
No d'ordre : 1 149 A 334 
?k? 4,. 

prdsentde à 

L'UNIVERSITE DES SCIENCES ET TECHNIQUES DE LILLE 

pour obtenir le titre de 

DOCTEUR DE 3ème CYCLE 
spécialité : Automatique 

Par 

Jean-Louis BOURRIEZ 

ACQUISITION ET EXPLOITATION D'IMAGES 
MORPHOLOGIQUES EN CONDITIONS 

STEREOTAXIQUES. 
APPLICATION A L'IRRADIATION INTERSTITIELLE 

DES TUMEURS CEREBRALES. 

Thèse soutenue le 19 Mars 1984 devant la Commission d'Examen 

Membres du Jury : M. P. VIDAL Président et Rapporteur 
M. J.D. GUlEU Rapporteur 
M m e  A. DUTREIX Examinateurs 
M. J.G. POSTAIRE 
M m e  P. BlXlO 



A mes parents. 

A la volonté de modestes ouvriers. 



Le travail présenté dans ce mémoire est.le résultat de la 

collaboration entre le laboratoire d'Automatique de l'université des 

Sciences et Techniques de Lille 1 et le Service d'Explorations 

Fonctionnelles Neuro-chirurgicales et Neurophysiologiques du Centre 

Hospitalier Régional de Lille. 

Nous exprimons toute notre gratitude à Monsieur le Professeur 

P. VIDAL pour sa sollicitude et la gentillesse avec laquelle il nous a 

accueilli dans son laboratoire. Sa confiance et son soutien tout au long 

de ce travail qu'il a vu progresser nous ont été extrêmement bénéfiques. 

Qu'il en soit vivement remercié. 

Sans la bienveillante attention de Monsieur le Professeur 

J.D. GUIEU, aucun des travaux que nous présentons n'aurait pu voir le 

jour. Nous avons bénéficié de ses nombreux conseils de spécialiste 

pour lesquels il n'a jamais épargné son temps. Nous tenons à lui exprimer 

ici notre très vive reconnaissance. 

Madame A. DUTREiX, Chef de l'Unité de Radiophysique de 

l'Institut Gustave Roussy, nous a chaleureusement accueilli à maintes 

reprises dans son service et nous a constamment encouragé et guidé dans 

l'élaboration de ce travail. Qu'elle trouve ici l'expression de nos 

respectueux remerciements. 

Nous remercions égal eilietît Mons1 c u r  1 c 1)rc.f c\seur J . G .  POSTAIRE 

d c  1 '  i n t 6 r C t  q u ' r l  a b i e n  vou l i i  p o r t e r  n o \  t r c lvc lu \  c n  a c c e p t a n t  de  

p a r t  i c -  i p c r  n o t r c  Coriirnls\ 1011 d '  ckamcn. 



Nous sommes profondément recoi inaissar i ts  à Madame P. B I X I O ,  

A s s i s t a n t e  H o s p i t a l o - U n i v e r s i t a i r e  au S e r v i c c  d l L x p l o r a t i o n s  F o n c t i o n n e l l e s  

Neuro-ch i ru rg ica les  e t  a u  l a b o r a t o i r e  de  Phys io log ie  du Centre  H o s p i t a l i e r  

Régional  de L i l l e ,  pour nous a v o i r  m i s  en  r e l a t i o n  avec l e  Cen t re  

H o s p i t a l i e r  e t  pour l e  temps q u ' e l l e  n ' h é s i t a i t  pas à c o n s a c r e r  à l a  

r é a l i s a t i o n  d e  c e  t r a v a i l .  

Un grand  merc i  également à Madame A .  PIGNON e t  à Monsieur 

9 .  HOUZE pour l e u r  c o n t r i b u t i o n  amica le  et généreuse  à l ' é l a b o r a t i o n  

m a t é r i e l l e  d e  c e  mémoire. 



- T A B L E  DES M A T I E R E S -  

................................. 

. AVANT-PROPOS 

. INTRODUCTION GENERALE 

. CHAPITRE 1 : MISE EN OEUVRE D'UNE IMPLANTATION DE GRAINS 
RADIOACTIFS EN ENVIRONNEMENT STEREOTAXIQUE . 

1 . LA DEFINITION SPATIALE DU VOLUME TUMORAL : LA SCANOGRAPHIE 

.............. 1.1. Principes et Techniques de la scanographie 

1.1.1. Prise des mesures ................................... 
1.1.2. Reconstruction chiffrée de l'image .................. 

.................................. 1.2. L' image scanographique 

1.2.1. Formation de l'image ................................ 
1.2.2. Défauts de l'image .................................. 

................................. 1.3. L'examen scanographique 

1.3.1. Technique d'examen .................................. 
............. 1.3.2. Exploitation du document scanographique 

1.3.3. Les erreurs limitant l'exploitation du document 
scanographique ...................................... 

.............................. II . L'ENVIRONNEMENT STEREOTAXIQUE 

11.1. L'obtention du document scanographique en conditions 
.......................................... stéréotaxiques 

11.1.1. But et Contraintes .................................. 
11.1.2. Méthode : adaptation du cadre de stéréotaxie ........ 

11.2. Les documents téléradiographiques ....................... 
11.3.  Transcription des documents scanographiques sur les 

. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  documents radiologiqiies 

. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  . 1 1 I PR1 NCIPE DE M l  SE EN OEUVRE 

111.1. Le rcperagc anatomique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  
I I I  . 2. La normalisation : L'utilisation d e s  atlas . . . . . . . . . . . . . .  

. . . . . . . . . . . . . . . . .  111.3. L1iiriplantatiori d e s  sourccs radinnctivcs 



. CHAPITRE II : METHODOLOGIE D'IMPLANTATION A PRIORI DES GRAINS 
RADIOACTIFS : DOSIMETRIE PREVISIONNELLE . 

.......................... 1 . PRINCIPES DU SYSTEME DE PARIS 1 1 . 2 .  

II . DEBIT DE DOSE DE BASE ET ISODOSE DE REFERENCE .......... 11.5 .  

......................... 11.1. Forme d e s  s u r f a c e s  i s o d o s e s  11.5. 

1 1 . 2 .  Débit  de  dose  d e  base  ............................... 11.5.  

11.3. I s o d o s e  de  r é f é r e n c e  ............................... 11.6. 

1 1 . 4 .  Choix d e s  p o i n t s  où l e  d é b i t  de  dose  d e  base e s t  
c a l c u l é e  ............................................ 11.7.  

III . REGLES D'IMPLANTATION .................................. 11.10. 

111.1. D i f f é r e n t s  volumes .................................. 11.10. 

1 1 1 . 2 .  Dirnensions du volume t r a i t é  ......................... 1 1 . 1 1 .  

111.3. Domaine de l ' a p p l i c a t i o n  du Système de  P a r i s  ........ 11.15. 

1 1 1 . 4 .  Dos imèt r i e  p r é v i s i o n n e l l e  .......................... 11.17. 

111.5. A p p l i c a t i o n  à l ' I o d e  1 2 5  ............................ 1 1 . 2 0 .  

I V  . LE CALCUL DE LA DOSE ................................... 1 1 . 2 1 .  

V . ADAPTATION AUX CAS CLINIQUES ........................... 1 1 . 2 2 .  

V . 1 .  Technique d ' i m p l a n t a t i o n  d e s  s o u r c e s  r a d i o a c t i v e s  
d ' I o d e  1 2 5  .......................................... 1 1 . 2 2 .  

V . 2 .  Etude d e s  s u r f a c e s  i s o d o s e s  en f o n c t i o n  d e s  e r r e u r s  
de pos i t ionnement  d e s  s o u r c e s  r a d i o a c t i v e s  .......... 1 1 . 2 3 .  

. CHAPITRE III : AUTOMATISATION DU REPERAGE A POSTERIORI DE LA 
POSITION DES SOURCES RADIOACTIVES . 

................................... 1 . POSITION DU PROBLEME 111.1. 

1.1.  Buts e t  c o n t r a i n t e s  du repérage  ..................... 111.1. 
1 . 2 .  Choix d e  1.a méthode de  repérage  ..................... 111.3. 

. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  I I  . IIEPERAGE D ' U N E  SOURCE IIADIOACTIVK 111.5 .  

1 1 . 1 .  klntSriel  e t  riiéthode . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  111 . 5 . 
1 1 . 2 .  Algorithmes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  111.9.  

I I  . 3. Ariiel  i o r n t i o n  d c  l a  ni6ttiodc . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  I I  1 . 12 . 
1 I . 4 .  C;i i c id  d c s  coordoiint:cs i l '~ i t ic  soiircc ~ . . id ioac t ivc  ..... I I 1  . 14 . 



111.1 .  Remèdes aux e r r e u r s  d ' i m p r é c i s i o n  des  c l i c h é s  ......... 111.17.  

111.2 .  Le programme .......................................... 111.20. 

111.3. V é r i f i c a t i o n  du programme s u r  un modèle expér imenta l  .. 111.22.  

. I V  CONCLUSIONS ............................................... 111.23.  

. CHAPITRE I V  : REPRESENTATION DE LA DISTRIBUTION DE LA DOSE 
ABSORBEE PAR LE VOLUME LESIONNEL . 

1 . PRINCIPE DU CALCUL DE LA DOSE DELIVREE PAR UNE 
SOURCE D'IODE 125 ....................................... IV.2.  

1.1. Dose d é l i v r é e  p a r  une s o u r c e  r a d i o a c t i v e  p o n c t u e l l e  .. IV.2. 

1 .1 .1 .  G é n é r a l i t é s  ...................................... IV.2. 
1 .1 .2 .  C a l c u l  d e  l a  dose absorbée  par  l e s  t i s s u s  pendant 

....................... une a p p l i c a t i o n  d e  d u r é e  t IV.4. 
1 .1 .3 .  Auto-absorption e t  f i l t r a t i o n  .................... IV.6. 

1 . 2 .  Dose d é l i v r é e  p a r  une s o u r c e  d ' I o d e  125 .............. IV.6. 

1 . 2 . 1 .  D e s c r i p t i o n  d ' u n e  s o u r c e  d ' I o d e  125 .............. IV.6 
1 . 2 . 2 .  Dos imèt r i e  d ' u n e  s o u r c e  d ' I o d e  125 ............... 1v.8. 
1 .2 .3 .  Méthode d e  c a l c u l  ................................ IV.8. 

II - CALCUL DE LA DISTRIBUTION DE DOSES OU TRACE DES COURBES 
ISODOSES DANS U N  PLAN QUELCONQUE ........................ I V . l l .  

11.1. C a l c u l  de  l a  dose  de  base ............................ I V . l l .  

11 .1 .1 .  Dé te rmina t ion  du p lan  c e n t r a l  de  l ' a p p l i c a t i o n  .... I V . l l .  
11 .1 .2 .  Dé te rmina t ion  des  p o i n t s  où l a  dose  de  base d o i t  

ê t r e  c a l c u l é e  ..................................... 1V.12. 

11.2 .  R e p r é s e n t a t i o n  d e  l a  d i s t r i b u t i o n  de dose  dans un 
p lan  quelconque ou t r a c é  d e s  courbes  i s o d o s e s  dans  
un p l a n  quelconque . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  IV.16. 

11.2 .1 .  F o n c t i o n s  e t  c a r a c t é r i s t i q u e s  p r i n c i p a l e s  du 
programme . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  IV.16. 

1 1 . 2 . 2 .  C a l c u l  de l a  p o s i t i o n  d e s  g r a i n s  . . . . . . . . . . . . . . . . . .  1V.16. 
11.2 .3 .  Le c a l c u l  d e s  doses  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  IV.17. 
11.2.4. Le t r a c é  d e s  courbes  i s o d o s e s  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  IV.15. 

11.3. Organisa t ion  schématique du programme . . . . . . . . . . . . . . . .  IV.20. 

111.1. t ' r incipc  mathématique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  IV.22. 

111.1.1. Méthodologie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  IV.22. 
111.1.2. Formulat ion mathématique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  IV.23. 
II1 . 1.3. Algoritlime de passage de  l 1 e \ p a c C  31) ;i 1 ' e space  21) IV .26 .  



111.2 .  E l imina t ion  d e s  c o n t o u r s  cachés  ................... IV.27. 

111.2 .1 .  P r i n c i p e  ....................................... IV.27. 

111.3. I d e n t i f i c a t i o n  du volume c i b l e  au volume t r a i t é  ... IV.29. 

. CHAPITRE V : APPLICATION ET DISCUSSION 

. CONCLUSION GENERALE 

. BIBLIOGRAPHIE . 

. ANNEXES : 

ANNEXE 1 : Equivalence e n t r e  p l u s i e u r s  sources  p o n c t u e l l e s  
a l i g n é e s  e t  une s o u r c e  c o n t i n u e .  

ANNEXE 2  : Choix d e s  p o i n t s  où l e  d é b i t  de  dose d e  base e s t  
c a l c u l é  p o u r l e s  d i s p o s i t i f s  composés de  q u a t r e  
l i g n e s  e t  p l u s .  

ANNEXE 3 : Dosimètr ie  p r é v i s i o n n e l l e  pour des  sources  r e c t i l i -  
gnes  c o n t i n u e s  d i s p o s é e s  s e l o n  l e s  p r i n c i p e s  du 
Système d e  P a r i s  e t  c o n s t i t u é e s  de  p l u s i e u r s  s o u r c e s  
p o n c t u e l l e s  d ' I o d e  125 a l i g n é e s .  

ANNEXE 4 : E r r e u r  r e l a t i v e  s u r  l e  d é b i t  d e  dose en un p o i n t  pour 
une s o u r c e  p o n c t u e l l e  d ' I o d e  125. 

ANNEXE 5 : Analyse d e s  e r r e u r s  dans  l e  c a l c u l  de  l a  p o s i t i o n  
d ' u n e  source  r a d i o a c t i v e  à p a r t i r  de  c l i c h é s  s t é r é o -  
rad iograph iques .  

ANNEXE 6 : Méthode d e  Nelder e t  Mead. 



L'Automatique, par ses méthodes d'acquisition, de 

traitement ou d'exploitation puis de rest i tut ion d'images a,  depuis 

quelques années, de nombreuses applications dans l e  domaine des sciences 

médical es. 

Tout naturellement l e  système visuel, parmi les systèmes 

de perception sensoriel le ,  a é té  l e  plus développé e t  l e  plus structuré.  

Bien q u  ' i 1 ne donne, au premier abord, qu'une vi si on de 1 'enveloppe 

extérieure d'un objet ,  c ' e s t  pourtant, par l ' intermédiaire d'une image, 

que l 'on  prend connaissance de l a  position e t  de la  nature de ses 

structures internes. 

