%

Fantôme
T1-cT1* CT-cT1 CT-cCT T2-cT1
Valeur Valeur Écart Valeur Écart Valeur Écart

Petit 64,0% 63,3% -1,1% 64,0% 0,0% 64,4% 0,6%

Grand 63,2% 62,2% -1,6% 67,2% 6,3% 62,8% -0,7%

Tableau 6.VI – Résultats pour le critère CTV V100% pour le petit fantôme et le grand
fantôme.

* Dans le tableau, le premier indice (T1) représente les images sur lesquels la valeur du
critère a été calculée. Le second indice (cT1) indique sur quels images les contours ont
été dessinés. Les écarts sont calculés comme ceci :
(Valeur [X-cX] - Valeur [T1-cT1]) / Valeur [T1-cT1].

C
T

V
V

85
%

Fantôme
T1-cT1* CT-cT1 CT-cCT T2-cT1
Valeur Valeur Écart Valeur Écart Valeur Écart

Petit 71,2% 70,4% -1,2% 71,2% 0,0% 71,6% 0,5%

Grand 72,5% 71,2% -1,8% 75,7% 4,4% 73,1% 0,8%

Tableau 6.VII – Résultats pour le critère CTV V85% pour le petit fantôme et le grand
fantôme.

* Dans le tableau, le premier indice (T1) représente les images sur lesquels la valeur du
critère a été calculée. Le second indice (cT1) indique sur quels images les contours ont
été dessinés. Les écarts sont calculés comme ceci :
(Valeur [X-cX] - Valeur [T1-cT1]) / Valeur [T1-cT1].
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E
xt

er
ne

V
15

0%
V

10
0%

Fantôme
T1-cT1* CT-cT1 CT-cCT T2-cT1
Valeur Valeur Écart Valeur Écart Valeur Écart

Petit 0,587 0,594 1,2% 0,589 0,3% 0,588 0,2%

Grand 0,312 0,368 18,0% 0,370 18,6% 0,302 -3,2%

Tableau 6.VIII – Résultats pour le critère Externe
V 150%
V 100%

pour le petit fantôme et le
grand fantôme.

* Dans le tableau, le premier indice (T1) représente les images sur lesquels la valeur du
critère a été calculée. Le second indice (cT1) indique sur quels images les contours ont
été dessinés. Les écarts sont calculés comme ceci :
(Valeur [X-cX] - Valeur [T1-cT1]) / Valeur [T1-cT1].

Pe
au

Su
rf

ac
e

D
m

ax

Fantôme
T1-cT1* CT-cT1 CT-cCT T2-cT1
Valeur Valeur Écart Valeur Écart Valeur Écart

Petit 42,1% 39,1% -7,2% 44,1% 4,7% 41,4% -1,7%

Grand 34,1% 33,2% -2,6% 32,6% -4,5% 34,7% 1,8%

Tableau 6.IX – Résultats pour le critère Peau Surface DMax pour le petit fantôme et le
grand fantôme.

* Dans le tableau, le premier indice (T1) représente les images sur lesquels la valeur du
critère a été calculée. Le second indice (cT1) indique sur quels images les contours ont
été dessinés. Les écarts sont calculés comme ceci :
(Valeur [X-cX] - Valeur [T1-cT1]) / Valeur [T1-cT1].
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6.5 Discussion sur les résultats

Pour le critère utilisé sur le contour Cavité, la seule perte de couverture supérieure à 3

% se situe au niveau du grand fantôme lorsque les images provenant du CT sont utilisées

avec les contours effectués sur les images IRM T1. Sur la figure 6.3B, le contour Cavité

(bleu) est légèrement décalé vers le haut par rapport à la pâte à modeler. De plus, le

volume du contour Cavité est plus petit lorsqu’il est effectué sur les images CT. Ces

différences peuvent expliquer l’écart observé pour cette structure avec le grand fantôme.

Pour toutes les autres combinaisons d’images acquises sans distorsions induites et de

contours (fantôme petit, grand et périphérie), la baisse de couverture maximale est de 0,7

%. Entre les deux provenances de contours pour les images CT (CT-cCT et CT-cT1), la

couverture est meilleure si les contours effectués sur le CT sont utilisés. Les différences

entres les deux séries d’images provenant de l’IRM est de moins de 1 %. Les images avec

distorsions induites acquises sur l’IRM présentent une couverture moins élevée pour ce

critère comparé aux images sans distorsions induites. Celles sans distorsions présentent

des valeurs de couverture comparables à la valeur calculée sur les images CT.

Concernant les deux critères sur le contour CTV, seul le fantôme périphérie possède

des baisses de couvertures supérieures à 3 %. C’est le cas avec toutes les images acquises

sur l’appareil d’IRM pour le critère CTV V100% et pour les images T2 sans distorsions

pour le critère CTV V85%. Même si les autres images sont à l’intérieur du 3 % pour le

fantôme périphérie pour ce critère, la couverture est tout de même inférieure en moyenne

de 2 % par rapport aux images CT du fantôme périphérie. Contrairement au critère pour

le contour Cavité, la couverture pour les critères du CTV est meilleure sur les images

avec distorsions induites que sans distorsions induites. Cette différence est petite pour

les images IRM T1 (0,4 %) et plus élevée pour les images IRM T2 (1.4 %). Cet écart de

1 % entre la comparaison T1 et T2 est cependant plus petit que l’écart avec les images

CT (1,8 % à 3,4 %). De plus, cette différence reste à l’intérieur de notre limite tolérée

de 3 %. Entre les séries CT-cCT et CT-cT1, la même différence est observée sur le petit
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et le grand fantôme pour les deux critères du CTV que pour le critère Cavité, soit que la

couverture est supérieure lorsque les contours sont dessinées sur le CT. La différence est

plus élevée, tout comme celle entre le volume du CTV dessiné sur les images IRM T1 et

celui dessiné sur les images CT. Pour le grand fantôme, le contour utilisé sur les images

CT pour calculer les critères dosimétriques du CTV influence de manière significative

la couverture. Par contre, le tableau 6.III montrait une différence importante au niveau

du contour CTV selon qu’il était créé sur les images IRM ou CT. Comme le contour fait

sur les images CT est plus petit, il est normal que la couverture soit meilleure avec ce

contour qu’avec celui provenant des images IRM.

Pour les deux zones cibles (Cavité et CTV), le petit fantôme présente une baisse de

couverture maximale de 1,2 % pour toutes les combinaisons images-contours. C’est le

fantôme qui possède les meilleurs résultats. Le grand fantôme vient ensuite avec une

seule combinaison (CT-cT1) qui possède une couverture inférieure de plus de 3 % par

rapport à la combinaison de référence (T1-cT1). Les autres écarts sont cependant plus

élevés que pour le petit fantôme. Cette différence peut provenir de l’augmentation plus

élevée du volume du grand fantôme par rapport au petit fantôme (voir chapitre 4). Les

cathéters peuvent donc se retrouver plus près les uns des autres sur les images CT par

rapport aux images IRM dû au fait que le fantôme apparaît moins volumineux sur les

images CT (contraction des distances). La figure 6.7 montre la différence de distance

entre deux paires de cathéters sur les images provenant du CT et de l’IRM pour le grand

fantôme. Les distances ont été mesurées dans Pinnacle®. La distance entre les cathéters

est plus petite sur les images CT, diminuant ainsi la zone couverte au départ par les iso-

doses 100 % et 85 %. Bien que l’écart pour le critère Cavité V100% est inférieur à 3

% pour le fantôme périphérie, une baisse importante de la couverture du CTV V100%

est observé. Dans ce fantôme, les deux paires de cathéters situées en antérieur et en pos-

térieur contribuent de manière plus importante à la couverture de la Cavité. Les deux

autres paires, situées en supérieur et en inférieur du fantôme, contribuent plus à la cou-

verture du CTV (figure 5.9). C’est donc probablement au niveau de ces cathéters que la
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différence entre les images CT et les images IRM est la plus importante.

Le critère Externe
V 150%
V 100%

permet de vérifier l’homogénéité d’une distribution de

doses. Plus cet indice est élevé, plus la distribution de doses possède des zones où la

dose est élevée (150 % ou plus de la dose prescrite). Pour le petit fantôme, il n’y a

pas d’augmentation significative de ce critère pour les autres combinaisons d’images-

contours utilisées par rapport à la combinaison de référence. L’augmentation maximale

est de 1,2 %. Par contre, une augmentation de ce critère est observée lorsque les images

CT du grand fantôme sont analysées. Un rapport
V 150%
V 100%

plus élevé peut signifier que

les positions d’arrêt de la source sont plus rapprochées les unes des autres. Encore ici,

l’augmentation plus élevée du volume mesuré sur les images IRM du grand fantôme par

rapport au petit fantôtme peut expliquer cette différence. La distance entre les cathéters

étant plus petite sur les images CT du grand fantôme, les régions de doses élevées sont

augmentées car les positions d’arrêt de source entre les cathéters sont plus rapprochées

les unes des autres. Pour le fantôme implanté en périphérie, il y a une légère augmenta-

tion du critère
V 150%
V 100%

avec les images de résonance magnétique par rapport aux images

CT. Par contre, la valeur de ce critère est plus petite pour les images IRM avec distor-

sions que pour les images sans distorsions induites. La différence est d’en moyenne 3 %

entre les images avec et sans distorsions. Cela semble confirmer les mesures du chapitre

précédent, soit que les distorsions induites sur les images IRM du fantôme périphérie

augmente les dimensions du fantôme et, du même coup, les distances entre les positions

d’arrêt de la source.

Pour le petit fantôme et le grand fantôme, la dose maximale à la surface de la peau

varie selon la combinaison images-contours utilisée. Lors de la fusion, la priorité n’est

pas mise sur le contour externe du fantôme car, selon les différentes images des patients

déjà acquises au CICM, ce contour semble moins fiable sur les images de résonance

magnétique que sur les images CT. Donc, c’est ce critère de dose qui varie le plus pour le

petit fantôme. La figure 6.8 montre le résultat de la fusion effectué sur le petit fantôme.

On remarque que le contour Peau Surface dessiné sur les images IRM T1, en orange,
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Figure 6.7 – Différence de distance entre deux paires de cathéters sur les images CT (A)
et IRM T1 (B) du grand fantôme.

arrive légèrement au dessus du fantôme sur les images CT. Puisque cette structure se

retrouve alors plus loin des cathéters, la dose maximale qu’elle reçoit diminue. Pour les

images CT avec leurs contours du petit fantôme, la dose à la structure Peau Surface est

supérieure à celle des images IRM T1. Les positions d’arrêt des cathéters se retrouvent

dont plus près de la surface du fantôme sur les images CT que sur les images IRM. La

dose à la structure Peau Surface est inférieure sur les images CT du grand fantôme par

rapport aux images IRM. C’est le cas avec les contours dessinés sur les images IRM T1

ou sur les images CT. La différence de distance entre les cathéters (figure 6.7) fait en

sorte que les cathéters se retrouve plus près de la surface sur les images IRM. La figure

6.9 montre le résultat de la fusion entre les images IRM pondérées T1 et les images

CT. Sur cette image, les contours représentant la surface du fantôme sur les images CT

(jaune) et copiés à partir des images IRM T1 (orange) sont presque superposés. Par

contre, le contour Cavité provenant de l’IRM (mauve) est plus grand que celui dessiné

sur les images CT (violet). Ceci peut contribuer à l’écart observé entre la couverture de

la structure Cavité entre les contours effectués sur les images CT et ceux effectués sur

les images IRM.
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Figure 6.8 – Différence entre les images provenant du CT et de l’IRM (rectangle rouge)
pour le petit fantôme.

Figure 6.9 – Différence entre les images provenant du CT et de l’IRM (rectangle rouge)
pour le grand fantôme.
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Lorsqu’une distribution de dose est calculée sur les images IRM pondérée T1 d’un

petit fantôme, les différences entre les distributions de dose des autres images sont moins

élevées que pour le grand fantôme. Lorsque les contours pour une structure sont presque

superposés, comme pour la cavité du petit fantôme, les écarts sont inférieurs à 2 %. Par

contre, cela peut affecter le positionnement de la structure Peau Surface, augmentant

ou diminuant la dose reçue par cette structure. Un compromis doit être fait s’il est im-

possible de faire correspondre toutes les structures entre les deux modalités d’imagerie.

L’écart le plus notable pour le grand fantôme est pour le critère Externe
V 150%
V 100%

. Dans

tous les cas sauf pour le critère Externe
V 150%
V 100%

du grand fantôme, les critères obtenus

pour les distributions de doses calculées sur les images IRM T1 et IRM T2 diffèrent par

moins de 2 %.

Pour les critères des structures cibles, la couverture est meilleure lorsque les images

provenant du CT sont utilisées avec les contours fait sur les images CT qu’avec les

contours dessinés sur les images IRM. La différence est plus grande pour le CTV que

pour la structure Cavité. Comme les structures sont légèrement plus grandes sur les

images IRM, cela se reflète dans la couverture de ces structures. Pour le fantôme pé-

riphérie, la couverture de la structure cavité est semblable à celle sur les images CT pour

les images IRM sans distorsions mais légèrement inférieure pour les images avec dis-

torsions induites. Par contre, la couverture du CTV est meilleure sur les images avec

distorsions que sans distorsions. Le volume de cette structure est cependant plus petit de

2,8 % sur les images avec distorsions induites par rapport aux images sans distorsions

induites. De plus, le critère Externe
V 150%
V 100%

est meilleur sur les images avec distorsions

que sans distorsions. Dans le cas où des images de patients avec distorsions seraient uti-

lisées, la couverture du CTV pourrait être sur-évaluée et le critère Externe
V 150%
V 100%

serait

inférieur à ce qu’il est en réalité.

Les différences de couvertures pour le CTV sont en moyennes 1,1 % moins bonne

pour le fantôme périphérie par rapport au grand fantôme. Cette différence est à l’intérieur

de la limite de 3 % qui est utilisé pour analyser les différents critères. Les différences
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entre les contours effectués sur les images CT et sur les images IRM pour les images CT

permet d’en conclure que la différence au niveau des contours entre les deux modalités

d’imagerie influence les valeurs des différents critères. La qualité de la fusion a égale-

ment un impact sur les critères selon l’importance qui est accordée à chaque structure.

La taille du fantôme utilisé a aussi un effet sur les critères de doses.

Toutes ces comparaisons sont effectuées sur un fantôme qui ne bouge pas et ne

change pas de position entre les deux appareils d’imagerie. Une distribution de dose

simple, avec un temps d’arrêt uniforme pour toute les positions d’arrêt, est utilisée sur

chaque série d’images. D’autres facteurs entre en ligne de compte lorsqu’on analyse des

images cliniques de patients. Lors du déplacement du patient entre les deux appareils

d’imageries, le positionnement à l’intérieur des appareils est moins reproductible que

pour un fantôme. L’utilisation d’un coussin d’immobilisation permet d’obtenir une posi-

tion du patient plus reproductible. Cependant, comme le temps d’acquisition des images

IRM est plus long que pour les images CT, le patient peut bouger légèrement pendant

l’acquisition des images. De plus, la respiration du patient vient également affecter les

images IRM obtenues. Lorsque le patient est positionné sur la table de l’appareil d’IRM,

les technologues portent une attention particulière afin d’éviter que l’antenne d’acquisi-

tion soit en contact avec le sein traité. Hélas, cela n’est pas toujours possible et, parfois,

il en résulte d’une légère compression du sein, modifiant ainsi le contour externe sur les

images IRM. Cela est causé par le positionnement particulier du patient (sur le dos) pour

l’imagerie des seins par rapports aux principaux accessoires disponibles visant spéci-

fiquement l’imagerie de cette partie du corps. Certains accessoires maisons sont déve-

loppés spécifiquement pour l’imagerie des seins avec un patient couché sur le dos afin

d’obtenir une qualité d’image satisfaisante pour un examen diagnostique[33]. Par contre,

ces accessoires ne sont pas toujours compatibles avec la présence des boutons d’arrêt et

des connecteurs à la surface de la peau du patient et ils ne doivent pas compresser le sein

lors de l’imagerie. Également, dans une distribution de doses calculée pour un patient,

les temps d’arrêt ne sont pas uniformes pour toutes les positions d’arrêt. L’utilisation de
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distributions de doses et d’images de patients traités permettra de voir l’effet de tous ces

paramètres avec des distributions de doses cliniques.



CHAPITRE 7

DISTRIBUTIONS DE DOSES SUR PATIENTS

Depuis novembre 2012, des images de résonance magnétique, en plus des images

de tomodensitométrie, ont été acquises pour certains patients ayant reçu un traitement

de curiethérapie du sein au CICM. Ces images, acquises après l’implantation des cathé-

ters, permettait au radio-oncologue d’avoir une seconde série d’images pour dessiner le

contour de la cavité à traiter. La journée de l’implantation des cathéters, la reconstruc-

tion des cathéters et le calcul de la distribution de doses ont été effectuées sur les images

de tomodensitométrie seulement. Afin de vérifier que les distributions de doses faites

sur les images de résonance magnétique des patients sont équivalentes à celle effectuée

sur les images de tomodensitométrie, une copie de la distribution de doses est effectuée

sur les images IRM. Les contours sont également copiés sur les images ÌRM. Entre les

résultats sur les deux séries d’images, la reconstruction des cathéters et la qualité de la

fusion influenceront les valeurs pour les différentes structures.

Comme pour les fantômes, c’est le logiciel Pinnacle® qui est utilisé pour dessiner

les contours et effectuer les fusions entre les différentes séries d’images. Pour tous les

patients, le radio-oncologue a dessiné le contour Cavité et le contour CTV. Oncentra®

est utilisé pour la reconstruction des cathéters et pour le calcul de la distribution de dose.