Avoir une représentation spati a le  1 a p l  us exacte possi bl e 

du cerveau avant de s 'autor iser  à l 'explorer e s t  depuis longtemps au 

centre des préoccupations de l a  plupart des neurochirurgiens, ainsi l a  décou- 

verte des rayons X par Roentgen en 1895 permit de f a i r e  l e  premier pas 

dans l a  visualisation des structures cérébrales. Ce furent deux Anglais, 

Horsley e t  Clark, qui les  premiers u t i l i sè rent  les t ro is  dimensions de 

l 'espace pour mettre au point u n  appareil permettant, chez les animaux 

de laboratoire, de positionner les structures intra-cérébrales par rapport 

à des repères osseux. Le passage à l'homme posait des problèmes d'une 

grande complexité : Il s ' ag i s sa i t  de définir  une méthodologie nouvelle 

ne tenant pas compte des repères osseux e t  fa isant  abstraction des 

variations de forme e t  de t a i l l e  des cerveaux humains. 

La méthode de repérage, basée à l a  f o i s  sur des structures 

osseuses e t  intra-cérébrales,  définie par Spiegel e t  Uyci s se révéla 

insuffisante : 11 é t a i t  indispensable de définir  l a  position des 

diff j rentes  structures en fonction de repères invariables. C'est l e  grand 

mérite de Talairach, aès 1952, d'avoir montré que l a  ligne de base 



uni ssant 1 a comi ssure antérieure e t  1 a ~0rfli ssure postérieure pouvait 

constituer ce système de référence. Mais, pour ce f a i r e ,  i l  é t a i t  

indispensable de visualiser directement ces structures grâce aux 

examens radiologiques de contraste pratiqués chez chaque malade, en 

conditions stéréotaxiques. 

La démarche stéréotaxique, à part i r  de l à ,  prend toute 

son ampleur e t  trouve u n  champ d'application exemplaire dans l'approche 

des processus tumoraux intra-cérébraux. 

Dans l e  cas où l e  t i ssu  tumoral es t  radio-sensible, c ' e s t  

encore grâce à la méthode stéréotaxique que l 'on va pouvoir implanter 

les substances radioactives au sein de l a  masse pour l a  détruire.  

En e f f e t ,  depuis les premières tentatives d ' i r radiat ion 

in-situ de tumeurs cérébrales avec des aigui l les  de radium (Pancoast 

1922), de nombreuses appl ications i n t e r s t i t i e l  les de radioéléments 

o n t  été réalisées en neurochirurgie, en particulier depuis l'avénement 

des isotopes radioactifs a r t i f i c i e l s  e t  l e  développement correspondant 

des techniques de l a  curiethérapie in t e r s t i e l l e  en cancérologie. 

Cependant, i l  es t  s igni f ica t i f  que les  meilleurs résul ta ts  ont é té  obtenus 

par 1 a conjonction de 1 ' i r radiat ion i n t e r s t i t i e l  l e  e t  des techniques 

stéréotaxiques d o n t  l a  précision a permis de t i r e r  réellement bénéfice 

du caractère localisé de l 'act ion des isotopes implantés. 

L'avantage de la  concentration spatiale de l ' i r r ad ia t ion  

réalisée par la  curiethérapie i n t e r s t i t i e l l e  e s t  d ' introduire une 

sélect ivi té  dans l 'espace : on surdose l e  volume cible sans atteindre 

ü n  niveau dosimètrique trop élevé dans les  structures âvoi si nantes. 

DPs lors ,  l a  questicn essent iel le  est  la localisation dans 

les t ro is  dimensions de deux volumes : celui de l a  cible e t  celui c i r -  

conscrit par l ' isodose efficace,  en tenant cûmpte des structures 



de voisinage, c'est-à-dire en les insérant dans l'anatomie cérébrale. 

Le succès ou l'échec de l'irradiation interstitielle dépendent de la 

superposition pl us ou moins sati sf ai sante de ces deux vol urnes. 

Dans le cadre de ce mémoire, nous nous proposons, 

tout d'abord, d'inclure dans la mise en oeuvre d'une implantation intra- 

tumorale intra-cérébrale de sources radioactives, une phase de transcrip- 

tion des données tomodensitomètriques dans l'espace stéréotaxique afin 

d'obtenir plus de précision dans la localisation spatiale du volume 

tumoral ainsi qu'une mei 1 leure définition de ses rapports de voisinage. 

Il est cependant nécessaire, avant d'entreprendre une 

implantation radioactive, de prévoir la répartition des sources donnant 

la meilleure distribution de dose dans le volume à traiter. C'est le 

rôle du Système de Paris et son application aux sources d'Iode 125 nous 

permet d'uti 1 i ser au mieux les caractéristiques dosimètriques de ce 

nouvel isotope pour une meilleure adaptation de la forme de l'isodose 

efficace à celle de la tumeur. 

Cette disposition géomètrique est cependant quelque peu 

modifiée en fonction d'éventuels obstacles vasculaires sur les trajets 

instrumentaux. Notre problème consiste alors à repérer la position 

des implants dans l'espace stéréotaxique ; problème a'autant plus ardu 

que la géomètrie d'une implantation de sources radioactives d'Iode 125 

se présente sur les clichés radiographiques comme un enchevêtrement 

inextricable de points. 

Connaissant 1 'impl antation effectivement réalisée, 

c'est une représentation tridimensionnelle qui, après un calcul de la 

distribution des doses, nous permet dliCentifier le volume traité au 

vol urne tumoral . 

Enfin, par comparaison avec l'observation d'un traitement 

spécifique par irradiation interstit'elle d'un volume tumoral préalc- 

blement repéré en conditions stérëotaxiques, nous illustrons les 

amélicrali~ns apportées pâr notre travail. 



M I S E  E N  OEUVRE D ' U N E  IMPLANTATION DE GRAINS 

RADIOACTIFS E N  ENVIRONNEMENT STEREOTAXIQUE. 



Dans un premier temps, nous t rai tons dans ce chapitre, 

de 1 'examen scanographique /1 / q u i ,  à lui seul, découvre 1 a lés i  on 

e t  dessine ses limites sur une image où se l i t  simultanément l 'espace 

lésionnel e t  l 'espace cérébral. Nous constaterons que s i  ces images 

suffisent pour déf inir  l a  disposition géomètrique des sources radio- 

actives assurant une irradiation optimale du volume tumoral? e l l e s  

ne peuvent à e l l e s  seules - ne disposant d'aucunes coordonnées spatiales 

repérées, f iab les  - permettre l a  définit ion des coordonnées de ces 

sources radioactives dans l 'espace cérébral. Nous verrons alors 

comment replacer ce t te  image dans 1 'espace stéreotaxiq\ie avec toute 

l a  rigueur qu'exige ce contexte ; 11 es t  possible d'apporter au scanner 

les contraintes stéréotaxiaues e t  de recuei l l i r  les coupes en référence 

à u n  cadre immobilisant la  t ê t e  du patient. Ce cadre de stéréotaxie 

ou système de contention représente 1 a pièce maîtresse d'une approche 

tridimensionnel l e  t r è s  prèci se e t  fournit l e  pl an de référence indi s-  

pensable à l ' u t i l i s a t i o n  ultérieure de toute une sér ie  d'instruments. 

Les documents téléradiographiques u t i les  seront alors recuei l l i s  dans 

u n  temps ul tér ieur  en sa l l e  d'opération, l a  t ê t e  du patient étant 

p l  âcée dans u n  cadre exactement identique, e t  les données ainsi 

rassemblées vont concourir à fournir des éléments précis quant au 

volume, à l a  topographie e t  aux rapports de la lésion avec les  s t ru-  

tures environnantes. Nous définirons alors comment confronter ces 

données à des données s tat is t iques (Atlas) résultant de différentes 

approches morpho1 ogi ques fonctionnel 1 es stéréotaxi ques ou non. A 

l ' i s s u e  de ce t t e  démarche, nous expliciterons comment dans l e  cas, 

par exemple, d'un t r a i  tement d u  volume lésionnel par irradiation 

i n t e r s t i t i e l l e  i l  devient alors a isé  de définir  les coordonnées des 

sources radioactives dans l 'espace cérébral e t  de l à ,  prévoir les 

t r a j e t s  d'implantation évitant de perturber les structures saines. 



1 - L A  DEFINITION SPATIALE D U  V O L U M E  T U M O R A L  : 

L A  SCANOGRAPHIE. 

1 . 1 .  P r i n c i p e s  - - - - - -  - - - - - - - - - - - -  e t  t e c h n i g ~ g s - ~ $ - l $ - s c g ~ g g r ~ e h i e  - - -  

Comme l a  radiologie conventionnelle, l a  scanographie u t i l i s e  

l a  propriété des rayons X de t raverse r  l e s  s t ructures  anatomiques 

en s ' a f f a i b l i s s a n t  progressivement par l e s  phénomènes d 'absorption 

e t  de diffusion.  A u  l i eu  cependant d 'obtenir  une image sur  u n  f i lm 

radiographique, l a  scanographie u t i l i s e  une mesure ch i f f r ée  de 

l ' absorpt ion d'un faisceau t r è s  GiaphragmS traversant  un plan de l a  

s t ruc tu re  anatomique d'une épaisseur de quelques mill imètressous de 

t r è s  nombreuses incidences. Ces mesures multiples permettent d 'ob ten i r  

par ordinateur une reconstruction,  également chi f f rée ,  des densités 

radiologiques. L'image e s t  donc l e  r é su l t a t  d'une mesure d 'absorption,  

puis d'un calcul e t  enfin d'une transformation en une image convention- 

ne l l e ,  sur écran T.V. par un deuxième ordinateur accessoire.  Le c l in ic ien  

r eço i t  une photographie de l ' é c r an  T.V. En scanographie, ent re  l 'émission 

des rayons X e t  l a  l ec tu re  des c l i chés ,  i l  convient de suivre l ' é l abora t ion  

de l ' information à deux niveaux ; l a  prise des mesures e t  lareconst ruc-  

t i on  ch i f f rée  d 'une par t ,  puis l a  transformation en image par une console 

de l ec tu re ,  d ' au t r e  par t .  

1 . 1 . 1 .  Prise des mesures ----------------- 

a) Emission des rayons X 

Un tube radiogène, analogue aux tubes conventionnels, émet 

u n  faisceau diaphragmé en u n  t r i ang l e  dont l ' épaisseur  détermine 

l ' épa i s seur  du plan de coupe, variable de 3 mm à 1 2  mm e t  d o n t  l ' ang l e  

d 'ouverture e s t  de l ' o r d r e  de 12" à 40" selon l es  apparei ls .  



b) Absor~tion des ravons X 

Dans u n  plan donné, l e  faisceau de rayons X aborde l e  

corps à étudier sous des angles t r è s  différents e t  e s t  absorbé 

au long d'une "ligne". Le faisceau es t  donc affaibTi d ' u n  certain 

coefficient selon les  classiques e f fe t s  photoélectrique ou conpton . 
La densité physique des corps e t  l e  numéro atomique importent dans 

ce t t e  absorption. 

c) Réception des rayons X 

Le faisceau modulé e s t  absorbé e t  mesuré dans une chambre au 

Xsnonou par u n  c r i s t a l .  Le courant électrique en résultant e s t  

amplifié puis mesuré e t  transformé en chiffres par Qn  convertisseur 

analogique d ig i ta l .  La donnée, en système logarithmique, es t  transmise 

à l a  mémoire de l 'ordinateur .  

d) Mouvement de 1' ensemble tube/récepteur : Notion de génération 

Outre l a  mesure des rayons X par une sér ie  de photomulti- 

plicateùrs,  une autre par t icular i té  du scanographe e s t ,  dans un 
même plan, la  grande mult ipl ic i té  des incidences. L'ensemble tube- 

récepteur e s t  en e f f e t  'animé de mouvements autour du corps à étudier. 

La notion de "Génération" de scanogra~hes e s t  l i ée  aux caractéristiques 

du mouvement de l'ensemble tube-récepteur. Les appareils de première 

génération u t i l i sen t  u n  ensemble formé d ' u n  tube à rayons X couplé 

à u n  seul détecteur. L'ensemble subit u n  mouvement de translation l e  

long de l a  structure étudiée, puis une rotation d'un degré, puis une 

nouvelle translation. Ce mouvement es t  répété 180 fo is .  Le temps de 

coupe es t  donc long, de l 'o rdre  de quatre minutes. Pour les  appareils 

de deuxième génération, l a  réception du faisceau de rayons X es t  assurée 

par une barrette comportant 40 détecteurs environ. Le mouvement est  

d u  même type , mais l a  rotation s 'effectue ic i  par paliers de 12". 

Le temps de balayage es t  alors abaissé à 20, 40 ou 80 secondes. 



Les apparei 1 s de 1 a troi sième génération suppriment 1 e mouvement 

de translation. Seule une rotation de l'ensemble tube-détecteurs 

(très nombreux, de 1 'ordre de 500 à 1000 au 1 ong d'une barrette 

courbe de 30 cm de long) est effectuée. Le temps de coupe est 

abaissée à quelques secondes.les aopareils de la quatrième génération 

simplifient encore ce mouvement puisque seul le tube effectue une 

rotation. Les détecteurs, au nombre de 600 à plusieurs milliers, sont 

distribués au long d'une couronne complète dont la longueur est de 

l'ordre de 5 mètres. 

1 . 1 . 2 .  Reconstruction chiffrée de l'image 

Le principe est de reconstituer, par le calcul, le coefficient 

d'absorption des rayons X en chacun des points de la structure étudiée. 

Pour cela et pour chacune des coupes, épaisse de 3 à 10 mm, l'ordinateur 

dispose de très nombreuses mesures (80 000 pour les premiers apparei 1 s, 

500 000 à plusieurs millions actuellerilent) et reconstruit la seule 

disposition interne des chiffres de densité radiologique des structures 

étudiées compati bl es avec 1 es mesures externes obtenues (figure 1 .l. ) . 
Cela amène à la notion de matrice, qui détermine le nombre de   points"^^ 

"carrés élémentaires" répartis sur l'ensemble d'une coupe et facteur 

évident de la qualité d'un scanographe. Actuellement, les matrices 

utilisées sont au maximum de 2561256 correspondant à 65.536 points 

ou pixels et sur un champ de 22 cm (crâne), l'image de base est de 
2 l'ordre d'un mm . Selon l'épaisseur de coupe, cette image correspond 

3 à l'absorption des rayons X dans un volume de 3,6 ou 9 mm . Le calcul, 
très complexe et cornportantla recherche de plus de 50 000 inconnues, 

est réalisé par un ordinateur selon des algorithmes particuliers à 

chaque constructeur et non accessibles à l'utilisateur de l'appareil. 