La plupart des patients ont seulement une série d’images pondérées T2 qui provient de

l’appareil de résonance magnétique. Par rapport au chapitre précédent, le mouvement du

patient pendant l’acquisition de l’image peut influencer les dessins effectués par le radio-

oncologue. De plus, le changement de position du patient lorsqu’il est déplacé d’une salle

d’imagerie à l’autre peut affecter la qualité de la fusion entre les séries d’images de ce

patient.
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7.1 Description des patients

Le tableau 7.I montre les caractéristiques des patients utilisés pour ce projet. Les

patients ont été classés en ordre croissant du volume du sein possédant la cavité à traiter.

Tous les volumes ont été mesurés dans Pinnacle®. Pour obtenir le volume du sein, un

contour nommé PTVeval, dessinés sur des images de tomodensitométrie utilisées lors

de la planification de traitements de téléthérapie, est utilisé. La largeur du patient a été

calculée en mesurant la distance entre le milieu de la vertèbre et l’extérieur du patient

(figure 7.1). La coupe utilisée est celle située au centre du contour Cavité. Cette mesure

est multipliée par deux afin d’obtenir la largeur du patient.

7.2 Fusion et contours

Pour la plupart des patients, une fusion a déjà été effectuée la journée de la planifi-

cation du traitement du patient. Une évaluation de cette fusion a été effectuée en prenant

en compte les critères suivants :

• Position des boutons d’arrêt ;

• Position des cathéters ;

• Jonction muscle-poumon ;

• Contour externe.

Si les boutons d’arrêt n’étaient pas bien superposés, la fusion a été modifiée avec la mé-

thode des points décrites précédemment. Ensuite, les contours Externe et Peau Surface

ont été dessinés sur les images CT s’ils n’avaient pas été faits dans Pinnacle®. L’outil

de contour automatique avec seuil de densité est utilisé (seuil de 0,8 g/cm3) pour obte-

nir le contour Externe. Ensuite, le contour Peau Surface est dessiné à partir du contour

CTV en ajoutant une marge de plusieurs centimètres à celui-ci en demandant au logi-

ciel d’éviter l’intérieur du contour Externe. Une fois tous les contours présents, ils sont
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Patient
Volume Largeur Volume Volume Nombre de

sein patient Cavité CTV cathéters
(cm3) (cm) (cm3) (cm3) utilisés

Patient 1 217 28 3 29 11
Patient 2 385 31 5 34 9
Patient 3 459 36 13 41 9
Patient 4 492 34 5 34 8
Patient 5 504 30 4 41 10
Patient 6 651 36 16 75 9
Patient 7 656 33 11 41 8
Patient 8 763 34 8 25 7
Patient 9 1144 38 13 49 11

Patient 10 1221 37 25 176 16

Tableau 7.I – Caractéristiques des différents patients utilisés dans ce chapitre.

copiés sur les images IRM T2 du patient (et IRM T1 pour le patient 1). Les figures 7.2

à 7.11 montrent les images CT et IRM T2 des patients avec les contours effectués sur

les images CT. Le contour Cavité est en vert, le contour CTV en rouge et le contour

Peau Surface en orange. Le temps d’acquisition des images IRM (quelques minutes) est

beaucoup plus long que celui des images CT (quelques secondes). Pendant l’acquisition

des images IRM, la respiration et de légers mouvements peuvent affecter la qualité des

images obtenues. Comme pour les chapitres précédents, les volumes sont arrondis au

cm3 près.

Le patient le plus problématique pour la fusion est le patient 7. Probablement que la

position du sein lors de l’acquisition des images IRM n’était pas la même que pour les

images CT. Cette différence peut être causée par l’antenne servant à acquérir le signal

qui écrase le dessus du sein du patient. Lorsque les boutons d’arrêt et la cavité sont situé

au même endroit sur les deux séries d’images, le contour représentant la surface de la

peau sur les images CT ne correspond pas à la surface de la peau visible sur les images

IRM (figure 7.8). Comme il était impossible d’obtenir une fusion convenable pour effec-

tuer des comparaisons dosimétriques significatives, ce patient a été retiré des analyses.

Plusieurs autres patients ont des différences pour le contour Peau Surface du côté des
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Patient
Volume Cavité Volume CTV

(cm3) (cm3) (cm3) (cm3)
Images CT Images IRM Images CT Images IRM

Patient 1 3,1 2,9 28,9 27,9
Patient 2 5,5 5,2 33,8 32,2
Patient 3 12,6 11,9 40,9 39,7
Patient 4 5,2 5,3 34,3 32,7
Patient 5 4,2 3,9 40,5 39,4
Patient 6 16,0 15,0 75,0 73,3
Patient 7 10,7 10,3 41,0 39,3
Patient 8 7,8 7,1 25,1 23,7
Patient 9 12,6 12,3 48,6 48,2

Patient 10 25,0 24,1 175,9 175,1

Tableau 7.II – Volumes des structures dessinées sur les images CT et copiées sur les
images IRM T2

points d’entrées des cathéters à l’intérieur du sein des patients. Le tableau 7.II présente

les volumes des structures Cavité et CTV dessinées sur les images CT et des structures

copiés sur les images de résonance magnétique. Ici, les volumes ont été arrondis au 0,1

cm3 près car les volumes sont très petits. Il y a une différence moyenne de 0,5 cm3 pour

le contour Cavité et de 1,3 cm3 pour le contour CTV entre les structures dessinées sur

les images CT et celles copiées sur les images IRM. En arrondissant ces résultats au

cm3 près, cela donne une différence moyenne de 1 cm3 pour les deux structures. Cette

différence peut affecter les résultats obtenus pour les patients. En retirant certains pixels

d’un petit contour, la couverture par une certaine isodose peut s’en retrouver augmentée

(en retirant un pixel avec une dose inférieure) ou diminuée (en retirant un pixel avec une

dose égale ou supérieure à l’isodose).

7.3 Reconstruction des cathéters et distribution de doses

Les images et leurs contours sont envoyés dans le logiciel Oncentra®. La distribu-

tion de doses calculée lors du traitement du patient est utilisée pour obtenir les valeurs

des critères pour les images CT. Par contre, on ne peut pas utiliser cette distribution de
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Figure 7.1 – Exemple de mesure de la largeur d’un patient.

Figure 7.2 – Images CT et IRM T2 du patient 1.
Les contours ont été dessinés sur les images CT du patient. Le contour Cavité est en

vert, le contour CTV en rouge et le contour Peau Surface en orange.
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Figure 7.3 – Images CT et IRM T2 du patient 2.
Les contours ont été dessinés sur les images CT du patient. Le contour Cavité est en

vert, le contour CTV en rouge et le contour Peau Surface en orange.

Figure 7.4 – Images CT et IRM T2 du patient 3.
Les contours ont été dessinés sur les images CT du patient. Le contour Cavité est en

vert, le contour CTV en rouge et le contour Peau Surface en orange.
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Figure 7.5 – Images CT et IRM T2 du patient 4.
Les contours ont été dessinés sur les images CT du patient. Le contour Cavité est en

vert, le contour CTV en rouge et le contour Peau Surface en orange.

Figure 7.6 – Images CT et IRM T2 du patient 5.
Les contours ont été dessinés sur les images CT du patient. Le contour Cavité est en

vert, le contour CTV en rouge et le contour Peau Surface en orange.
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Figure 7.7 – Images CT et IRM T2 du patient 6.
Les contours ont été dessinés sur les images CT du patient. Le contour Cavité est en

vert, le contour CTV en rouge et le contour Peau Surface en orange.

Figure 7.8 – Images CT et IRM T2 du patient 7.
Les contours ont été dessinés sur les images CT du patient. Le contour Cavité est en

vert, le contour CTV en rouge et le contour Peau Surface en orange.
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Figure 7.9 – Images CT et IRM T2 du patient 8.
Les contours ont été dessinés sur les images CT du patient. Le contour Cavité est en

vert, le contour CTV en rouge et le contour Peau Surface en orange.

Figure 7.10 – Images CT et IRM T2 du patient 9.
Les contours ont été dessinés sur les images CT du patient. Le contour Cavité est en

vert, le contour CTV en rouge et le contour Peau Surface en orange.
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doses si des contours ont été ajoutés dans Pinnacle® avant d’être envoyés dans Oncen-

tra®. Pour ces cas, la reconstruction des cathéters, les temps d’arrêt, les positions d’arrêt

et l’activité de la source sont copiés à partir de la distribution de doses utilisée lors du

traitement sur les images CT avec les nouveaux contours. Pour les images de résonance

magnétique, les cathéters sont reconstruits du bouton d’arrêt jusqu’au contour Peau Sur-

face. Les indices associés aux cathéters sont les mêmes sur les images IRM que sur les

images CT. Par la suite, les positions et les temps d’arrêt de la source à l’intérieur de

chaque cathéter pour le plan effectué sur les images de tomodensitométrie sont copiés

dans un fichier texte. La dose prescrite et l’activité de la source pour ce traitement sont

retranscrites dans le plan effectué sur les images de résonance magnétique. Ensuite, les

positions d’arrêt sont activées manuellement pour chaque cathéters aux positions ins-

crites dans le fichier texte (annexe II). Les critères de doses peuvent alors être extraits du

logiciel Oncentra®.