Pour certains appareils, ce calcul est effectué si l'ordinateur possède 

l'ensemble des informations relatives à une coupe, pour d'autres, 

i l  débute dès les premières et les suivantes permettent d'affiner 

progressivement 1 ' image ( méthode itérati "2 ) . Actuel 1 ement , 1 e temps 
de calcul ralentit le fo~ctionnement du scanographe car, si le temps de 

coupe est abaissé à quelques secondes, le calcul exige encore 10 à 

20 secondes. On s'oriente désormais, de plus en plus, vers les 

scanographes "temps réel". A la fin des calculs, les divers coefficients 
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TUBE : émission de rayons X, constante, valeur 10 

3' position - 
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non absorbés - ordinateur + 

réponse 

FLOPPY DlSC 

F I G U R E  1.1, : P R I N E I P E  DE L A  R E C O N S T R U C T I O N  D E S  C H I F F R E S  D E  D E N S I T E  R A D I O L O G I Q U E .  

. Exemple matrice 2 : structure à 4 inconnues - 4 incidences de tube - 1 0  mesures 

. en réalité : matrice 256 - structure à 6 5  536 inconnues - 15 incidences de tube - 
1 000 000 mesures. 



d'absorption en chacun des points d'une coupe, ch i f f r é s  de O à 2000 

uni tés  HOUNSFIELD sont enregis t rés  sur bande magnétique e t  à l a  

différence de l a  radiologie ou l ' image e s t  déterminée, i l  e s t  toujours 

possible en scanographie de reprendre l'examen du disque e t  de rechercher 

une image de qua l i t é  d i f fé ren te .  

I . 2 .  L ' i m a g e  - - - - -  - - - - - - -  s c a n o g r a p h i g u e  - -  - -  - -  

1 . 2 . 1 .  Formation de l'image .................... 
a) Notion de fenêtre 

Le Floppy d i sc ,  ou l a  bande magnétique, cont ient  l ' information 

sous l a  forme d'une s é r i e  de ch i f f r e s .  I l  e s t  donc nécessaire de 

t rans fé re r  l ' informat ion en une image, apparaissant sur un écran, l u i -  

même photographié par u n  système type Poloraïd, ou par un f i lm photo- 

graphique t rans lucide .  La d i f f i c u l t é  e s t  a lors  de transformer en une 

échel le  de l ' o r d r e  de 16 qr is ,é tendue du noir au blanc, une informa- 

t i o n  répar t i e  en t re  - 1000 e t  t 1000, mais dont seuls  50 ou 100 points 

présentent un i n t é r ê t .  Les c l ichés  scanographiques comportent donc une 

notion de fenê t re ,  détermi née en 1 argeur e t  en hauteur (ni  veau moyen). 

La largeur de l a  fenêt re  ( f igure  1.2. ) détermine l e  nombre de points ,  

sélectionnés en t r e  - 1000 e t  + 1000 dont l ' image apparaît  sur l ' éc ran  

sous forme de 16 g r i s  que l ' o e i l  peut percevoir. En d ' au t r e s  termes, 

1 'échel le  t o t a l e ,  correspondant à 2000 points e s t  u t i  1 i  sée en radio1 ogie 

conventionnelle. Si l a  largeur de l a  fenêt re  e s t  rédui te  à 100 points ,  

reportant  l e s  1900 autres  points dans l e  noir ou l e  blanc, chacune 

des nuances des 16 g r i s  correspond à des absorptions présantant des 

différences de 6 unités HGUNSFIELD. Cette largeur e s t  généralement 

u t i l i s é e  en scanographie cranio-encéphalique. Le niveau de l a  fenê t re  

a moins d'importance i l  détermine l a  densité correspondant au g r i s  

moyen, sur l ' é c h e l l e  - 1000 à + 1000. Généralement, ce niveau e s t  

é t ab l i  aux environs de + 20 à + 60 : c ' e s t  en e f f e t  autour de ces 

valeurs,  u n  peu supérieures au O (eau)  que se s i t u e  l a  zone de densi t é  

des t i s su s  mous présentant u n  i n t é r ê t  diagnostique. Cette recherche d u  

meilleur document possible sur la  console de visual isa t ion e s t  

évidemment importante : une fenêtre  trop large masque de discrè tes  

modifications de densité ; une fenêtre  trop é t r o i t e  r isque de méconnaitre 

une lésion placée en dehors d ' e l l e .  



F I G U R E  1.2. : NOTION DE HAUTEUR E T  DE LARGEUR DE L A  FENETRE SCANOGRAPHIQUE. 
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b) Résolution spatiale et en densité 

Les scanographes peuvent par a i l leurs  t rava i l le r  selon deux 

modes : résolution spat ia le  e t  en densité. Une comparaison peut aider 

l a  résolution spat ia le  consiste, pour un télescope, à repérer 

correctement deux é to i les  de bril lance égale e t  proche l 'une de 

l ' au t r e .  La résolution en densité a  pour b u t  de f a i r e  l a  part entre 

deux étoi les,  r e l  a t i  vement distantes,  mai s  dont 1 a  bri 11 ance e s t  

di scrëtement différente .  La rés01 uti on en densi t é  es t  uti  1  i  sée en 

scanographie encéphalique, où i l  importe surtout de f a i r e  l a  différence 

entre deux zones adjascentes de densité peu différente,  voire presque 

jsodense, sans qua i  1 so i t  indispensable que les limites d u  processus 

soient parfaitement déterminées. 

1 .2 .2 .  Défauts de l'image 

Les défauts peuvent ê tre  l i é s  à des mouvements du patient :une 

rotation de 1  'ordre de 5" de l a  t ê t e  en cours de coupe rend impossible 

l e  calcul des densités. De même l'image peut-être de bonne qual i té ,  

mais d ' interprétation d i f f i c i l e  si  l e  patient e s t  placé en position 

défectueuse, en part icul ier  en position oblique par rapport au plan 

visuel. De même la  présence dans l e  plan de coupe d'opacités métalliques, 

t e l s  que c l ips ,  agrafes, plombages dentaires, e tc  ... sont cause 

d 'ar tefacts  pouvant rendre impossible l a  lecture de l'image scanographi- 

que. 

Un autre  type de défauts de l'image, appelé volume partiel  

e s t ,  en f a i t ,  l i é  auprzncipemême d u  calcul de densité : l a  coupe 

scanographique e s t  épaisse e t  l e  chiffre  d'absorption indiqué en u n  

point d'une coupe est  en f a i t  une valeur moyenne des absorptions des 

différentes par t ies  d ' u n  parallélépipède. Le phénomène de volume partiel  

n 'exis te  pas lorsque l a  structure étudiée est  d'une t a i l l e  supérieure 

à 2 ou 3 cm. I l  peut ê t r e  cause d'erreur lorsque les structures sont 

de petites t a i l l e s  e t  en particulier inférieure à l 'épaisseur de coupe : 

en e f fe t ,  celle-ci  ne peut n ' intéresser qu'une partie d u  processus, 

ce qui ne modifie pas suffisamment l a  densité moyenne d u  point pour 

que cet te  différence apparaisse sur l'image (figure 1 . 3 . ) .  11 es t  

donc u t i le  en cas de suspicion d'un processus de petite t a i l l e  ou de 



s t r u c t u r e  complexe de r é d u i r e  l ' é p a i s s e u r  de coupe à 6 mm v o i r e  3 mm, 

mais c e c i  augmente l e  temps d'examen. Une au t re  technique e s t  d ' u t i l i s e r  

un chevauchement des coupes e t  de p r a t i q u e r ,  par  exemple, des coupes 

de 6 mm, décalées seulement de 3 mm (over l  appi ng ) . 

1.3. L ' e x a m e n  - - - - - - - - - - - - - -  s c a n o g r a p h i g v g  - -  - -  

1 . 3 . 1 .  Technique d'examen 

Le pz t ien t .  e s t  i n s t a l l é  sur  l a  t a b l e  d'examen, en d é ~ u b i t u s ,  

in formé de l ' i m m o b i l i t é  nécessai re  pendant l e  temps d'examen. Les 

scanners sont actue l lement  mob i les  sur  l e u r  axe, ce qu i  permet de 

p l ace r  1  e  p a t i e n t  en p o s i t i o n  c o n f o r t a b l e ,  pu i s  1  'ensemble tube/  

dé tec teur  dans 1  e  p l  an u t i  1  e  généralement v e r t i c a l  . En pa tho log ie  

cran io-encéphal ique l e s  p lans de coupe son t  r é a l i s é s  se lon  l e  p l an  

de V I R C H O V  (bord  i n f é r i e u r  des o r b i t e s  - condu i ts  a u d i t i f s  ex te rnes)  

ou dans un p l an  su i van t  l e s  l i g n e s  o rb i to -méata les  (bords externes der 

o r b i t e s  - condu i ts  a u d i t i f s  ex te rnes ) .  La hauteur du p l a n  de coupe 

e s t  référencée par  r a p p o r t  à ce p l an .  

a : image d e n s e  1~ OVERLAPPING 1) 

b : image d e n s e  r ecoupemen t  d e s  

b': irii~ige peu d e n s e  c o u p e s  
c : image peu d e n s e  
c' : irnage non visible 

F I G U R E  1.3. : PHENOMENE DE VOLUME P A R T I E L .  



1 . 3 . 2 .  Exploitation du document scanographique 

Le document scanographique es t  une reproduction, sous l a  

forme d'une photographie type Polaroïd ou d'un film photographique 

translucide, de 1 'image apparaissant sur 1 'écran du scanner e t  où 

se l i t  simultanément l 'espace lésionnel e t  l 'espace cérébral. Le 

cl inicien t i r e  donc de ce document différentes informations sur les  

dimensions du volume lésionnel e t  sur ses rapports avec les structures 

saines environnantes. 11 peut donc décider de la  possibi l i té  d'une 

intervention chirurgicale e t  déf inir  ce type d'intervention (exerese, 

i r radiat ion i n t e r s t i t i e l l e  e t c . . . ) .  Cependant, i l  ne peut, à l ' a i d e  

de ce t t e  seule information, réa l i ser  ce t te  intervention e t  guider 

les  instruments chirurgicaux. Ainsi, par exemple, dans l e  cas d ' u n  

traitement du volume tuinoral par irradiation i n t e r s t i t i e l  l e ,  1 a 

connaissance des limites de ce volume dans les différentes coupes scano- 

graphiques permettrait de défi ni r 1 a position rel a t i  ve des sources * 
radioactives assurant une irradiation optimale , mais l a  position 

absolue, res te ra i t  indéfinie car ,  comme nous allons l e  voir maintenant, 

i l  n 'exis te ,  sur ces image scanographiques, aucun repère permettant de 

r e l i e r  u n  point à u n  système de coordonnées de référence indispensable 

à une approche tridimensionnelle précise e t  à l ' u t i l i s a t i o n  ultérieure 

de toute une sér ie  d'instruments. 

1 .3 .3 .  Les erreurs limitant l'exploitation du document 
scanographique 

Les coupes scanographiques sont en général considérées 

comme para1 lè les  à une 1 igne de base cl assique, par exemple orbite- 

méatale. Un point pourrait donc ê t r e  défini par ses coordonnées x e t  y 

dans l e  plan de coupe e t  en coordonnée z par l a  hauteur de ce plan 

par rapport à celui de référence. Or le  plan de coupe es t  toujours le  

plan tubeldétecteurs e t  son parallélisme avec le  p l a n  de référence 

(assuré en amenant u n  pinceau lumineux en concordance avec les repères 

* Nous v e r r o n s  dans  l e  c h a p i t r e  I I  comment d e f i n i r  1s  d i s p o s i t i o n  q é o m e t r i q u e  des  

s o u r c e s  r a d i o a c t i v e s  à p a r t i r  de p a r a m è t r e s  c a r a c t 4 r i s a n t  l e  v o l u m e  t i i n l o r a l  : 

l o n g u e u r ,  é p a i s s e u r ,  e t c  ... 



anatomiques (orbi t e s ,  C . A . E .  ) définissant ce t te  1 igne de base) n 'es t  

pas toujours parfaitement réal isé  e t  de plus i l  peut y avoir mouvement 

du patient entre les  différentes coupes. 

La transposition du document scanographique dans un système 

de coordonnées de référence (espace stéréotaxique ) court donc deux 

risques d'erreur ; I l  existe une incerti tude angulaire au moins égale 
t à - 8" e t  u n e  incerti tude 1 inéai re de 1 'ordre de 2 5 mm 121.  Ces 

incertitudes deviennent rédibitoires lorsque l 'on veut atteindre de 

pet i tes  lésions e t  peuvent dans ce cas atteindre plusieurs centimètres. 

Dans l e  paragraphe suivant, nous montrons que ces d i f f icu l tés  

peuvent ê tre  tournées s i  l 'on recueille les  documents tomodensitométriques 

en conditions stéréotaxtiques. 

I I  - L'ENVIRONNEMENT STEREOTAXIOUE : 

I I  . l .  L ' o b t e n t i o n  du document scanograph ique  en . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  - -  - - - - - - - -  
c o n d i t i o n s  s t é r é o t a x i  gues . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  - - -  

1 1 . 1 . 1 .  But et contraintes 

Nous avons v u  que notre b u t  e s t  d 'obtenir,  sur les documents 

scanographiques, cer tai  ns repères perniettant de défi ni r  1 es coorbonnées 

d'un point par rapport à u n  système de coordonnées de référence régissant 

l 'espace stéréotaxique. De plus, quelque s o i t  l e  disposit if  u t i l i s é ,  i l  

devra, soi t  assurer l e  parfait  parallélisme entre l e  plan tubelrécepteur 

ou plan de coupe du scanographe e t  l e  plan de référence, so i t  permettre 

de retrouver l 'o r ien ta t ion  d u  plan de coupe par rapport au plan de 

référence. Finalement, ce disposit if  ne devra créer aucun ar tefact  sur 

l'image scanographique, donc dégager l e  volume à étudier de tout 

élément métallique, e t  en plus ê t r e  compatible avec les dispositions 

mécaniques générales du scanner u t i l i s é .  



11 .1 .2 .  Méthode : adaptation du cadre de stéréotaxie 

En règle générale l e  disposi t i f  u t i l i s é  va ê t r e  une adapta- 

t ion du cadre de stéréotaxie u t i l i s é  en sa l le  d'opération, f ixé ciiirur- 

calement à l a  t ê t e  du oatient,  constituê d'éléments métalliques e t  qui 

s e r t  cie support aux Cifférents instruments chirurgicai~x u t i l i s é s .  

L'adaptation du cadre de stéréotaxie devra ê t r e  constitué 

d'un matériau ne créant pas d 'a r te fac ts  sur les  images scanographiques, 

de l a  f ibre  de carbone par exemple. Les caractéristiques géomètriques 

de l 'adaptation du cadre sont de préférence indentiques à ce l le  du 

cadre de stéréotaxie ; l 'o r ig ine  e t  l a  direction des axes de coordonnées 

sont en e f fe t  définis par rapport au cadre. 

L'adaptation du cadre de stéréotaxie ne garde, dans les 

solutions proposées, que les  armatures constituant l e  pl an de référence 

ainsi que ce1 l e s  soutenant l e  disposi t i f  de fixation à 1 a t ê t e  du 

patient.  Le disposit if  de repérage des coordonnées vient s 'adapter 

sur ces armatures. 

Une première solution 131 consiste en deux plaques de 

plastique, fixSes sur les  deux côtes du cadre, perpenaiculaires 

au pl an de coupe. A 1 'aide d ' u n  matériel radio-opaque, on matéri al i  se 

les  plans X = O e t  Y = O ainsi qu'une droite Y = X (figure 1 .4 . ) .  

Le cadre es t  attaché au l i t  du scanner e t  au début de l a  procédure 

de prise des images scanographiques, celui-ci e s t  positionné de manière 

à assurer l e  parallélisme des plans de coupe e t  du plan de référence 

( Y  = O ) .  Les coupes requises sont al ors réalisées successivement à 

différentes valeurs le  long de l 'axe Y d u  système de coordonnées. 

La droite re l ian t  les intersections des f i l s  , , :atérialisant 1 'axe Y 

sur chacun des disques avec l e  plan de coupe va donner sur l'image 

scanographique l 'or ientat ion de l ' axe  Z .  Le milieu du segment rejoignant 

ces deux intersections donne la  projection de l 'o r ig ine  dans ce plan 

e t  l ' axe  X es t  porté par la droite perpendiculaire à l ' axe  des Z dans 

l e  plan de coupe e t  passant par l ' o r ig ine .  Les intersections des 



CS : Coupe Scanographique  

CS ' : Coupe Scanographique  

e r r e u r  a n g u l a i r e  a 

Le p o i n t  P a  pour  coordonnées  X = XP, 
y = H e t Z = Z  

P  
Les  i n f o r a a t i o n s  i s s u e s  d e s  p o i n t s  A l  e t  B I  
s o n t  i n s u f f i s a n t e s  pour  d é t e c t e r  e t  donc 
q u a n t i f i e r  l ' e r r e u r  a n g u l a i r e  a sur  l e  p l a n  de 
coupe.  

F I G U R E  1.4. 

f i l s ,  matérial isant  l e s  d ro i t es  Y = X,  avec l e  plan de coupe permettent 

de connaitre sa  hauteur, par rapport au plan de référence, qui corres-  

pond en f a i t  à l a  coordonnée en X de ces in tersect ions .  

Cette solution a l 'avantage d ' ê t r e  t r è s  simple e t  de 

permettre une t ranscr ip t ion d i rec te  des données tomodensito~ètriques 

dans 1 ' espace stéréotaxi  que. Son inconvénient e s t  que 1 a  préci s i  on 



sur le  t ransfer t  de données e s t  directement l i ée  à l a  précision avec 

1 aquel l e  on assure l e  para1 lé1 i  sme entre l e  plan de référence e t  l e  

plan de coupe du scanner. Inconvénient accentué par l e  f a i t  que les  

informations fournies par ce t te  méthode sont insuffisantes pour quanti- 

f i e r  1 'erreur  angul a i re  si  el 1 e existe.  

Une deuxième sol uti on /4/ ,  /5/, /6/ permet de résoudre ce 

problème en fournissant un nombre suffisant d'informations sur l 'o r ien-  

tation du  plan de coupe par rapport au plan de référence. Le disposit if  

de repérage est  alors constitué de t ro i s  systèmes composés chacun de 

deux barres verticales e t  d'une diagonale (figure 1 .5 . ) .  Chacun d'eux 

produit sur l'image scanographique t ro i s  e l l ipses .  Celle produite par 

l a  diagonale se situant toujours entre ce l les  issues des barres 

verticales,  leurs positions relatives permettent l e  calcul dans l 'espace 

stéréotaxique des coordonnées du point d ' intersection de la  diagonale 

avec l e  pl an de coupe (f igure 1.6. ) . Ce calcul répété pour chacun des 

t r o i s  systèmes donne alors t r o i s  points d '  intersection du disposit if  

de repérage avec 1 e pl an de coupe du scanner e t  fournit  ainsi 1 'or i  en- 

tation de ce plan par rapport au plan de référence. Un point de coordonnées 

( X ,  Y )  sur 1 ' image scanographi que es t  transformé en un point de coordonnées 

( x ' ,  y ' ,  z ' )  dans l 'espace stéréotaxique à l ' a i d e  du calcul matriciel 

sui vant : 

( x i  .yi, 1 ) étant 1 es coordonnées des intersections des di agonal es dans 

l e  p l a n  de coupe ( l e  système de coordonnées associé à l'image scano- 

graphique considére ce t te  coupe comme u n  plan parallèle au  p l a n  

X , Y  et  de coordonnée Z non nulle. Pour des commodités de calcul, Z 

e s t  fixé arbi t rai  rement égal à 1 1 .  
(x ( ,y ; , z ; )  étant les coordonnées des points d ' intersection des diagona- 

l e s  dans l 'espace stéréotaxique. 



plan de refere 

FIGURE 1.5. : l e s  t r o i s  systèmes composés de deux b a r r e s  v e r t i c a l e s  e t  d 'une d i a g o n a l e  f o u r n i s s e n t  

des i n f o r m a t i o n s  s u f f i s a n t e s  p o u r  c o n n a î t r e  l ' o r i e n t a t i o n  du p l a n  de coupe p a r  r a p p o r t  au p l a n  

de r é f é r e n c e .  

Lbc  - - D bc  
Lac  Dac  

F I G U R E  1.6. : Les t r o i s  b a r r e s  A ,  B e t  C f o u r n i s s e n t  r e s p e c t i v e m e n t  s u r  l ' i m a g e  scanot j raph ique 

t r o i s  e l l i p s e s  A, B e t  C. Leu rs  p o s i t i o n s  r e l a t i v e s  p e r m e t t e n t  de c a l c u l e r  l e s  coordonnées 
dans l ' e s p a c e  s t é r é o t a x i q u e  du p o i n t  d ' i n t e r s e c t i o n  de l a  d i a g o n a l e  avec l e  p l a n  de coupe. 

La connaissance de l ' o r i en t a t i on  du plan de coupe scanogra- 

phique améliore ainsi 1 a préci s i  on sur l e  transfei- t  des données tomo- 

densitomètriques dans l ' espace  stéréotaxique. Cette précision e s t  i c i  

l imitée par l a  d i f f i c u l t é  d 'est imation du centre  des e l l i p se s  sur 

1 ' image scanographique, cependant une étude théorique (?USSEL & SROWN) 

Investigative Radiol~~y(Jbi ly-A~!gust  :?)a montré que c e t t e  erreur r e s t e  

en moyenne égale à u n  pixel ( PJ 1 m m )  e t  qu 'e l  l e  entrainai  t une erreur  - 

encore plus f a i b l e  sur l e  t r an s f e r t  d 'un point de l ' image scanographi- 

que dans l ' e space  stéréotaxique.  



E n  résumé, l 'obtention d u  document scanographique en conditions 

stéréotaxiques permet de t ranscr ire  les données tomodensitomètriques 

dans l 'espace stéréotaxique matérialisé sous l a  forme du cadre de stéréo- 

taxie .  On détermine ainsi 1 a position de l a  c ible  e t  des instruments 

chirurgicaux dans u n  même système de coordonnées e t  i l  devient alors 

a isé  de guider ces instruments en vue de réa l i ser  1 ' intervention chirur- 

gicale qui s'impose (ponction, implantation de sources radioactives, e t c . .  .) .  

C'est à ce niveau que l 'on constate deux ut i l isat ions différentes 

des informations scanographiques recuei l l ies  en conditions stéréotaxiques. 

Pour les  techniques les  plus récentes, ce t te  seule information su f f i t  

en e f f e t  pour l e  guidage des instruments chirurgicaux /8/ , /9/ , /10/ , /11/ ,  

11 2 / ,  /13/, /14/, /15/. Le neurochirurgien déci de du  t r a j e t  e t  du point de 

pénétration de ces instruments en fonction, bien sûr,  de l a  position 

de l a  cible mais aussi en fonction de son expérience e t  de sa connaissance 

de l 'espace cérébral. Une autre technique, la  plus ancienne, définie par 

TALAIRACH bien avant l'avénement des scanners, / 7 /  tend à intégrer c e t t e  
information parmi d 'autres  e t  plus particulièrement avec l'angiographie 

qui es t  une radiographie montrant l a  modification éventuelle de la position 

des vaisseaux par l e  volume tumoral. Un reproche f a i t  aux techniques 

nouvelles étant en ef fe t  de définir  les  t r a j e t s  des instruments chirurgi- 

caux sans disposer d'une visualisation des vaisseaux irriguant l 'espace 

cérébral e t  de courir ainsi l e  risque d'hématomes post-opératoires. 

Pour ce type de problèmes, les  u t i l i sa teurs  des nouvelles techniques 

(U.S.A. surtout) considérent cet te  radiographie comme une sécurité, mai s 

nous allons voir qu 'e l le  permet aussi de passer d'un système d'axes 

l i é  au patient à u n  système d'axes normalisé (Atlas !. De cet te  manière, 

l e  neurochirurgien ayant décidé d ' u n  t r a j e t  instrumental, peut, sur ces 

documents, visualiser les zones qui seront traversées par l'instrument 

chirurgical alors que pour les techniques nouvelles, cet te  même démarche 

e s t  réalisée sans visualisation directe du t r a j e t  instrumental, sinon 

qu'en reportant sur l'image scanographique, l ' in tersect ion de ce t r a j e t  

e t  du plan de coupe correspondant. 



1 1 . 2 .  Les documents t é l é r a d i o g r $ p h j g u g s  

Ces documents fournissent, en général, des informations 

vasculaires que l 'on doit  reporter dans l 'espace stéréotaxique. 

La téléradiographie u t i l i s e  donc une distance tube-plaque 

permettant d'atténuer au maximum l'agrandissement~de l'image radio- 

graphique. C'est une distance de 4m50 à 5m qui es t  généralement 

retenue. Par a i l leurs ,  l ' axe  des rayons X es t  perpendiculaire au 

plan du film e t  passe par les plans médians du système de contention 

(Cadre de Ta1 airàch) . On u t i l i s e  en général 2 tubes f ixes  pour l a  

face e t  l e  prof i l ,  cependant l e  tube de profil estnonti! sur une colonne 

pour réal iser  des incidences stéréoscopiques /16/. 

On pourrait penser, en e f f e t ,  que l e s  documents téléradio- 

graphiques, recuei 11 i s selon l e s  incidences frontales e t  1 atérales 

rigoureusement perpendiculaires entre el les  e t  para1 le1 es au pl an 

d u  cadre, suffisent au repérage du t r a j e t  d'un vaisseau intra-cérébral. 

Cependant, du f a i t  de l a  complexité de ces t r a j e t s  e t  du f a i t  de 

nombreuses superpositions des vaisseaux sur 1 ' image radiologique 

(qui n 'es t  qu'une projection dans u n  plan d '  u n  espace tridimentionnel) , 
ce type de repérage impose une étude minutieuse des deux clichés de 

face e t  de profil  e t  on es t  amené à recréer mentalement ce qui pourrait 

ê t r e  l e  t r a j e t  d'un vaisseau. 

Deux radiographies réalisées selon des incidences stéréosco- 

piques v o n t  fournir u n  réseau de courbes spatiales que l a  vision stéréo- 

scopi que rend t r i  dimensi onnell es .  

La stéréoscopie consiste en ef fe t  à réal iser  deux clichés 

s i  tués dans un  même pl an, à par t i r  de deux positions du tube de 

rayons X se déduisant l 'une de l ' a u t r e  par translation parallèlement 

à ce plan. Les jina~es sur les films de tous les points de l 'espace 

subissent une translation de même direction e t  dont l'amplitude es t  

fonction de la  distance du point au plan des clichés. Un appareil, 



appelé stéréocomparateur, res t i tue  une image v i r tue l le  stéréoscopique, 

à par t i r  de ce couples de clichés,  mais i l  permet, également, grâce 

à des systèmes mécaniques e t  optiques, de déplacer un index e t  de l e  

f a i r e  coïncider avec un point choisi pour l e  calcul de ses coordonnées 

spatiales.  On peut a ins i ,  en pointant u n  grand nombre de points sur 

u n  même vaisseau, déterminer son t r a j e t  dans l 'espace cérébral /17/ .  

L'application directe e t  intéressante e s t  de determiner les  inter- 

sections de ces vaisseaux au niveau des coupes tomodensitomètriques 

encore faut- i l  t ranscr ire  correctement les  données tomodensitomètriques 

sur ces images radiologiques, c ' e s t  ce que nous décrivons maintenant. 

1 1 . 3  . T - - - - - - -  r an s c r i  pJj on- Ge-s- G-o~yy~,"J3- ~~$n$g~$p,h j -q_u~~ 
s u r  l e s  documents r a d i o l o g i g u e s  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  - - - -  

Nous venons de voir, en e f f e t ,  que les  documents téléradio- 

graphiques sont recuei l l i s  selon les  incidences frontales e t  la térales  

rigoureusement perpendiculaires entre e l l e s  e t  parallèles au plan du 

cadre. Le cliché de profil étant en plus pris sous deux incidences 

différentes pour être  en possession d'un couple de radiographies 

stéréoscopiques. Il e s t  donc intéressant de recuei l l i r  les  coupes 

scanographiques sous l a  forme de plans horizontaux afin de disposer 

de t r o i s  sér ies  de documents représentant l 'espace cérébral selon les 

t roispjans orthogonauxclassiques de représentation spatiale.  En  e f f e t ,  

l es  radiographies sont l e  résu l ta t  d'une projection de l 'espace cérébral 

sur u n  plan e t  i l  s e ra i t  dér isoire ,  dans l e  but, par exemple de déterminer 

sur les  stéréoradiographies les  points permettant l e  calcul des coordonnées 

des intersections de vaisseaux avec une coupe scanographique, de réal iser  

ce1 le-ci selon u n  p l  an qui ne so i t  pas para1 lè le  au pl an de référence. 