Les images de résonance magnétique utilisées pour calculer les distributions de doses

sont les images pondérées T2 des patients. Cependant, une distribution de doses des

images provenant du CT a également été copiée sur les images pondérées T1 d’un pa-

tient. Les différences de reconstructions des cathéters sur les deux séries d’images prove-

nant de l’appareil d’IRM et leurs effets sur les critères de doses pourront être analysés.

De plus, afin de vérifier la variabilité de la reconstruction des cathéters, les cathéters

sur les images provenant du CT de certains patients ont été reconstruits à nouveau. La

première reconstruction a été effectuée par un physicien médical la journée du premier

traitement de curiethérapie du patient. L’autre reconstruction a été effectuée dans le cadre

de ce mémoire. Ensuite, les positions et les temps d’arrêt ont été copiés sur les images

du CT avec la nouvelle reconstruction. Ce procédé a été effectué sur 3 patients.
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7.4 Résultats dosimétriques

Les tableaux 7.III, 7.IV, 7.V, 7.VI et 7.VII présentent les résultats obtenus pour les

patients pour les critères Cavité V100%, CTV V100%, CTV V85%, Externe
V 150%
V 100%

et Peau Surface Dmax. La valeur pour le critère Peau Surface Dmax est relative à la dose

de prescription. L’écart est calculé comme étant la différence relative entre la valeur

obtenue pour une série d’images et la valeur obtenue pour les images CT. Dans tous

les cas, les contours ont été faits sur les images CT. La colonne CT Recon correspond

aux images CT sur lesquelles la reconstruction des cathéters a été effectuée de nouveau.

Un écart en rouge signifie une perte de couverture de plus de 3 % pour les contours

Cavité et CTV ou une augmentation de plus de 3 % pour les critères Externe
V 150%
V 100%

et Peau Surface Dmax. Les possibles sources d’erreurs pour ces valeurs sont les mêmes

que pour le chapitre précédent, soit la résolution de reconstruction des cathéters (1 mm)

et la précision du logiciel (au minimum 0,2 %). La qualité de la fusion vient également

affecter les résultats, surtout au niveau de la structure Peau Surface.

7.5 Discussion sur les résultats

Pour le critère Cavité V100%, aucun patient ne présente une chute de la couverture de

plus de 3 %. Normalement, la couverture pour ce critère doit être de 10 0 %. Cependant,

une couverture allant jusqu’à 99 % peut être acceptée afin de diminuer la dose sur cer-

tains organes à risques. Pour les images IRM T2, seulement 1 patient possède une valeur

inférieure à cette limite de 99 %. Les autres patients possèdent une couverture supérieure

à 99 % et l’écart entre la couverture sur les images IRM T2 par rapport aux images CT

est inférieur à 1 %. Pour la reconstruction indépendante sur les images CT de trois des

patients, aucune différence significative n’a été observée avec les valeurs calculées et

les valeurs obtenues lors du traitement des patients. Entre les deux images provenant de

l’IRM, la série d’images IRM pondérées T1 possède une couverture inférieure de 1,9 %

que la série d’images IRM pondérées T2. Cette différence est cependant inférieure à 3
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Figure 7.11 – Images CT et IRM T2 du patient 10.
Les contours ont été dessinés sur les images CT du patient. Le contour Cavité est en

vert, le contour CTV en rouge et le contour Peau Surface en orange.

C
av

ité
V

10
0%

Patient
CT IRM T2 CT Recon IRM T1

Valeur Valeur Écart Valeur Écart Valeur Écart
Patient 1 100,0% 100,0% 0,0% 100,0% 0,0% 98,1% -1,9%
Patient 2 100,0% 99,6% -0,4% 100,0% 0,0% – –
Patient 3 100,0% 99,3% -0,7% – – – –
Patient 4 100,0% 100,0% 0,0% – – – –
Patient 5 99,8% 100,0% 0,2% – – – –
Patient 6 100,0% 100,0% 0,0% – – – –
Patient 7 – – – – – – –
Patient 8 100,0% 99,5% -0,5% 100,0% 0,0% – –
Patient 9 99,7% 98,1% -1,6% – – – –

Patient 10 100,0% 99,6% -0,4% – – – –

Tableau 7.III – Résultats pour le critère Cavité V100% pour les patients analysés.



109

C
T

V
V

10
0%

Patient
CT IRM T2 CT Recon IRM T1

Valeur Valeur Écart Valeur Écart Valeur Écart
Patient 1 97,1% 94,7% -2,5% 96,7% -0,4% 95,2% -2,0%
Patient 2 97,4% 92,3% -5,2% 96,8% -0,6% – –
Patient 3 92,6% 92,3% -0,3% – – – –
Patient 4 94,5% 94,6% 0,1% – – – –
Patient 5 95,6% 99,7% 4,3% – – – –
Patient 6 99,2% 96,7% -2,5% – – – –
Patient 7 – – – – – – –
Patient 8 98,7% 95,2% -3,5% 98,5% -0,2% – –
Patient 9 97,1% 94,4% -2,8% – – – –

Patient 10 96,6% 92,2% -4,5% – – – –

Tableau 7.IV – Résultats pour le critère CTV V100% pour les patients analysés.

C
T

V
V

85
%

Patient
CT IRM T2 CT Recon IRM T1

Valeur Valeur Écart Valeur Écart Valeur Écart
Patient 1 100,0% 99,8% -0,2% 100,0% 0,0% 100,0% 0,0%
Patient 2 100,0% 99,7% -0,3% 100,0% 0,0% – –
Patient 3 99,2% 99,7% 0,5% – – – –
Patient 4 99,7% 99,7% 0,0% – – – –
Patient 5 99,9% 100,0% 0,1% – – – –
Patient 6 100,0% 100,0% 0,0% – – – –
Patient 7 – – – – – – –
Patient 8 100,0% 100,0% 0,0% 100,0% 0,0% – –
Patient 9 100,0% 99,8% -0,2% – – – –
Patient 10 100,0% 99,3% -0,7% – – – –

Tableau 7.V – Résultats pour le critère CTV V85% pour les patients analysés.
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E
xt

er
ne

V
15

0%
V

10
0%

Patient
CT IRM T2 CT Recon IRM T1

Valeur Valeur Écart Valeur Écart Valeur Écart
Patient 1 0,229 0,230 0,4% 0,221 -3,5% 0,216 -5,7%
Patient 2 0,261 0,277 6,1% 0,264 1,1% – –
Patient 3 0,222 0,245 10,4% – – – –
Patient 4 0,270 0,279 3,3% – – – –
Patient 5 0,233 0,310 33,0% – – – –
Patient 6 0,241 0,225 -6,6% – – – –
Patient 7 – – – – – – –
Patient 8 0,304 0,301 -1,0% 0,317 4,3% – –
Patient 9 0,283 0,249 -12,0% – – – –
Patient 10 0,202 0,199 -1,5% – – – –

Tableau 7.VI – Résultats pour le critère Externe
V 150%
V 100%

pour les patients analysés.

Pe
au

Su
rf

ac
e

D
m

ax

Patient
CT IRM T2 CT Recon IRM T1

Valeur Valeur Écart Valeur Écart Valeur Écart
Patient 1 75,5% 170,1% 125,4% 76,5% 1,3% 110,7% 46,7%
Patient 2 64,1% 56,7% -11,6% 64,0% -0,2% – –
Patient 3 45,0% 55,3% 22,8% – – – –
Patient 4 75,3% 79,4% 5,5% – – – –
Patient 5 72,3% 87,9% 21,6% – – – –
Patient 6 58,9% 67,0% 13,8% – – – –
Patient 7 – – – – – – –
Patient 8 53,8% 59,7% 11,0% 55,2% 2,6% – –
Patient 9 86,5% 81,5% -5,7% – – – –

Patient 10 67,3% 65,5% -2,7% – – – –

Tableau 7.VII – Résultats pour le critère Peau Surface Dmax pour les patients analysés.
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%. Donc, pour les neuf patients, les différences entre les distributions de doses calculées

sur les images CT et sur les images IRM diffèrent par moins de 3 % au niveau du critère

Cavité V100% et seulement un des neuf patients possèdent une couverture inférieure à

99 %.

La différence de couverture entre les images IRM T2 et les images CT est plus im-

portante pour le critère CTV V100%. Trois patients ont une diminution pour ce critère

supérieure à 3 %. Pour les trois patients avec les seins les plus volumineux, deux pos-

sèdent une différence supérieure à 3 % et l’autre est près de la limite avec une baisse

de 2,8 %. La valeur pour le critère CTV V100% doit être la plus élevée possible. La

limite inférieure acceptable pour une distribution de dose d’un patient est de 8,5 % pour

le critère CTV V100%. Parmi les distributions de doses calculées sur les images IRM

T2, aucune d’elles ne descend en dessous de cette limite. La valeur la plus petite ob-

tenue pour les images IRM T2 est de 92,2 %. Celle pour les images CT est de 92,6 %.