D'autre part, u t i l i s e r  u n  cadre en f ibre  de carbone par exemple pour 

l e  repérage scanographique e t  dans u n  temps ul tér ieur ,  en sa l le  d'opéra- 

t ion ,  positionner la t ê t e  du patient en affichant sur u n  cadre exacte- 

ment identique les côtés relevés sur l e  premier avant de l e  fixer 

chirurgicalement, amène des distorsions possibles de mise en place 

de l a  t ê te  évaluees à 1 , 5  mm e t  à 2 2' angulaires. Une solution es t  

de f ixer  sur la  tê te  d u  patient,  dans u n  premier temps, les armatures 

constituant l e  p l a n  de référence, puis d'y assembler les disposit ifs 



de repérage dans une position définie par des mécanismes précis lors  

des procédures scanographiques e t  radiologiques e t  finalement, au début 

de 1 ' intervention chirurgicale, rempl acer ce di sposi t i f  par ce1 ui 

permettant l e  guidage des instruments chirurgicaux 141. 

Le transfer t  des données tomodensitomètriques sur les 

documents radi 01 ogi ques étant i  sé 1 e neurochirurgien e s t  al ors 

en possession de ce qui e s t  appelé l e  morphogramme individuel 

qu ' i l  peut alors confronter aux résul tats  s ta t is t iques fournis par 

les a t l  as d'anatomie stéréotaxique 1161. 

I I I  - PRINCIPE D E  MISE E N  O E U V R E  : 

111.1.  Le - - - - -  r e p é r a g e  - - -  - - - - - - - - -  anatomique 

La démarche stéréotaxique, que nous venons de décrire, 

permet l ' u t i l i s a t i o n  d ' a t l a s  d'anatomie stéréotaxique e t  la  confronta- 

t i  on des données &.il morphogramme individuel aux résul tats  s t a t i  s t i  ques 

fournies pour de t e l s  a t l a s  . L'uti 1 isation du quadri 11 age proportionnel 

de T A L A I R A C K  e s t  à cet  e f f e t  particulièrement intéressant 1161,1181,1191. 

E n  e f f e t ,  l a  t r è s  grande var iab i l i té  de forme, de grandeur des cerveaux 

à nécessité l a  mise au point d'un système de repérage non millimétrique, 

de type proportionnel pour les  structures sus tentor iel les .  Ce système 

u t i l i s e  comme 1 igne de base anatomique la  droi te  unissant l a  comissure 

anterieure ( C A )  e t  l a  comissure postérieure ( C P )  ainsi que leurs 

perpendi cul aires respectives ( V C A  e t  V C P )  . 

Les limites de la  surface à quadriller o n t  é té  définies 

en tenant compte des dimensions maximales d u  cerveau selon des plans 

stéréotaxiques (paral l è l e  ou perpendicul a ire  au p l  an medi an e t  à 1 a 

ligne CA-CP). on prend comme longueur horizontale l a  distance fronto- 

occipitale é tabl ie  entre les  points extrêmes frontal e t  occipital 

e t  comme longueur verticale la distance vertex-plancher de l a  fosse 

temporale. La dimension transversale est  définie par la  distance 



entre  l e s  points l e s  plus latéraux.  A p a r t i r  de ces points ,  on t i r e  

1  es 1  i  gnes para1 1  è l  e s  e t  perpendi cul a i res  respectivement à 1 a  1  i  gne 

de base CA-CP ( c l  ichés de prof i  1  ) , on détermine 1 a  1  igne médiane 

(c l i chés  de f ace )  . La surface rectangulaire a ins i  délimitée e s t  consti tuée 

de cinq secteurs de dimensions variables d'un individu à 1 ' au t re ,  

mais que l 'on  d iv i s e  toujours de l a  même façon : au-dessus de C A - C P ,  

en h u i t  divisions égales,  en dessous en quatre d ivis ions  égales,  en 

avant de VCA e t  en a r r i è r e  de VCP en quatre d ivis ions  égales. Enfin 

l a  distance CA-CP variable sur  l e s  c l ichés  de p rof i l  d'un su je t  à 

l ' a u t r e  e s t  toujours rédui te  à zéro de face.  Ces diverses subdivisions 

forment u n  quadri 1 1  age i  ndi viduel . 

1 1 1 . 2 .  La n o r m a l i s a t i o n  : l ' u t i l i s a t i o n  d e s  a t l a s  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  

Un t e l  système, basé sur des proportions e t  non sur des 

mesures f ixes ,  conduit aisément à l a  conception d'un quadri l lage 

normalisé ou chaque proportion individuelle peut ê t r e  réduite à une 

proportion s tandar t .  

Pour transformer l e  morphogramme individuel en u n  morpho- 

gramme normalisé, on e s t  donc amené à r é a l i s e r  d'abord une opération 

de quadri 1  lage puis une opération d'ananorphose. 

J .  P E C K E R ,  J.M. SCARABIN, J.M. B R U C H E R  e t  B .  V A L L E E  (1979) 

I l61  ont réa l i sé  ces deux opérations de 1  a  manière suivante : 

- la  première opération consistant  à obtenir  u n  morphogramme 

individuel quadri 1 l é ,  e s t  r é a l i s ée  en obtenant une image vidéo d u  

morphogramme individuel à l ' a i d e  d'une caméra de T . V .  e t  en y superpo- 

sant  l e  quadrillage dés i ré  à l ' a i d e  d'un système électronique générant 

des l ignes t r è s  f i ne s  sur u n  moniteur T . V .  

L'opération d'anamorphose e s t  r éa l i sée  par l e  procédé 

N . A . C . R . E . .  Il s ' a g i t  d ' u n  système électronique de transformation 

géornètrique de l ' image radiologique ou anatomique sousune forme 

normal i  sée,  c ' e s t - à - d i r e  soiis 1 a  forme d ' u n  modèle unique quel l e s  que 

soient  l e s  dimensions r ée l l e s  des cerveaux e t  l a  position des points 



C A .  C P .  Le signal vidéo e s t  appliqué sur un moniteur T . V .  sur l ' é c r a n  

duquel e s t  adapté u n  quadri l lage normalisé de référence pour l a  face  

ou l e  p ro f i l .  L'opérateur dispose d'une bo î te  noire lu i  permet- 

t a n t  de modifier automatiquement l a  forme des signaux de balayage 

l igne e t  trame du moniteur T.V. de t e l l e  façon que l'image individuel le  

quadri l lée s e  superpose parfaitement au r é t i cu l e  normalisé. Ainsi 

l ' u t i l i s a t i o n  du quadri l lage proportionnel permet-elle de se r é f é r e r  

à tout  i n s t an t  aux données de l 'anatomie stéréotaxique /24/ e t  joue 

un rôle  fondamental sur  l e  plan topographique. Dans l e  domaine de 

l a  neurochirurgie fonctionnelle,  d 'aut res  recherches ont é t é  ef fectuées  

dans ce t t e  même voie, mais avec des points de repères anatomiques 

d i f fé ren t s  e t  u t i l i s e n t  donc des a t l a s  d i f f é r en t s  /21/,/22/,/23/. 

111.3 .  L ' i m p l a n t a t i o n  d e s  s o u r c e s  r a d i o a c t i v e s  - - - -  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  

Le neurochirurgien, disposant dans u n  espace unif ié  de 

toutes  l e s  informations concernant un  même malade, d é f i n i t  a lors  l a  

direction selon laque1 l e  i  1 abordera l e  volume tumoral en évi tant  de 

perturber l e s  s t ruc tu res  saines avoisinantes e t  en fonction d 'éventuels  

obstacles vascul a i r e s .  

Le volume lés ionnel ,  v u  selon c e t t e  or ienta t ion,  e s t  a l o r s  

ca rac té r i sé  par d i f f é r en t s  paramètres géomètriques : longueur, 

épaisseur, largeur ,  pl an médian, qui suff i  sent  à l a  dé f in i t ion  de 1  a  

disposit ion géomètrique des sources radioactives.  

Nous verrons dans l e  Chapitre I I ,  que l e s  l ignes radioactives 

sont pa ra l l è les ,  r e c t i l i gnes  e t  diposées de manière à ce que leurs  

centres soient  dans u n  même plan perpendiculaire à l a  direction des 

1  ignes. Ce plan e s t  en f a i t  l e  plan médiateur de 1 ' appl ica t ion,  a ins i  

que l e  pl an médian d u  vol ume lésionnel .  Connai ssant son or ienta t ion 

dans l 'espace stéréotaxique ainsi que l a  position des centres des 

l ignes radioactives dans ce plan, u n  calcul t r è s  simple positionne 

l e s  instruments chirurgicaux en vue de r éa l i s e r  c e t t e  applicat ion.  



METHODOLOG l E D ' I MPLANTAT ION A PR l OR l DES GRAINS 

RAD IOACT I F S  : DOSI METR I E PREV IS IONNELLE.  



C'es t  l e  grand mérite de Paterson e t  Parker (1934) 

d 'avoir  défini  l e  premier système dosimètrique en curiethérapie 

i n t e r s t i t i e l l e ,  permettant de calculer,pour un volume tumoral implanté 

selonune méthodologie r i g ide ,  l a  "dose" ch i f f rée  en rontgens. Ce 

système d i t  de Manchester (Meredith ,1967) /25/ s ' e s t  répandu dans l e  

monde en t ie r  e t  a permi s de généraliser  1 'emploi du radi um en cur ie-  

thérapie.  Par a i l  leurs aux Etats-Unis, Quimby (1947) / 2 6 /  a aussi 

é t ab l i  des règ les  d'impl antat ion,  contribuant a ins i  à codi f i e r  u n  emploi 

optimal du radium. 

A p a r t i r  des années 50, l ' appar i t ion  des radioéléments 

a r t i f i c i e l s  d 'une  par t ,  l e  développement d'une l ég i s la t ion  rigoureuse 

sur l a  protection contre l e s  radia t ions  ionisantes d ' au t r e  par t ,  ont 

l imi té  l'emploi du radium. I l  e s t  vrai que l e s  indicat ions ,  du f a i t  de l a  

r i g i d i t é  du matériel  e t  des mauvaises conditions de protection,  ne 

s ' adressaient q u '  à de p e t i t e s  tumeurs ai  sément accessibles.  

Après quelques années de tâtonnements au cours des 

années 50, l e s  f i l s  d ' I r id ium 192 vont permettre d 'étendre largement l e s  

indications de cur ie thérapie  à des tumeurs de grand volume e t  d 'accès  

d i f f i c i l e  grâce à l a  souplesse d u  matériel e t  aux bonnes conditions de 

protection. 

De ce f a i t ,  de nouvelles méthodologies d ' implantat ion 

ont é t é  étudiées e t  développées dès 1960 par Bernard Pierquin e t  son 

Gquipe (Pierquin 1964 e t  1978) /27/. E l l es  s ~ n t  essen-tiellenent basées 

sur une r épa r t i t i on  régul ière  des l ignes  radioactjves conduisant à des 

d i spos i t i f s  r ad ioac t i f s  à l a  f o i s  simples à r é a l i s e r  e t  t r è s  f a c i l e s  

à reproduire e t  on t ,  peu à peu, abouti à la  création d ' u n  système dosi-  

metrique bien cod i f i é ,  l e  système de Par is  (Pierquin e t  Dutreix 1966, 

Pierquin e t  Coll.  1969, MarinelIo e t  Col l .  1978, Dutreix et Coll.  1979) /28/. 



Contrairement à 1 ' irradiation transcutanée qui , 
par une orientation convenable des faisceaux, permet d 'obtenir une 

dose homogène dans l a  quasi t o t a l i t é  du volume-cible, l a  curiethérapie 

i n t e r s t i t i e l l e  conduit toujours à une réparti t ion de dose t r è s  hétérogène : 

quel que so i t  l e  système d'implantation, l a  dose est  en e f f e t  t r è s  élevée 

au contact des sources radioactives e t  passe par des minimums entre 

ce1 1 es-ci . Néanmoi ns une di sposi t i  on judicieuse du matéri el radio- 

act i f  permet d 'obtenir une dose relativement égale au niveau des 

différents minimums qui peuvent alors servir de référence pour évaluer 

1 a dose délivrée à l a  tumeur. Avant d'entreprendre une implantation 

radioactive, i l  e s t  donc nécessaire de prevoir la  réparti t ion des 

sources donnant la  rneilleurpdistribution de dose dans le  volume à t r a i t e r .  

Cette prévision dosimètrique es t  d'autant pl us indispensable qu'i 1 e s t  

toujours diff i c i  1 e de modifier u n  disposit if  d ' irradiation une fo is  

l 'application réalisée.  

Le système de Paris es t  u n  système de dosimètrie 

prévisionnelle destiné à f a c i l i t e r  l e  travail  des curiethérapeutes en 

1 eur permettant d 'établ i  r  rapidement u n  pl an de traitement sans avoir 

à effectuer de longs calculs fastidieux. 

C'est  ce système que nous avons u t i l i s é  comme méthodo- 

logi e d'impl antat i  on à priori des sources radioactives d ' iode 125 

e t  que nous présentons dans ce chapitre d'aprSs "Dosimètrie en Curie- 

thérapie" de DUTREIX, M A R I N E L L O  e t  WAMBERSIE.  /29/ 

I - PRINCIPES D U  SYSTEME D E  P A R I S  

Le système de Paris repose sur les principes suivants : 

1 )  Les lignes radioactives doivent ê t r e  pzrallèles,  

recti l ignes e t  disposées de manière à ce que leurs centres soient dans 

u n  rnêce p la f i  perp'endiculaire à la direction des lignes ( f igure  2.1. ) .  

Le p l a n  appelé plan central es t  en f a i t  le  plan médian de l 'appl icat ion.  



2 )  Le débit de Kerma 1 i  néique normal (ou 1 ' ac t iv i té  

linéique) doit  ê t r e  uniforme l e  long de chaque ligne e t  identique pour 

toutes les  lignes. 

3 )  Enfin les lignes radioactives doivent ê t r e  équi - 
distantes.  Dans l e  cas où l e  volume à t r a i t e r  es t  épais, on es t  amené 

à les  implanter en plusieurs plans dont l'espacement doit  ê t r e  t e l  que 

l e  principe d'équidistance doit ê t r e  respecté. Ceci implique, pour ces 

applications d i tes  "en volume", que les  intersections des lignes avec 

l e  plan central soient diposées suivant les sommets de t r iangles  équila- 

téraux (figure 2.2.a.) ou suivant les sommets de carrés (f igure 2 . 2 . b . ) .  