L’écart entre les deux reconstructions des cathéters sur les images CT est inférieur à 1 %.

Comme pour le critère Cavité V100%, la variabilité de la reconstruction entre les utilisa-

teurs n’affecte pas significativement la couverture de la zone à traiter. Contrairement au

critère concernant la structure Cavité, la différence entre les deux séries d’images pro-

venant de la résonance magnétique n’est que de 0,5 %. Les différences entre les images

pondérées T1 et T2 semblent se refléter au niveau des petites structures comme la Cavité

et affectent moins les grandes structures comme le CTV.

La dose que 85 % du volume du CTV reçoit doit être près de 100 % et, idéalement,

ne pas descendre sous les 99 %. Les écarts pour tous les patients varient entre -0,7 % et

0,5 %. Alors que certains écarts importants sont observés pour le critère CTV V100%,

le critère CTV V85% est plus constant entre les images provenant des deux modalités

d’imagerie. Les résultats pour la reconstruction indépendante montrent qu’il n’y a pas de

différence entre les deux reconstructions pour ce critère. C’est également le cas entre les

images IRM pondérées T1 et les images IRM pondérées T2. Pour ce critère, toutes les

nouvelles distributions de doses calculées possèdent un écart inférieur à 3 % avec celles
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calculées sur les images CT lors du traitement des patients.

La variation des structures Cavité et CTV lors du transfert des contours des images

CT vers les images IRM peut influencer les résultats. La différence moyenne de 0,5 cm3

pour le contour Cavité représente une diminution moyenne de 5,9 % sur le volume me-

suré sur les images CT. Les différences observées pour cette structure sont inférieures

à cette différence. Par contre, cela pourrait signifier que, en étant plus petite, la struc-

ture est plus facile à couvrir sur les images IRM. Pour la structure CTV, la différence

moyenne de 1,3 cm3 représente une diminution moyenne de 3,2 % sur le volume mesuré

sur les images CT. Cette différence est inférieure aux variations observées pour le critère

CTV V100% mais supérieure aux variations du critère CTV V85%.

Au niveau du critère Externe
V 150%
V 100%

et des images IRM T2, on observe une ten-

dance entre l’écart obtenu et le volume du sein des patients. Pour les cinq patients ayant

les seins les moins volumineux, ce critère est plus élevé sur les images IRM T2 par rap-

port aux images CT. Pour les quatre autres patients, il est inférieur sur les images IRM

T2. Il semble donc y avoir une tendance entre le volume des seins des patients et la dif-

férence pour la valeur du critère Externe
V 150%
V 100%

entre les images IRM T2 et les images

CT. La limite visée pour ce critère est de 0,26 et la valeur la plus élevée acceptable est

0,32. Pour les distributions de doses calculées sur les images CT, cinq patients ont une

valeur inférieure à 0,26 et les quatre autres sont entre 0,26 et 0,32. Le nombre est iden-

tique pour les distributions de doses calculées sur les images IRM T2, bien que ce ne

soit pas pour les même patients.

Le critère Externe
V 150%
V 100%

est plus sensible à la variabilité de la reconstruction des

cathéters que les autres critères analysés précédemment. Des trois patients pour les-

quelles une reconstruction des cathéters sur les images CT a été effectué, l’un a obtenu

une valeur inférieure de plus de 3 %, l’autre une valeur plus élevée de seulement 1,1

% et l’autre une valeur plus élevée de 4,3 %. Pour ce dernier patient en particulier, la

valeur obtenues est la plus élevée parmi toutes celles du tableau 7.VI. Selon la personne

qui effectue la reconstruction des cathéters sur les images de tomodensitométrie, le cri-
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tère Externe
V 150%
V 100%

peut varier de manière importante même si les critères pour les

structures CTV et Cavité ne changent pratiquement pas. Pour la reconstruction effectuée

sur les images IRM T1, l’écart est dans la même direction que pour les critères Cavité

V100% et CTV V100%. Ces trois différences semblent montrer qu’il y a une diminution

des doses élevées (100 % et plus) pour la distribution de doses calculée sur les images

IRM T1 par rapport aux images CT. La valeur obtenue est également inférieure à celle

pour les images IRM T2. En prenant en considération l’écart maximal observé pour les

reconstructions indépendantes sur les images CT (4,3 %), la différence entre les deux

types d’images provenant de la résonance magnétique est inférieure à notre limite de 3

%.

Les plus grandes variations sont observées pour le critère Peau Surface Dmax. Huit

des neuf patients ont soit une augmentation ou une diminution de la dose maximale à la

structure Peau Surface de plus de 3 %. Le patient possèdant la plus grande augmentation

de la dose à la surface de la peau est le patient 1. Ce patient possède le sein le moins

volumineux tout en ayant un nombre de cathéter utilisés supérieur à la moyenne. De

plus, la valeur obtenue pour cette structure sur les images CT est déjà supérieure à la

limite de 65 % qu’il faut tenter de respecter lors de l’optimisation de la distribution de

doses. À l’intérieur d’une distance d’environs 5 cm des sources, la diminution de la dose

par l’atténuation des tissus est compensée par un plus grand apport en photons diffusés.

Dans cette région, la dose varie en fonction de l’inverse du carré de la distance avec la

source de traitement.[34] Comme certains cathéters se retrouve près de la structure Peau

Surface, une légère modification de la position de cette structure peut changer de façon

importante la dose maximale reçue. Les résultats montrent que c’est cette structure qui

est le plus sensible à la qualité de la fusion et qu’il y a une différence entre la surface

visible sur les images CT et sur les images IRM.

Pour la nouvelle reconstruction des cathéters sur les images CT, les écarts observés

sont inférieurs aux écarts pour les images de résonance magnétique. L’écart maximal

observé est de 2,6 %, ce qui est tout de même près de notre tolérance qui est de 3 %. Ces
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écarts sont plus importants que pour les structures CTV et Cavité mais moins que pour le

critère concernant le contour Externe. La différence inter-utilisateur peut donc affecter

la dose maximale reçue par la surface de la peau mais cette différence est inférieur à

celle observée entre les images CT et les images IRM d’un même patient. La valeur du

critère Peau Surface Dmax pour les images IRM T1 est inférieure à celle obtenue pour

les images IRM T2 du patient 1. La valeur se situe entre celle pour les images CT et

celle pour les images IRM T2. Comme mentionné plus haut, ce patient est particulier

quant au volume, le plus petit, et au nombre de cathéter utilisé. L’écart observé est donc

probablement causé par une légère différence au niveau de la fusion entre les images

IRM T1 et T2 avec les images provenant du CT.

L’opération consistant à copier les distributions de doses obtenues sur les images

CT sur les images IRM T2 permet de constater que la région à traiter est bien couverte

dans tous les cas. Toutes les valeurs obtenues pour le critère Cavité V100% diffèrent par

moins de 3 % des valeurs obtenues pour les images CT des patients. Les différences au

niveau du critère CTV V85% sont également petites avec une différence inférieure à 1 %

pour tous les patients. Les écarts pour le critère CTV V100% sont plus élevés avec trois

patients qui ont une baisse de la valeur mesurée supérieure à 3 %. Par contre, aucune

des valeurs obtenues ne descend en dessous de la limite du 85 % de dose minimale. La

variation du critère Externe
V 150%
V 100%

semble reliée à la grosseur du sein du patient. Quatre

des cinq patient avec les seins les moins volumineux voient leur valeur pour ce critère

augmenter alors qu’elle diminue pour les quatre autre patients. Le Patient 1 a une valeur

pour les images IRM T2 semblable à celle obtenue sur les images CT. Des variations

plus importante sont observées au niveau du critère Peau Surface Dmax. En général, la

dose à cette structure est supérieure sur les images IMR T2 que sur les images CT. Par

contre, lors de la fusion, cette structure est moins prise en considération par rapport à la

structure Cavité ou aux cathéters de traitements. De plus, l’antenne utilisé pour acquérir

l’image IRM écrase parfois le sein du patient, rapprochant la surface de la peau des

positions d’arrêt de la source. Cet effet a été observé notamment par des différences au
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niveau du point d’entrée des cathéters lors de la fusion des images. Cela peut expliquer

l’écart obtenu pour cette structure.

En prenant en considération ces résultats, il est possible d’en conclure que l’utilisa-

tion des images IRM T2 avec les contours effectués sur les images CT n’apporte pas

une baisse significative de la couverture des zones à traiter. Par contre, il y a une relation

entre le volume du sein et la variation du critère Externe
V 150%
V 100%

sans toutefois amener

ce dernier en dehors des tolérances du CICM lors des traitements. La dose calculée au

niveau de la peau est en moyenne plus élevée sur les images IRM T2 par rapport aux

images CT.

La seconde reconstruction des cathéters sur les images CT des patients n’affecte pas

la couverture des structures Cavité et CTV. Par contre, elle a un impact mineur sur la

dose maximale à la structure Peau Surface (max 2,6 %). L’impact sur le critère Externe

V 150 %/V 100 % est plus important, avec une variation maximale de 4,3 %. Cette varia-

tion doit être incluse dans la marge d’erreur possible pour les valeurs de ce critère avec

les images IRM T2 et T1.

Les valeurs obtenues pour les structures Cavité et CTV avec les images IMR T2 et

T1 diffèrent par moins de 2 %, la couverture étant légèrement inférieure sur les images

IRM T1. La différence des écarts pour valeur du critère Externe
V 150%
V 100%

est de 6,1 %. En

prenant en considération que deux reconstructions peuvent donner un écart de 4,3 % sur

des séries d’images identiques, cette différence n’est pas significative comparativement

aux écarts obtenus entre les images IRM T2 et les images CT. L’écart obtenu pour le

critère Peau Surface Dmax est plus élevé mais, comme expliqué plus haut, une légère

différence au niveau de la fusion des images peut expliquer ce résultat. Avec ces résultats

et ceux obtenus au chapitre précédent pour les fantômes, on constate que les différences

observées entre les images IRM T1 et T2 sont plus petites que celles entre les images

IRM T2 et les images CT des patients. Comme les deux séries d’images provenant de la

résonance magnétique sont acquises l’une à la suite de l’autre, les différences entre les

séries d’images sont moins importantes qu’avec les images provenant du CT.



CHAPITRE 8

COMPARAISON DES RÉSULTATS AVEC LA LITTÉRATURE

Dans ce chapitre, les résultats obtenus sont comparés à ceux d’études présentes dans

la littérature scientifique traitant de sujets similaires. D’abord, des comparaisons sont

effectués avec un article portant sur le traitement de la prostate avec l’IRM seulement

qui comporte plusieurs similitudes avec ce mémoire. Ensuite, différentes études portant

sur le traitement au niveau de la tête avec l’imagerie par résonance magnétique sont

présentées.

8.1 Traitement de la prostate avec IRM seulement

Plusieurs articles présentent la faisabilité d’un calcul de dose pour un traitement de

radiothérapie externe en utilisant seulement des images de résonance magnétique [35]

[36] [37]. L’étude de Jonsson et al.[35] regroupe la faisabilité sur différents sites : la pros-

tate, le thorax, le cerveau et la région tête-et-cou. Par contre, le calcul de doses s’effectue

pour des traitements 3D-conformes (champs ouverts couvrant la zone à traiter). L’article

de Kapanen et al.[36] présente des mesures quantifiant les distorsions géométriques ob-

servées pour un patient de prostate. Cependant, aucune comparaison des distributions

de doses n’a été effectuée dans cet article. L’article de Chen et al[37] présente plusieurs

similitudes dans la méthode utilisé pour effectuer la comparaison des distributions de

doses. Aussi, la technique d’irradiation utilisée, des traitements en IMRT (Intensity Mo-

dulated Radiaton Therapy, Radiothérapie par modulation d’intensité), donne des dis-

tributions de doses plus complexe que pour des cas de 3D-conforme. La planification

IMRT consiste à utiliser de multiples faisceaux afin de délivrer une dose conforme à un

volume cible tout en évitant au maximum les organes à risques près de celle-ci. Dans

cette section, les méthodes et les résultats obtenus dans ce mémoire sont comparés à

ceux de l’article de Chen.
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Comme la méthode utilisée dans ce mémoire, les contours utilisés pour calculer la

distribution de doses sur les images IRM proviennent des images de tomodensitométrie :

les contours sont effectués sur les images CT puis ils sont copiés sur les images IRM.

Cependant, le contour externe du patient utilisé n’est pas celui du CT. Le contour externe

est directement dessiné sur les images IRM des patients. La fusion entre les images CT

et IRM s’effectue principalement sur des structures internes (os). Le contour externe des

patients n’est pas pris en compte lors de la fusion. Dans le cas de nos patients de seins,

les cathéters à l’intérieur du sein ainsi que la jonction muscle-poumon sont pris en consi-

dération avant le contour externe du patient. De plus, le positionnement des patients dans

l’appareil d’IRM et le tomodensitomètre est semblable dans les deux cas : patient sur le

dos avec un accessoire d’immobilisation et un temps réduit entre les deux imageries.

Lors de la planification du traitement IRMT, les paramètres qui ont servi à obtenir la dis-

tribution de doses sur les images CT sont utilisés pour calculer la distribution de doses

sur les images IRM.

Il n’y a pas que des similitudes entre cette étude et ce mémoire : quelques différences

sont présentes qui peuvent affecter les résultats obtenus. Premièrement, la zone d’intérêt

pour l’étude de Chen, la prostate, est située au centre du patient. Pour un sein, la zone

à traiter est située en périphérie, la rendant plus susceptible aux effets des distorsions

dans les images de résonance magnétique. La planification de traitement IRMT consiste

à une radiation qui provient de l’extérieur du patient et qui est distribuée de manière à

focaliser sur la région à traiter. Cela résulte en une région où la dose est relativement

uniforme. Lors d’un traitement de curiethérapie, la radiation provient de l’intérieur du

patient. La dose dans la région à traiter n’est pas uniforme et de forts gradients de doses

sont présents. Notre appareil d’IRM possède un champ magnétique de 1.5 T ; l’appareil

de Chen utilisé pour obtenir les images des patients possédait un champ magnétique

primaire de 0.23 T. L’utilisation d’un champ magnétique faible pour l’imagerie peut

avoir un impact sur la qualité de l’image, notamment pour déterminer les jonctions de

différents tissus [38]. Par contre, pour la prostate, le milieu à imager possède une densité
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assez uniforme et l’utilisation d’un champ magnétique faible aura moins d’impact que

pour une région plus hétérogène.

Au niveau des distorsions résiduelles dans les images IRM des patients de prostate,

Chen mentionne des différences pouvant aller jusqu’à 2 cm pour les parties les plus

éloignées du centre de l’image. Dans le cas des patients de seins, même avec l’antenne

qui affecte la position du sein du patient, les différences entre les images CT et IRM sont

moins importantes. Comme dans notre étude, les contours qui sont copiés sur les images

de résonance magnétique à partir des images CT n’ont pas le même volume. Dans le cas

de la prostate, les volumes sont plus élevés pour les images de résonance magnétique.

Pour nos seins, c’est le volume des images de tomodensitométrie qui est plus grand. Par

contre, la différence absolue observée est la même entre le GTV de la prostate et le CTV

du sein : 1,3 cm3 pour des volumes comparable ( 30-40 cm3 en moyenne). La différence

de volume observé pour le contour Cavité est plus petit mais le volume de cette structure

est lui aussi plus petit que celui du GTV de la prostate. Donc, le même type d’écart pour

les volumes copiés est observé dans cet article.

Les variations de couverture de la prostate pour l’article de Chen restent à l’intérieur

de 2 % pour le PTV D95%. Ces variations sont supérieures à celles observés pour notre

critère CTV V85%. Rappelons ici que, en curiethérapie interstitielle, le CTV fait égale-

ment office de PTV. Cependant, les écarts observés pour les seins pour le critère CTV

V100% sont supérieurs (max 5,2 %) mais aucune de nos valeurs ne descend en dessous

du seuil acceptable pour ce critère. De plus, comme le gradient de doses dans le cas

de la curiethérapie est plus important, de petites variations auront un impact plus élevé.

Pour les organes à risques dans l’article de Chen, la différence de doses pour le rectum

atteint 4 % et jusqu’à 6,5 % pour la vessie. Toutes leurs valeurs obtenues respectent les

critères dosimétriques établis pour leur planification de traitements. Dans notre cas, des

variations plus importantes sont observées pour le critère Externe
V 150%
V 100%

. Encore ici les

forts gradients de doses présents à l’intérieur du sein ont un impact plus important sur la

variation du critère Externe
V 150%
V 100%

. Comme pour leurs cas, aucun patient de dépasse la
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limite tolérée émise par le CICM, soit 0,32.

La dose à la peau n’est pas analysée dans le cas d’un traitement IRMT de la pros-

tate. Le contour externe du patient est obtenu grâce aux images IRM des patients. Cela

permet de voir l’effet des différences au niveau de ce contour sur les distributions de

doses obtenues, notamment en modifiant l’épaisseur de tissus entre la surface et la zone

à traiter. Cet effet est combiné au changement de volume des structures. Dans notre cas,

l‘utilisation du contour Peau Surface provenant des images CT n’affecte pas les distri-

butions de doses calculées pour les structures Cavité et CTV. Il n’est mentionné nulle

part dans l’article comment la distribution de doses est calculée sur les images de réso-

nance magnétique. Le calcul peut avoir été effectué avec une densité homogène ou bien

en assignant des densités moyennes aux différents organes. Sans cette information, il est

impossible de savoir si le calcul de dose est effectué dans les mêmes conditions que pour

un traitement de curiethérapie interstitiel du sein.

Après l’analyse des distorsions résiduelles présentes dans les images IRM, Chen

et son groupe ont décidé qu’ils utiliseraient la résonance magnétique comme modalité

d’imagerie unique seulement pour les patients dont la largeur est inférieure à 38 cm.