Dans l e  premier cas, l'écartement entre les  différents plans de lignes 

es t  égal à 0,87 fo i s  l'écartement d entre les lignes e t  égal à ce dernier 

dans l e  second cas. 

F I G U R E  2.1. : B i e n  q u e  c o m p o s é e  d e  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s  r e c t i l i g n e s  e t  parallèles, 

l'application ( a )  n e  r é p o n d  pas a u  S y s t è m e  d e  Paris. P a r  c o n t r e  le 

d i s p o s i t i f  ( b )  d a n s  l e q u e l  l e s  c e n t r e s  d e s  l i g n e s  s o n t  d a n s  un 
même p l a n  p e r p e n d i c u l a i r e  à l e u r  d i r e c t i o n  ( p l a n  c e n t r a l )  y répond. 



FIGURE 2.2. : Pour les dispositifs 
en plusieurs plans de lignes, le 
principe d'équidistance implique 
que les intersections des lignes 
avec le plan central soient 
disposées suivant les sommets 
de triangles équilatéraux (a) 
ou suivant les sommets de carrés (b) 
L'espacement entre les différents 
plans de lignes est de 0,87  fois 
l'écartement d entre les lignes 
dans le cas de dispositifs dits 
"en triangles1' et égal à ce 
dernier dans le cas de dispositifs 
dits "en carrést'. 

Le système de Paris est particulièrement bien adapté 

à l'utilisation de fils d'Iridium 192. 

Cependant, si les sources d'iode 125 se présentent 

sous la forme d'un cylindre de titane, de longueur 4,5 mm et de diamètre 

0,8 mm, contenant deux sphères de résine imprégnée d'iode 125 et séparées 

par une sphère en or permettant la localisation radiographique /34/ et 

sont donc considérées comme des sources ponctuelles, on montre en 

annexe 1 qu'il existe une équivalence dans la répartition des doses autour 

de plusieurs de ces sources ponctuelles alignées et autour d'une source 

rectiligne équivalente du même radionucléïde /30/ .  

De pl us, bien que 1 'atténuation par les ti ssus soit 

très différente pour l'Iridium 192 et l'Iode 1 2 5 ,  nous retrouverons pour 

ce radionucléïde le même type de variations sur 12s principaux paramètres 

caractérisant une application qui respecte les principes bu Système de 

Pari S. 



I I  - DEBIT D E  DOSE D E  B A S E  E T  ISODOSE D E  R E F E R E N C E  

11.1.  Forme d e s  s u r f a c e s  i s o d o s e s  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  

Les surfaces isodoses autour d'une ligne radioactive 

d ' ac t iv i t é  linéique uniforme présentent toutes une symètrie c i rcu la i re ,  

l ' axe  de symètrie étant l a  ligne radioactive. Si l 'on  néglige l ' e f f e t  

de f i l t r a t i o n  aux extrémités du f i l ,  les  surfaces isodoses correspondant 

aux débits de dose les plus élevés ont l a  forme de cigares allongés 

axés sur la  ligne radioactive, cel les  correspondant à des débits moins 

élevés sont plus renflées vers l e  centre e t  tendent pe t i t  à pet i t  vers 

des sphères. 

Pour l e s  disposi t i fs  composés de deux, t ro i s  ou 

plusieurs lignes, l a  forme des surfaces isodoses va dépendre essent iel-  

lement de l a  disposition de ces lignes. Si ce disposit if  répond aux 

principes du Système de Paris, on observe toujours : 

- des surfaces isodoses entourant chaque ligne, 

correspondant aux débits de dose les  plus élevés e t  dont 1 a forme es t  

proche de cel le  que l 'on obtiendrait si  l a  ligne é t a i t  seule dans l e  

disposi t i f .  

- des surfaces isodoses de valeur moins élevée entou- 

rant l'ensemble des lignes l e  plus souvent convexes prês des lignes 

e t  concaves entre e l l e s  e t  se rapprochant de sphères pour les valeurs 

de débit de dose de plus en plus faibles .  

11 .2 .  Débit  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  de dose  de base 

La réparti t ion de la  dose autour de lignes radioactives 

inplantées selon l e  Système de Paris ne varie que lentement dans la  

rÉçion proche d u  plan central .  E n  e f f e t ,  si  l 'on  considère les sections 

des différentes surfaces i  sodoses par des p l  ans para1 lè les  a9 p I Uri  ce11cral 

(fjcjure 2 . 3 . )  on remarque que leur forme e t  leurs dimensions ne se modifient 

que lentement qüand on s 'éloigne de celui-ci .  C'est l a  raison pour laquelle, 

dans le  Systène cie Paris, l a  distribution de l a  dose e s t  toujours définie --- 

par convention dans l e  plan central de l 'application. - - 



La distribution de l a  dose es t  caractéiisee par l e  - 
débit de dose de base représentatif de la  moyenne arithmétique des 

débits de dose minimaux à 1 ' in té r ieur  du  disposi t i f .  Il dépend à 1 a f o i s  

de l a  géomètrie de 1 'implantation, de 1 ' a c t iv i t é  linéique des lignes 

radioactives e t  de la  nature du radioélement u t i l i s é .  

. Ocm = S A N  CENTRAL 

1 cm 

2 cm 

25 cm 

FIGURE 2.3. 

Sections de l'isodose de 
référence dans des plans 
parallèles au plan central. 

11 .3 .  I sodose  de r é f é r e n c e  

Alors que dans l a  plupart des systèmes (en part icul ier  

dans l e  Système de Manchester) l a  dose délivrée es t  spécifiée à une 

distance donnée à l 'extér ieur  du volume implanté ; dans l e  Système 

de Paris, 1 a dose es t  spécifiée 1 e long d'une surface i sodose définie 

par rapport au débit de dose de base, c 'es t -à-dire  définie par rapport 

à l a  dose à l ' i n t é r i eu r  du volume implanté. Cette surface isodose 

appelée isodose de référence doit  entourer au plus près l e  volume cible 

e t  a pour valeur 85 % du débit de dose de base. Le choix de ce t te  valeur 

e s t  jus t i f iée  pa r l e s  deux considérations suivantes : 

- d'une part , l ' i sodose de référence doit  correspondre 

à u n  pourcentage assez élevé du débit de dose de base pour assurer 

l'homogénéité relat ive de l a  dose à l ' i n t é r i eu r  d u  volurne implanté. 

- d'autre  par t ,  l ' isodose de réfgrence doit  correspondre 

à u n  pourcentage assez faible  du  dEbit de dose de base pour que sa forne 

ne so i t  pas trop sinueuse ; c 'es t -à -d i re  pour que la  dose l e  l o n g  de la  

surface liniitant l e  volume cible soi t  suffisafiiment constante. 



DEBIT DE DOSE DE BASE = DB 

FIGURE 2.4. : R e p r é s e n t a t i o n  de l a  d i s t r i b u t i o n  de l a  dose  dans  l e  
p l a n  c o n t e n a n t  l e s  f i l s  r a d i o a c t i f s  ( a )  e t  dans  l e  
p l a n  c e n t r a l  ( b ) .  

11.4 .  C h o i x  d e s  e o i n t s  o ù  l e  débi t -c!e dos~!-c!g - - - - - - - - - -  - - - - - - - - - - - - - - - - -  - - - - -  
ba2e-est_calc!lC 

L'examen de l a  r é p a r t i t i o n  de l a  dose dans l e  p l a n  

c e n t r a l  de d i f f é r e n t s  d i s p o s i t i f s  r a d i o a c t i f s  e t  dont  un exemple e s t  

présenté f i g u r e  2.4.b. montre que l ' o n  peu t  d é f i n i r  géomètriquement un 

c e r t a i n  nombre de p o i n t s  entouré d 'une  zone dans l a q u e l l e  l a  dose v a r i e  

t r è s  lentement e t  cor respondant  aux d é b i t s  de dose l e s  p l u s  f a i b l e s  à 

1  ' i n t é r i e u r  du d i s p o s i t i f .  

C ' e s t  l a  moyenne a r i t hmé t i que  des d é b i t s  de dose en 

ces p o i n t s ,  appelés d s b i t s  de dose de base é lémenta i res,  q u i  c o n s t i t u e  

l e  d é b i t  de dose de base r e l a t i f  au d i s p o s i t i f .  

a )  Cas de  d e u s  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s  
--a -- 

Le d é b i t  d e  d o s e  d e  base  D R  s e  c a l c u l  au  n u l i e u  du  

segment jo ignar i t  l e s  i r i t e r s c c t i o n s  d e s  dcriu Lignes avec  l e  p l a n  c e n t r a l  

( f i g u r e  2 . 5 . a . ) .  



b )  Cas d e  p l u s i e u r s  l i g n e s  c o p l a n a i r e s  

Le d é b i t  de  dose  d e  base  e s t  a l o r s  é g a l  à l a  moyenne 

a r i t h m é t i q u e  d e s  d é b i t s  d e  dose d e  base  é l é m e n t a i r e s  DB 1 ,  DB2,. . . . DBm 
c a l c u l é s  à mi-dis tance d e s  i n t e r s e c t i o n s  d e s  c o u p l e s  d e  l i g n e s  v o i s i n e s  

avec  l e  p lan c e n t r a l  ( f i g u r e  2 . 5 . b . )  

FIGURE 2.5. 

. 

Choix d e s  p o i n t s  où l e  d é b i t  
de dose  de  base  e s t  c a l c u l é .  
Cas de  deux l i g n e s  ( a )  e t  de  
p l u s i e u r s  l i g n e s  c o p l a n a i r e s  ( b ) .  

DB. + - 

c )  Cas d e  t r o i s  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s  d i s p o s é e s  

"en t r i a n ~ l e "  e t  ~ é n é r a l i s a t i o n  

: : * :  i : 

Dans l e  c a s  de t r o i s  f i l s  d i s p o s é s  de  t e l l e  f a ç o n  

que l e u r s  i n t e r s e c t i o n s  a v e c  l e  p lan  c e n t r a l  d e s s i n e n t  un t r i a n g l e  

é q u i l a t é r a 1 , o n  démontre mathématiquement q u ' i l  e x i s t e ,  dans  c e  p l a n ,  

une r é g i o n  au c e n ~ l - e  ciu t r i a n g l e  où l a  dose  v a r i e  peu e t  que dans  c e t t e  

r é g i o n  l a  dose e s t  minimale au p o i n t  é q u i d i s t a n t  d e s  t r o i s  f i l s  ; c ' e s t - à -  

d i r e  au point  d e  concours  d e s  médiatrices de  c e  t r l a n g l c  ( f l g u r e  2 . 6 . ) .  

Dans l e  cas  où l e s  i n t e r s e c t l u n s  des  f i l s  forment u n  t r i a n ~ l e  qtielconque,  

c e t t e  démonstra t ion ne r e s t e  v a l a b l e  que s l  l c  t r l ; ~ n q l e  ne comporte pas 

d ' , i r igle ob tus .  En e f f e t ,  dan\  l a  c a s  c o n t r a i t r c ,  l c  point  de concours  d e s  

m t ! d ~ a t r l c e s  s e  t r o u v e  à l ' c x t è r ~ c u r  du t r i a n g l e  ( I lgur .c  2 . 7 .  ) c t  Ic 

d 6 b i t  d e  dose d e c r o î t  cotistamnicnt à l'intérieur- d u  t r i a n E l c  i~ L'on 

s e  dCplaçc en d l r e c t r o n  du c ô t é  oppost! i l ' a n g l e  ob tus  j 1 1  r i ' e x l s t c  donc 

plus  de  mrnlmum de  dose  i 1 1 1 n t 6 r l e u r  d u  t r i a n g l e  e t  l e  d l i p o s i t l f  e s t  

~ n a c c e p t a b l e .  



150 DOSES 

F I G U R E  2.6. : D i s t r i b u t i o n  d e s  d o s e s  a u t o u r  d e  3 f i l s  p a r a l l è l e s  d i s p o s é s  I f e n  t r i a n g l e " .  

DISPOSITIF ACCEPTABLE DISF'OSIT IF INACCFPIABLF 

-. 
F I G U R E  2 . 7 .  : D é t e r m i n a t i o n  g é o m è t r i q u e  d u  p o i n t  de c a l c u l  du d é b i t  de  d o s e  de b a  -- 

dans l e  c a s  de t r o i s  l i g n e s  d i s p o s é e s  " e n  t r i a n g l e " .  
-4- 



Un cas limite es t  constitué par u n  t r iangle  rectangle 

dans lequel l e  point de concours des médiatrices se s i tue au milieu de 

l'hypothénuse du t r iangle .  On montre, en annexe 2 ,  que c e t t e  remarque 

permet, dans l e  cas de quatre lignes radioactives disposées "en carré",  

de déf inir  l e  point de calcul de l a  dose de base comme é tant  l e  centre 

d u  carré ,  e t  que pour les disposi t i fs  composés de plus de quatre l ignes,  

l e  calcul de l a  dose de base se réal ise  après décomposition en t r i  angles 

de l a  figure formée par les  intersections des lignes avec l e  plan central 

I I I  - REGLES D'IMPLANTATION 

D i f f é r e n t s  volumes - - - - - - - - - - - - - - - - - -  

Une implantation de f i l s  radioactifs conforme au 

Système de Paris peut ê t re  considérée comme correctement réal isée lorsque 

1 a surface isodose de référence, de valeur égale à 85 % du débit de dose 

ae base, entoure au plus près l e  volume cible ,  c ' es t -à -d i re  l e  volume 

auquel on se propose de délivrer la  dose prescrite.  Compte-tenu de l a  

forme sinueuse de l ' isodose de référence, l e  volume cible e s t  toujours 

plus pe t i t  que l e  volume limité par ce t te  dernière, appelé par convention 

volume t r a i t é .  Tous les points appartenant au volume t r a i t é  reçoivent une 

dose au moins égal e â ce1 1 e spécif i ée par 1 ' i sodose de référence (f igure 2 

Le volume de t issu entourant chaque ligne radioactive 

est  dont tous les  points reçoivent une dose supérieure ou égale à deux 

fo i s  l a  dose de référence (donc 170 % de l a  dose de base) e s t  appelé 

manchon de surdosage ou d'hyperdosage. Enfin, l e  volume i r r ad ié  es t  l e  

volume de t issu 1 imité par une surface isodose dont la  valeur es t  générale- 

ment comprise entre 30 e t  70 % de la aose de référence. 

= M A N C h O N  O€ SURDOSAGE 

O U  D'HYPERDOSACF l > l 7 0 % i > B I  

O VOLUME TRAI IE  I >85Y .OR)  

F I G U R E  2.8. : Les différents volumes. 



111.2. Dimensions du volume t r a i t é  ........................... 

Les dimensions du volume t r a i t é  sont toujours'  déf in ies  

en s e  référant  aux dimensions minimales de l ' i sodose  de référence mesurées 

à 1 ' in té r i eur  du vol urne implanté. 

a) Longueur t r a i t é e  . -  

Lorsque l e  d i spos i t i f  radioact i f  ne comporte que 

deux l ignes,  l a  longueur du volume t r a i t é  e s t  l a  longueur minimale 

de l ' i sodose  de référence mesurée dans l e  plan des l ignes  sur u n  axe 

paral l é l e  e t  équidis tant  aux l ignes  ( f igure  2 . 9 .  ) . 

Pour l e s  impl antat ions en u n  plan comportant plus de 

deux l ignes,  l a  longueur t r a i t é e  e s t  devenue par convention égale à l a  

moyenne arithmétique des longueurs élémentaires I l ,  12 ,  ... 1, mesurées 

sur des axes pa ra l l è les  aux l ignes  e t  passant par l e s  points  de calcul 

des débi ts  de dose de base élémentaires, c ' e s t -à -d i re  équidis tants  de 

deux l ignes voisines ( f i gu re  2 .10 . ) .  

Une t e l l e  dé f in i t ion  peut ê t r e  étendue facilement aux 

implantations en plusieurs plans à condition de bien évaluer l e s  longueurs 

élémentaires dans 1 e ou 1 es  pl ans correspondants aux dimensions mi nimal es 

de l ' i sodose  de référence. 

Si l ' app l i c a t i on  n ' e s t  composée que de t r o i s  f i l s  

disposés "en t r i ang l e " ,  on montre que l ' axe  correspondant aux dimensions 

minimales de 1 ' isodose de référence e s t  u n  axe para l l è le  aux l ignes e t  
pâssant par l e  point de calcul du débi t  de dose de base DB ( f igure  2 . 1 1 . )  

Si l ' implanta t ion comporte plus de t r o i s  l ignes,  

on montre de même que l e s  d i f fé ren tes  longueurs élémentaires I l ,  12 ,  ... 1 n 
doivent ê t r e  éval l~ées  sur des axes para l lè les  aux l ignes e t  passant 

respectivement par les d i f f é r en t s  points de calcui de déb i t s  de dose 

élémentaires Dgl, D B 2  ,... OSn ( f i gu re  2 . 1 2 . ) .  

Dans !e cas d 'une Gisposition "en ca r r é s " ,  l a  déf in i t ion 

précédente conduit en f a i t  à des axes passant par l e  cen t re  du ou des 

ca r rés  formés par les  l ignes ( f i gu re  2.13. e t  2 .14 . ) .  



débord 
lotcrol 

débord  
loterol 

FIGURE 2.9. : R e p r é s e n t a t i o n  des d imens ions  du -  

volume t r a i t é  dans l e  cas d ' une  i m p l a n t a t i o n  
ne compor tan t  que deux f i l s  r a d i o a c t i f s .  

FIGURE 2.10 : D é f i n i t i o n  des d imens ions  du 
volume t r a i t é  pou r  l e s  i m p l a n t a t i o n s  composées 
de p l u s i e u r s  l i g n e s  c o p l a n a i r e s .  

FIAN CENTRAL 

plai de coupe B 

@an de coupe A 

FIGURE 2.11. : R e p r é s e n t a t i o n  du volume t r a i t é  pour  t r o i s  l i g n e s  \. , ,; t j 
"-C_ .<  

i m p l a n t é e s  "en t r i a n g l e v  ( I s o d o s e  de v a l e u r  é g a l e  à 85 % de l a  dose de base). 



I I  - 13 
PLAN CENTRAL 

FIGURE 2.12. : D é f i n i t i o n  des d imens ions  du volume t r a i t é  dans l e  cas  des 
i m p l a n t a t i o n s  I len t r i a n g l e s n c o m p o r t a n t  p l u s  de t r o i s  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s .  

RAN CENTRAL. 

FIGURE 2.13. : R e p r é s e n t a t i o n  des d imens ions  du volume t r a i t é  dans l e  cas 

d ' u n e  i m p l a n t a t i o n  comprenant q u a t r e  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s  d i sposées  

Ilen c a r r é t t  ( I s o d o s e  de v a l e u r  é g a l e  à 85 % du d é b i t  de dose de base) .  

R A N  CENTRAL 

fd;,-< %\ 

FIGURE 2.14. : D é f i n i t i o n  des d imens ions  du volume t r a i t é  dans l e  cas  de I - \ 1- - -,,j p l u s i e u r s  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s  d i s p o s é e s  s e l o n  un m o t i f  I fen c a r r é s t t  ( I s o d o s e  . --.. 
de v a l e u r  éga le  à 85 % du d é b i t  de dose de base).  



- Qu'il s'agisse d'un dispositif en un ou plusieurs 

plans, des différentes longueurs élémentaires décroissent du centre 

du dispositif vers les bords (figure 2.10.) ce qui, généralement s'adapte 

bien à la forme des tumeurs dont la longueur en bordure est le plus souvent 

plus faible qu'au centre, et cette décroissance est d'autant plus accentuée 

que le nombre de lignes est important. Cependant on peut considérer que 

la moyenne arithmétique des différentes longueurs est bien représentative 

de la longueur traitée puisque les sous-dosages observés entre les lignes 

radioactives les plus externes (régions hachurées sur la figure) n'excèdent 

jamais 6 % de la dose de référence dans les cas les plus défavorables 

et surtout n'intéressent qu'un volume très petit. 

b) Epaisseur traitée 

L'épaisseur traitée a été établie pour les implantations 

en un plan de lignes comme étant égale à la moyenne arithmétique des 

épaisseurs élémentaires el, e2,. . .en qui sont les épaisseurs minimales 
mesurées dans le plan central entre deux plans parallèles au plan des 

lignes et tangentes intérieurement à l'isodose de référence (figure 2.10.). 

De même que pour 1 es longueurs élémentaires, 1 es épaisseurs élémentaires 

mesurées entre les couples de lignes les plus externes sont plus faibles 

que la moyenne arithmétique, mais la région sous dosée est de très petites 

dimensions et le sous-dosage maximal reste du même ordre de grandeur 

que précédemment. 

Cette définition peut s'étendre facilement aux 

implantations entre deux plans de lignes disposées "en carrés" 

(figure 2.14. ) . Par contre, pour des applications pl us complexes, les 
auteurs ont jugé préférable de définir une autre grandeur, la marge de 

securité, qui peut être utilisée pour n'importe quelle dimension dans le 

pl an central. 

Il est très important de connaître en pratique les 

distances minimales ml, m2, ... rn mesurées dans le plan central entre n 
i'isodose de référence et tout segment joignant les intersections de 

deux lignes radioactives voisines en bordure de volume-cible 

(figures 2.11. à 2.14.) pour s'assurer que la totalité du volume-cible 



es t  bien incluse à 1 ' intérieur de 1 ' i  sodose de référence. Pour 1 es 

applications en deux ou plusieurs plans de lignes, les auteurs ont 

é t é  amenés à définir  une nouvelle grandeur, l a  marge de sécuri té ,  

qui représente l a  moyenne arithmétique de ces distances minimales 
appelées marges de sécurité élémentaires. 

Pour les  disposi t i fs  en un seul plan de lignes, 

l a  notion de débord la téral  e s t  suffisante pour caractériser l a  1 argeur 

du volume t r a i t é ,  l e  débord la téral  étant défini comme l a  distance 

séparant les  lignes radioactives les plus externes des limites du volume 

t r a i t é ,  mesurée dans l e  plan central de l 'application sur l ' axe  perpendi- 

culaire aux lignes (f igures2 .9 .  e t  2 . 1 0 . ) .  

I I I  - 3 .  Domaine-d'appl - - - - -  - - - -  - - - - - -  i c a t i c n  - - - - -  du Système - - - - - - - -  de 

P a r i s  - - - - -  

Dans l e  Système de Paris,  l a  disposition e t  1 'écarte- 

ment entre les lignes radioactives peuvent en principe ê t r e  choisis 

1 i  brement au moment de 1 ' appl icat i  on, pourvu que 1 e vol ume t r a i t é  a i t  

des dimensions suffisantes.  En  f a i t ,  les  auteurs nous précisent qu'une 

expérience clinique de plusieurs années montre que : 

a)  l'écartement entre les lignes ne peut ê t re  inférieur 

à 8 mm pour des raisons pratiques de f a c i l i t é  e t  de précision de mise 

en place. IL es t  en e f fe t  d i f f i c i l e  d 'assurer u n  parallélisme absolu 

entre les  lignes e t  de légers défauts de parallélisme seront d'autant 

moins importants que l'écartement sera plus grand. En  pratique, l a  limite 

inférieure passe de 8 mm pour les lignes de faibles longueurs ( 1  à 4 cm) 

à 15 mm pour les 1 i  gnes les  p l  us longues (10 cm au plus) .  

b )  Lorsque ll@cartement entre les lignes devient 

trop important, on observe parfois des incidents de nécrose. Ceci 

peut s'expliquer par des considérations physiques : le  diamètre des 

i sodoses de for te  va-leur ( t r è s  supérieures au débit de dose de base D B )  

c ro i t  lorsque l'écartement augmente. C'est afin de chiffrer cet te  consta- 

t a t ' o n  que les auteurs o n t  introduit l a  définit ion d u  manchon de surdosage 

ou d'hyperdoçage, qui n 'es t  en f a i t  q u ' u n  essai de traduction des observa- 

t ions cliniques par des considérations physiques. 



Les auteurs ont réa l isé ,pour  l e s  sources r e c t i l i gnes ,  

une étude systématique desdimensions moyennes des manchons de surdosage 

en fonction des paramètres géomètriques de l ' implanta t ion qui montre 

que leur longueur r e s t e  toujours voisine de c e l l e  de l a  l igne radio- 

ac t ive ,  mais que l eur  diamètre dépend à 1 a  f o i  s  de l a  disposit ion des 

l ignes,  de leur nombre e t  surtout  de leur écartement. 

F I G U R E  2.15. : V a r i a t i o n  du d i a m è t r e  d e s  manchons de  s u r d o s a g e ,  mesuré dans  l e  p l a n  

c e n t r a l  de l ~ a p p l i c a t i o n ,  en f o n c t i o n  du nombre de l i g n e s  r a d i o a c t i v e s ,  de l e u r  l o n g u e u r  
e t  de l e u r  é c a r t e m e n t .  

L'exaraen de 1  a  f igure  2.15. r e l a t i ve  à deux 

exemples de d i spos i t i f s  coplanaires montre que l e  diamètre moyen des 
manchons de surdosage dépena peu du nombre de f i l s ,  q u ' i l  augmente t r è s  

v i t e  avec l 'écartement en t r e  l e s  l ignes e t  que pour u n  écartement donné 

e s t  d 'autant  plus grand que les  l ignes sont plus courtes. Ces r é s u l t a t s  

res tant  valables dans l e  cas des applicat ions en plusieurs plans de 

lignes qui, à écartement égal ent re  l e s  l ignes e t  2 nombre égal de l ignes ,  

correspondent à des diamètres de manchons de surdosage u n  peu plus p e t i t  

que dans l e  cas des app1icat;ons coplanaires.  

En  conclusion, l e s  incidents de nécrose autour des 

lignes radioactives intervenant l e  plus souvent pour aes diamètres de 

manchons de surdosage supérieurs à 8 ou 10 mm, on e s t  amen6 à dé f i n i r  

des écartementsmaximaux 2ntre les  f i l s  qu ' i l  e s t  consei l lé  de ne pas 



dépasser s i  l 'on veut obtenir des résu l ta t s  cliniques optimaux ; 

soi t  15  mm pour l e s  f i l s  de faible  longueur e t  22 mm pour les f i l s  de 

grande longueur. 

Ces conditions que nous supposerons respectées dans 

la  suite du texte devront parfois ê t r e  modulées pour tenir  compte de 

l a  radiosensibi 1i t é  particulière de certains t i ssus ,  de 1 a proximité 

d'organes cr i t iques,  e t c . .  . . 

I I I  . 4 .  Dos imè t r i e  p r é v i s i o n n e l l e  - - - - - - - - - - - - - - - - - -  - - - - - - - - - - - - -  

Le b u t  d u  Système de Paris es t  de permettre de réa l i ser  

facilement des i r radiat ions par endocuriethérapie en t i r an t  par t ie  de 

1 a souplesse du matériel radioactif disponible. 

I l  a donc paru important de dégager des relations 

simples permettant de prévoir avec une précision suffisante e t  sans 

calculs laborieux les  dimensions du volume t r a i t é ,  à condition que 

quelques règles élémentaires soient respectées. Dès 1967 des études 

systématiques ont é t é  entreprises,  établissant des relations simples 

entre les  données géomètriques de l ' implantation (disposit ion, nombre, 

longueur, écartement - des lignes radioactives) e t  les  dimensions du volume 

t r a i t é .  Le programme de calcul u t i l i s é  ( D U T R E I X  1967) t i en t  compte de l a  

nature du radioisotope, de l 'at ténuation dans les t issus e t  de l a  

f i l t r a t ion  éventuelle par une gaine de platine.  Par contre la  f i l t r a t i o n  

oblique n 'es t  pas prise en compte ; ce qui introduit une légère erreur 

au voisinage des extrémités près de l ' axe ,  mais ne modifie pas sensiblement 

1 es relations pr5vi s i  onnell es .  

Toutes les relations p+v:sionnelles 6taSlies aans ce 

chapitre ont é té  é tab l ies  en supposant toutes les jignes de même 

longueur active pour u n  dispostif donné. 



a \  Longueur t r a i t é e  

Pour toute implantation répondant aux normes du 

Système de Paris, i l  existe un rapport de proportionnalité entre la 

longueur traitée et la longueur des lignes radioactives. La valeur de 

ce rapport dépendant, pour un type d'implantation donnée, à la fois de 

la longueur des lignes et de leur écartement. 