Tous nos patients ont une largeur inférieure ou égale à cette limite. Il serait intéressant,

au lieu d’utiliser la largeur du patient, de prendre la distance entre les vertèbres et le bout

du mamelon. De cette façon, l’axe de mesure passerait à travers la zone à traiter et aurait

plus de signification que seulement la largeur du patient.

Cette étude montre que, même en présence de distorsions, les critères dosimétriques

respectent les limites établies pour le traitement de la prostate en utilisant seulement les

images de résonance magnétique. Les différences maximales observées pour la zone à

traiter sont de 2 %, ce qui est supérieur à celles observées pour la structure Cavité (1,6

%) et le critère CTV V85% (0.7 %). Par contre, ils ont établi une limite pour laquelle

cette technique est utilisable. Pour un traitement de curiethérapie interstitielle du sein,

ces limites restent à déterminer. Des directives quant à aux limites de l’utilisation de la

résonance magnétique seule pourraient être établies après l’étude des radio-oncologues
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de la dose reçue par les autres organes à risques.

8.2 Traitement au niveau de la tête avec IRM seulement

Afin de traiter des tumeurs situées dans le cerveau, l’utilisation de la résonance

magnétique, en combinaison avec le tomodensitomètre, permet d’obtenir des volumes

cibles possédant moins de variabilités inter-utilisateur [39][40]. Par contre, la planifica-

tion de traitement s’effectue, dans la plupart des centres, en utilisant les images CT du

patient : l’image de résonance magnétique n’est utilisée que comme support pour effec-

tuer les contours des volumes cibles et des organes à risques. Certaines études ont étudié

la faisabilité d’utiliser seulement l’imagerie par résonance magnétique pour le traite-

ment de tumeurs au niveau du cerveau. Ces études ont étudiés les distorsions résiduelles

dans les images de résonance magnétique et les différences au niveau des DVHs obtenus

[41][42][43]. Par rapport aux cas de prostates déjà présentés, la région tête-et-cou pos-

sède une géométrie plus semblable au sein : une région plus petite que le bassin et des

zones de différentes densités (présence plus importante d’air et d’os).

Alexander L. Chin et al.[41] ont étudié l’impact que peut avoir l’assignation de den-

sités à des images IRM pour le traitement IMRT de cancers situés dans la région tête-et-

cou. Les contours sont effectués sur les images CT pour ensuite être copiés sur les images

IRM. Par contre, le contour externe utilisé est différent que pour notre étude. Dans leur

cas, une fusion est effectuée puis le contour externe des images IRM est contracté de 5

mm vers l’intérieur du patient. C’est ce contour qui est utilisé et pour les images IRM et

pour les images CT. Chin procède de cette manière afin d’éliminer l’effet de la différence

de contour externe sur les distributions de doses. Afin de pouvoir comparer les résultats

de Chin avec l’étude de ce mémoire, il faut utiliser les résultats dont le calcul de la distri-

bution de doses est semblable pour les images CT et les images IRM. Les résultats avec

assignation de densité pour l’eau, les os et l’air sont donc utilisés. Ces résultats montrent

une différence moyenne de 2,6 % pour tous les PTV. La différence moyenne pour notre
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critère CTV V100% est de 2,9 %. De plus, Chin estime l’effet du contour externe, qui

a été éliminé de l’étude, à une différence de 0,5 % sur les critères obtenus. Les résultats

obtenus dans le cadre de ce mémoire pour le critère de dose CTV V100% correspondent

à ce qui est présenté dans la cet article.

Moore et al.[42] ont effectué une étude pour évaluer la précision de la fusion entre

les images CT et les images IRM d’un fantôme représentant la tête et le cou d’un patient.

Le fantôme utilisé possédait une coquille rigide et était rempli de différentes solutions

afin d’imiter les caractéristiques (T1 et T2) des différents tissus de la région tête-et-

cou. L’étude est effectuée avec un appareil d’IRM possédant un champ magnétique de

1,5 T. Des images, acquises avec différentes largeurs de bandes pour l’impulsion RF et

avec différents déplacements latéraux, ont été analysés afin de quantifier les distorsions

présentes dans celles-ci. Les résultats obtenus sont comparables à ceux de ce mémoire

pour le cylindre rempli de solution NiSO4−NaCl : pour des déplacements par rapport au

centre de l’appareil de 8 cm et moins, il y a peu d’effet sur les dimensions d’un objet de

forme régulière. Par contre, Moore suggère de limiter le déplacement latéral des objets

à moins de 15 cm afin de limiter les distorsions dans les images. Pour les neuf patients à

l’étude dans ce mémoire, la largeur moyenne est de 33,8 cm, ce qui donne une distance

maximale, si le patient est centré dans l’appareil, de 16,9 cm. En déplaçant le patient

de quelques centimètres du côté du sein qui n’est pas traité, cela permettrait de rester à

l’intérieur de cette limite de 15 cm.

Shin Ikeda et al.[43] ont utilisé un fantôme afin de vérifier l’impact des distorsions

des images IRM pour un traitement de radiochirurgie stéréotaxique de tumeurs du cer-

veau. La radiochirurgie stéréotaxique consiste à délivrée une forte dose de radiation en

très peu de fractions (5 ou moins) afin de détruire la tumeur et d’épargner les tissus

avoisinants. Le fantôme utilisé possède un diamètre semblable à celui utilisé dans ce

mémoire : 15 cm vs 14 cm (pour le petit fantôme) et 19 cm (pour le grand fantôme et le

fantôme périphérie). Des tumeurs, possédant des volumes semblables à celui de la pâte

à modelé utilisée dans le fantôme de bolus (14,1 cm3 vs 19-24 cm3 pour notre fantôme),
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ont été insérée à la périphérie du fantôme. Des marqueurs externes sont présents à la

surface du fantôme. La technique de traitement utilisée, la radiochirurgie stéréotaxique,

comporte certaines similitudes avec la curiethérapie soit une dose de radiation élevée

délivrée en peu de fraction et la présence de forts gradients autour de la zone à traiter. La

distribution de doses est calculée sur les images CT en utilisant le contour de la tumeur

sur l’IRM puis les résultats sont comparés avec la distribution de doses obtenues pour

le contour effectué sur les images CT. Pour les calculs effectués dans le chapitre 6, les

distributions de doses sont calculées sur les images IRM des fantômes.

L’appareil de résonance magnétique utilisé possède un champ magnétique primaire

de 3 T. L’épaisseur des coupes pour les images CT et IRM est semblable pour les deux

modalités d’imagerie (1,5 mm et 1,6mm) et plus petite que pour nos images : 2 mm

et 3 mm pour les images CT et IRM respectivement. Les valeurs des distorsions géo-

métriques présentes dans les images IRM sont obtenues en effectuant une fusion sur les

marqueurs externes du fantôme. Ensuite, les tumeurs sont contourées sur les images IRM

et sur les images CT. La distance maximale mesurée entre les deux contours est de 3,3

mm. Sur la figure 6.9, la distance maximale entre les deux contours Cavité est de 2 mm

et de 4 mm entre les deux contours CTV (mesuré dans Pinnacle®). Pour cette image, les

contours externes de notre fantôme, dessinés sur les images IRM et CT, sont superposés

comme dans l’article d’Ikeda. Cette différence, pour le calcul de doses des traitements de

radiochirurgie stéréotaxique, a pour effet de diminuer la couverture de la zone à traiter.

C’est également ce qui est observé pour les calculs effectués sur notre fantôme (tableaux

6.V, 6.VI et 6.VII). Il y a une baisse de couverture entre les valeurs CT-cCT et CT-cT1.

Les écarts sont cependant moins élevés que pour l’article d’Ikeda puisque, dans le cas de

ce mémoire, la source de la radiation se situe à l’intérieur et autour de la zone à traiter. Le

gradient de doses situé à proximité de la zone à traiter est donc moins élevé que pour un

cas de radiochirurgie stéréotaxique. L’index d’homogénéité dans l’article d’Ikeda pour-

rait être comparé au critère Externe
V 150%
V 100%

. Cependant, ce critère est seulement calculé

pour la tumeur alors que, dans ce mémoire, il est calculé pour tout le fantôme.
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Bien que la méthode de traitement utilisée dans ce mémoire (curiethérapie) diffère

de celles utilisées dans les articles présentés (IMRT et radiochirurgie stéréotaxique), les

résultats des précédents chapitres peuvent être comparés à ceux de ces articles. Dans tous

les articles présentés, des distorsions sont observées dans les images IRM par rapport aux

images CT et celles-ci ont un impact sur le calcul des distributions de doses. Dans le cas

de traitements de curiethérapie, les distorsions vont affecter principalement la position

et la longueur des cathéters ainsi que la distance entre la zone à traiter et la surface de la

peau du patient. Il n’est pas possible de comparer la dose reçue par la surface de la peau

des patients puisque ce critère n’est pas analysé normalement dans le cas de traitements

de téléthérapie. Par contre, les résultats obtenus pour les critères des structures Cavité et

CTV sont comparables à ceux des articles mentionnés précédemment.



CONCLUSION

Le but de ce mémoire est de vérifier s’il est possible, en utilisant seulement des

images provenant de la résonance magnétique, de reconstruire les cathéters d’une ma-

nière fiable afin d’obtenir une distribution de doses équivalente à celle calculée sur des

images CT pour les mêmes contours cibles. Dans un premier temps, les différences entre

les images CT et IRM des contours externe d’un fantôme ont été analysées. Peu de diffé-

rences ont été observées avec le petit fantôme. Des écarts plus importants sont par contre

mesurés lorsque le grand fantôme est utilisé. Cet écart est de plus de 5%. Il a été montré

que le volume des fantômes augmentent avec la distance latérale par rapport au centre

de l’appareil de résonance magnétique. La différence moyenne de volume mesuré est

supérieure à 1% qu’à partir d’un décalage supérieur à 5 cm.

En positionnant les patients de manière à rapprocher le plus possible le sein à traiter

du centre de l’appareil, ces différences peuvent être diminuées. Les patients dont le sein

se retrouve plus loin du centre de l’appareil d’IRM verront le volume apparent de leur

sein sur les images acquises plus grand que sur les images CT. Comme les seins volu-

mineux ont tendance à tomber sur le côté, une attention particulière devra être apportée

pour ces cas afin de tenter de minimiser l’impact sur le volume du décalage et du chan-

gement de modalité d’imagerie. La position longitudinale à l’intérieur du FoV affecte le

volume mesuré du fantôme sur les images de résonance magnétique. Le positionnement

du sein d’un patient au centre du FoV peut empêcher cette augmentation du volume me-

suré. Une augmentation du nombre de coupes acquises peut être nécessaire mais cela

implique un plus grand temps requis pour acquérir les images. Les résultats obtenus sont

en accorts avec les éléments présents dans la littératures.

La reconstruction de cathéters implantés dans des fantômes a été effectuée sur des

images CT et des images IRM. Pour le petit et le grand fantôme, les cathéters ont été

implantés au centre de ce dernier, près de l’hypothétique région à traiter. Les variations

de longueurs obtenues pour ces cathéters sont comparables à celles entre la longueur
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réelle des cathéters implantés et celle reconstruite par les physiciens lors des traitements

de patients. Les cathéters sont légèrement plus long sur les images IRM pondérée T1 que

sur celles pondérées T2 et que sur les images CT. La longueur reconstruite des cathéters

sur images IRM pondérées T2 sont plus près des longueurs obtenues pour les images CT

que la longueur reconstruite des cathéters sur les images IRM pondérées T1.

Un écart plus grand est observé lorsque les cathéters sont situés en périphérie du

fantôme. Les cathéters situés près de la surface du fantôme ont obtenus les différences

les plus élevés. L’ajout de distorsions a, en général, augmenté la longueur reconstruite

des cathéters. Lors de l’implantation des cathéters pour le traitement d’un patient, le

radio-oncologue évite généralement de positionner des cathéters près de la surface de la

peau des patients. Si l’utilisation de cathéters positionnés en périphérie du sein s’avère

nécessaire, la longueur reconstruite dans le logiciel devrait être comparée à celle mesurée

à l’aide du cathéter Proguide afin de s’assurer que la différence de longueur n’affecte pas

significativement la distribution de doses.

Des distributions de doses simples ont été calculés sur les images des fantômes im-

plantés avec des cathéters. Les différences entre les images IRM T1 et T2 du petit et du

grand fantôme sont inférieures à 2% pour tous les critères de doses sauf Externe
V 150%
V 100%

du grand fantôme. Pour le petit fantôme, tous les écarts, sauf pour le critère Peau Sur-

face Dmax, sont inférieurs à 2%. Pour le grand fantôme, des écarts plus importants sont

observés. Les différences de volumes entre les contours effectués sur les images IRM et

sur les images CT influence le résultat du critère CTV V100%. Des différences signifi-

catives sont observés au niveau du critère Externe
V 150%
V 100%

pour ce fantôme. La distance

mesurée entre les cathéters est plus petite sur les images CT que sur les images IRM.

Cela peut avoir un impact sur le résultat de ce critère. Le critère variant le plus, indépen-

damment du fantôme utilisé, est celui concernant le contour Peau Surface. Cependant,

lors de la fusion, la priorité n’est pas mise sur la concordance du contour externe des

fantômes puisque le contour externe des patients est moins bien défini sur les images

IRM par rapport aux images CT. Cela est dû notamment au mouvement de respiration
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des patients combiné au temps d’acquisition plus long pour obtenir les images IRM.

Bien que peu de différences soient observées pour le contour Cavité du fantôme pé-

riphérie, il y a une baisse significative des critères du contour CTV par rapport à ceux

obtenus avec les images CT. Par contre, l’utilisation d’images avec distorsions induites

augmente la couverture de ce critère comparativement aux images acquises sans distor-

sions induites. Cette différence est plus importante pour les images pondérées T2. Pour

le critère Externe
V 150%
V 100%

, une différence d’environ 3% est observée entre les images

avec et sans distorsions induites. L’utilisation d’un fantôme possédant un grand volume

ainsi qu’avec des cathéters situés loin du centre du fantôme a un impact sur les critères

de doses à respecter. La présence de distorsions dans les images a également un impact.

Si, lors de l’acquisition des images d’un patient, ces dernières semblent comporter de

telles distorsions, une nouvelle série d’images devrait être acquise ou des images CT du

patients devraient être utilisées pour le calcul de la distribution de doses.

Finalement, des distributions de doses de patients ont été transférées sur les images

IRM T2 de ces mêmes patients. Pour ce faire, les positions d’arrêt, les temps d’arrêt, l’ac-

tivité de la source ainsi que les contours ont été copiés sur les images IRM des patients.

Pour tous les patients, les différences entre les critères calculés sur les images CT et les

images IRM sont inférieures à 3% pour les critères Cavité V100% et CTV V85%. Trois

des neufs patients analysés ont une baisse de couverture supérieure à cette valeur pour

le critère CTV V100% mais aucun d’entre eux ne descend en dessous du seuil limite

de 85%. Les différences obtenues pour les critères des contours cibles permettent d’en

conclure que la zone à traiter serait bien couverte en utilisant les images de résonance

magnétique.

Des différences plus importantes sont observées pour les critères Externe
V 150%
V 100%

et

Peau Surface Dmax. Pour le premier de ces critères, il y a une tendance entre le volume

du sein du patient et si la valeur pour les images IRM est supérieure ou inférieure à celle

obtenue pour les images CT. Aucun des patients ne dépasse la limite de 0.32 pour ce cri-

tère. Pour le traitement de petits seins, ce critère est sur-évalué sur les images IRM. Il est
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par contre sous-évalué pour les seins plus volumineux. Dans le cas de patients possédant

de tels seins, une restriction plus grande sur ce critère de dose devrait être appliquée.

Des mesures supplémentaires sont nécessaires pour savoir la taille limite pour implanter

cette mesure. La dose maximale à la structure Peau Surface est généralement plus élevée

sur les images IRM. Hors, la position du sein du patient est parfois légèrement différente

sur les deux modalités d’imageries car l’antenne servant à l’acquisition du signal dans

l’appareil d’IRM peut parfois écraser le sein. Les cathéters vont suivre le déplacement de

la cavité mais la surface de la peau peut se retrouver plus près des cathéters. Il est donc

recommandé d’empêcher le plus possible que l’antenne soit en contact avec le patient

afin d’éviter une compression du sein à traiter.

Plusieurs autres critères pour les organes à risques sont présents dans le tableau 3.III.

Normalement, une évaluation visuelle des isodoses est effectuée afin de vérifier si ces

critères sont respectés. Par contre, comme cette évaluation est plus subjective qu’avec

des organes possédant des contours, ces critères n’ont pas été évalués dans le contexte

de ce mémoire. Avant de procéder au traitement de patient avec seulement des images

de résonance magnétique, une évaluation de ces critères par un radio-oncologue doit

être effectuée, notamment au niveau des muscles pectoraux et des points de ponctions

des aiguilles. La couverture des zones à traiter (Cavité et CTV) est adéquate lorsque les

images de résonance magnétique sont utilisées pour calculer la distribution de doses.

Avec ces études supplémentaires, il serait possible de déterminer si la dose reçue par

les différents organes à risque est également acceptable afin que seule l’imagerie par

résonance magnétique soit utilisée lors de traitements de curiethérapie interstitielle du

sein.
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Annexe I

Fiche technique du bolus rose

Figure I.1 – Fiche technique de la poudre constituant le bolus rose.



Annexe II

Images de distributions de doses

Capture d’écran d’une distribution de doses d’un patient dans Oncentra® avec mise

en évidence des différents items d’intérêts.
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Figure II.1 – Isodoses et positions d’arrêt de la source.
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Figure II.2 – Activité de la source.
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Figure II.3 – Positions et temps d’arrêt de la source.
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Figure II.4 – DVH et critères de doses.
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Figure II.5 – Dose maximale à la structure Peau Surface.
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