Pour un dispositif composé seulement de deux lignes 

radioactives (figure 2.16.), à écartement donné le rapport "longueur 

traitéellongueur active" augmente avec la longueur et à longueur donnée, 

i l  est d'autant plus faible que l'écartement est grand. Des résultats 

analogues ont été obtenus pour les autres types d'implantation. En fait 

ce rapport reste toujours compris entre 0,65 et 0,80 pour les arrançements 

habituellement utilisés en pratique et pour un arrangement donné, i l  

dépend peu du nombre de lignes. 

On peut donc se contenter d'un tableau simplifié 

pour chaque arrangement, valable quel que soit le nombre de fils, pour 

déterminer la longueur des fils à utiliser en fonction de la longueur 

du volume que 1 'on désire traiter (tableau BI à 0111). 

Cette approximation est d'autant plus justifiée que 

l'étude de la forme des surfaces isodoses montre que la dose ne varie 

que lentement le long des axes parallèles à la direction des lignes 
et équidistants de celles-ci, axes sur lesquels sont précisèment évaluées 

les différentes longueurs élémentaires. 
/ 

b 

RAPPORT 1-ONGUEUR TRAITEE /LONGUEUR ACTIVE , -- - -- - F i G U R E  2.16. : 

\ Rapport "longueur 

zc- _ _ _ - 1- --- trai téellongueur 
l active1' pour un dispo- 

sitif composé de deux 
lignes radioactives. 

08'- 

0.6. 
LONGUEUR ACTIVE [cm1 



7a61eau 6.1. : Tableau donnant  l a  l ongueur  
d e s  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s  à u t i l i s e r  e n  
f o n c t i o n  de  l a  l ongueur  du volume t r a i t é  
e t  de l ' é c a r t e m e n t  d  e n t r e  l e s  l i g n e s  
l o r s q u ' o n  l e s  d i s p o s e  en p l an .  

Tableau 6.11. : Tableau donnant  l a  l ongueur  
d e s  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s  à u t i l i s e r  en  f o n c t i o n  
de  l a  l o n g u e u r  du volume t r a i t é  e t  d e  
l ' é c a r t e m e n t  d  e n t r e  l e s  l i g n e s  l o r s q u l o n  
l e s  d i s p o s e  Ilen c a r r é s " .  

Tableau B.111. : Tableau donnant  l a  l ongueur  
d e s  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s  à u t i l i s e r  en f o n c t i o n  
de l a  l o n g u e u r  du volume t r a i t é  e t  de  
l ' é c a r t e m e n t  d  e n t r e  l e s  l i g n e s  l o r s q u ' o n  
l e s  d i s p o s e  Ifen t r i a n g l e s u .  



b) Epaisseur traitée 

L'épaisseur du volume traité dépend essentiellement 

du type d'arrangement choisi (un ou plusieurs pl ans) et de 1 'écartement 

entre les 1 ignes. 

Si l'on considère tout d'abord une implantation très 

simple composée seulement de deux fils, on constate que le rapport 

(épaisseur trai tée/écartement) augmente avec 1 a longueur active pour des 

petites longueurs de lignes inférieures à 5 cm. Au-delà, ce rapport 

varie peu (figure 2.17!. 

Dans le cas où le dispositif comporte plus de deux 

lignes disposées en un seul plan, ce rapport augmente en fonction du 

nombre de fils inclus dans le dispositif (figure 2.17). 

Dès que l'ipâisseur à traiter croît, on a intérêt à 

disposer les lignes en deux plans. Pour les formes de tumeur conduisant 

à un arrangement des fils en carrés, on montre que le rapport "épaisseur 

traitée/écartementn reste compris entre 1,55 et 1,60 quel que soit le 

nombre de fi 1 s et quel le que soit leur longueur. Comme on pourrait s'y 

attendre, pour les dispositifs "en triangles" ce rapport est un 

peu plus faible et ceci est dû au principe d'équidistance entre les 

lignes qui impose un écartement entre les plans de lignes égal à 0,87 

fois l'écartement entre les lignes. On peut retenir que ce rapport est 

F I G U R E  2.17. : Rappor t  " é p a i s s e u r  t r a i t é e / é c a r t e m e n t "  pou r  l e s  

i m p l a n t a t i o n s  c o p l a n a i r e s .  



c l  Rébord l a t é r a l  

Nous avons v u  précédemment q u ' i l  ne présente u n  i n t é r ê t  

pratique que dans l e  cas des implantations ne comprenant qu'un seul 

plan de l ignes .  I l  r e s t e  proportionnel à l 'écartement en t re  l e s  l ignes ,  

l e  rapport de proport ionnali té  r e s t an t  toujours de l ' o r d r e  de 0,37 pour 

l e s  implantations ne comportant que deux l ignes e t  proche de 0,33 

dans tous l e s  aut res  cas.  

d j  Marge de s é c u r i t é  

La marge de s écu r i t é ,  déf in ie  comme nous l 'avons v u  

précédemment dans ce chapi t re ,  pour l e s  d i spos i t i f s  en deux ou plusieurs 

plans, dépend essentiellement de l 'écartement ent re  l e s  l ignes .  Pour 

l e s  d i spos i t i f s  "en ca r rés" ,  l e  rapport "marge de sécurité/écartement" 

e s t  quasi-indépendant de l a  longueur des l ignes e t  de leur  nombre e t  

r e s t e  de l ' o r d r e  de 0.27. Pour l e s  d i spos i t i f s  "en t r i ang les" ,  i l  passe 

en moyenne de 0.23 à 0.18 quand l e  nombre de f i l s  inclus dans l e  d i spos i t i f  

passe de 3  à 9.  

Pour l e s  d i spos i t i f s  en deux plans, on notera que l e s  

valeurs ci-dessus sont r e l a t i ve s  à l a  valeur moyenne des marges élémen- 

t a i  r es  e t  1  ' on se souviendra que 1  es  marges élémentaires mi nimal e s ,  

généralement s i tuées  1  atéralement, conduisent à des valeurs de rapport 

plus f a i b l e s .  En prat ique,  on ne pourra donc pas beaucoup compter sur c e t t e  

marge de sécur i t é  pour l e s  implantations en deux ou plusieurs plans. 

111 .5 .  A p p l i c a t i o n  à l ' I o d e  125  - . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  

Nous avons v u  que l e  programme de calcul donnant l e s  

r é su l t a t s  concernant l a  dosimètrie prévisionnelle t i e n t  compte de l a  

nature du radioisotope,  de l ' a t t énua t ion  dans les  t i s su s  e t  de l a  f i l t r a -  

t ion éventuelle par une gaine de p la t ine .  Les radioisotopes habituellement 

uti 1 i  sés en curiethérapie e t  dont 1 es  cal cul s  de dosirnètri e  prévi s i  onnell e  

sont effectués par ce programme, présententent des fonctions d 'a t ténuat ion 

par l e s  t i s s u s  q u i  d i f f é r en t  ?eu d'un isotope à l ' a u t r e .  Ce n ' e s t  pas 

l e  cas pour l ' I ode  125 ou ce t t e  fonction @ ( d l  joue u n  rô le  important l o r s  

d u  calcul de l a  dose absorbée à distance o 'une source. Ainsi l e  rapport 



@ ( 4 ) / + ( 1 )  des valeurs de + ( d l  à 4 e t  1  cm d'une source ponctuelle 

d ' Iode 125 e s t  égal à 0 ,5  a lors  q u ' i l  vaut 0,98 à 0,97 pour l e s  rad io i -  

sotopes habi tue1 s  /29/, /31/. 

Cependant, comme nous l e  présentons en annexe 3 ,  l e s  

variat ions sur l e s  principaux paramètres ca rac té r i san t  une implantation, 

répondant aux principes d u  Système de Paris ,  r e s t en t  f a i b l e s .  

Une deuxième remarque concerne l e  f a i t  que l e s  sources 

d ' Iode 125, de par leur  technologie, sont considérées comme ponctuelles 

e t  que plusieurs de ces sources alignées sont équivalentes à une source 

r ec t i  1 igne continue ( c f .  Annexe 1  ) à condition de respecter  cer ta ines  

règles .  Nous montrons également en Annexe 3 que l e s  données géomètriques 

de l ' implantat ion peuvent ê t r e  complètement erronées s i  l ' o n  ne respecte 

pas ces règles.  

I V  - L E  CALCUL DE LA DOSE 

Pour l e  trai tement des tumeurs où l ' a ccè s  au matériel  

radioact i f  e s t  relativement a i sé  (tumeur du se in ,  cancer de l a  langue, 

e t c . .  . ) , 1 a  dose p resc r i t e  ou dose que 1  'on dés i re  dé1 i v r e r  à 1 a  tumeur, 

e s t  a jus tée  en calculant  l e  temps de trai tement,  ou temps pendant lequel 

l e  matériel radioact i f  e s t  l a i s s é  en place. 

Le calcul  de 1 a  dose e t  par 1 a  su i t e  du temps de 

traitement e s t  toujours ef fectué  d 'après  l ' implantat ion effectivement 

réa l i sée  e t  non à pr ior i  pour une implantation i aéa le  . Ce calcul passe 

donc par l e s  étapes suivantes : 

- détermination des in tersect ions  des l ignes radio- 

ac t ives  avec l e  plan centra l  par relevé de l a  t r a ce  des f i l s  sur l e s  

plaques de plexiglass maintenant l e s  a igu i l l e s  vect r ices  (cancer de l a  

peau par exemple) ou mieux par relevé sur une coupe tomographique e t  

report  sur papier calque (implantation i ~ t r a - t u m o r a l e ,  in t ra-cérébrale  

par exemple). 



- décomposition de la  figure en triangles élémentaires 

e t  détermination des points où doivent ê t r e  évalués les  débits de dose 

de base él émentai res . 
- calcul des débits de dose élémentaires e t  déduction 

des débits de dose de base e t  de référence (calculés pour une heure) 

- cal cul d u  temps de traitement (dose dési rée/dose 

de référence) 

- correction du temps de traitement en fonction de 

la  décroissance radioactive du radioi sotope uti 1 i  sé. 

Pour l ' Iode 125, u t i l i s ée  en implantation intra-tumorale, 

intra-cérébrale, i l  e s t  impossible d 'avoir accès a u x  sources radioactives 

une fo is  ce1 les-ci mi ses en pl ace ; 1 ' impl antation de ces sources e s t  

donc permanente e t  l e  temps de traitement, considéré in f in i ,  ne peut plus 

ê t r e  u n  paramètre intervenant dans l'ajustement de l a  dose prescrite.  

C'est  sur l ' a c t i v i t é  des sources e t  sur leur écartement que l ' o n  joue 

dans ce cas e t  l 'ajustement de ces paramètres e t  donc de la  dose prescrite 

se f a i t  donc à prior i  pour une implantation idéale / 3 2 / ,  1 3 3 1 .  Cependant, 

le  calcul de l a  dose effectivement délivrée à la tumeur ne peut se f a i r e  

que d'après 1 'implantation effectivement réalisée.  En e f f e t ,  les contraintes 

subies lors de c e t t e  implantation, t e l l e  l a  limitation d u  nombre de t r a j e t s  

ou l e  contournement d'obstacles vasculaires par exemple, imposent une 

certaine technique e t  u n  certain type d 'erreurs  l iées  à ce t te  technique. 

Les sources radioactives, une fo i s  implantées dans les  t i ssus ,  n'occupent 

donc pas une place rigoureusement identique à ce1 l e  définie par 

1 'impl antation idéale . Toutefois, on reste ,  en pratique, suffisamment 

f idéle  e t  la différence entre l a  dose réellement délivrée e t  l a  dose 

prescrite reste mi nime. 

V - A D A P T A T I O N  A U X  C A S  C L I N I Q U E S  --- - - -- -- - - -  - 

V . 1 .  Technique d ' i m p l a n t a t i o n  d e s  s o u r c e s  - - - - - -  - - - - - - -  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  
r a d i o a c t i v e s  d ' I o d e  125.  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  

Une technique u t i l i sée  pour l'implantation aes sources 

radioactives d'Iode 1 2 5  consiste à déposer ces implants suivant u n  scnéma 

cyl indri que. 



Une aiguille percée latéralement à son extrémité 

est introduite suivant la direction principale de l'application et 

représente le grand axe de ce cylindre. L'implantation est réalisée 

en rayonnant autour de cette aiguille et, schématiquement, i l  suffit 

de passer les sources au travers du trou latéral de l'aiguille jusqu'à 

la position désirée, puis d'orienter cette aigui 1 le en fonction de 

1 ' application désirée, (par exemple €O0 pour un triangle équi 1 atéral ) 

pour obtenir la disposition voulue. Les sources sont donc placées dans un 

même plan et un retrait de l'aiguille d'une distance correspondant à 

l'écartement entre les sources permet de réaliser le plan suivant selon la 

même technique. 

Celle-ci présente l'avantage de limiter le nombre 

de trajets d'implantation mais présente un risque d'erreur sur le 

positionnement des sources. Nous nous proposons d'étudier maintenant 

l'influence de ces erreurs sur la forme de l'isodose de réference et 

sur le calcul de la dose de base. 

V.2 .  Etude des surfaces isodoses en fonction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  
des erreurs de positionnement-!es sources - - - - - - - - - - - - - - -  - - - - - - - - - - - - -  - - - - - - - -  - 
radioactives - - - - - - - - - - - -  

Les formes des volumes-cible amenant le plus souvent 

à une disposition "en triangles", nous avons limité notre étude à ce 

type de dispositifs. 

a) E r r e u r  s u r  l'angle e t  s u r  le rayon 

Nous avons vu qüe l'on déposait les sources suivant 

un cercle de rayon égal à l'écartement choisi entre les ljgnes et ayant 

pour centre l'extrémité de l'aiguille ; chaque source étant plocée par 

rapport à la precédente en tournant l'aiguille d'un angle 8 égal à 60' 

si l'on veut un arrangement en triangles équilatéraux. 

Une étude de la forar des surfaces içodoses en fonction 

de l'erreur sur cet angle montre qu'en fait c'est surtout l'homogéneité 

de la dose à l'intérieur du triangle qui va être modifiée et cette modifico- 

tion sera d'autant plus importante que l'erreur sur 6 sera élevée. Ainsi 

pour un anole de 50" au lieu de 60° ,  la dcse varie entre 100 et 125 % de 

la dose ce base 5 l'intirieur du triangle alors qu'elle varie norma!ement 



en t re  100 e t  105 % pour u n  t r i ang l e  équ i l a t é r a l .  La f igure  2 .18. montre 

que l'homogénéité de dose à l ' i n t é r i e u r  d u  t r i ang l e  r e s t e  acceptable 

si e res te  compris en t re  56' e t  64'. D'où une erreur  admissible sur l a  
t ro ta t ion absolue de 1 ' a i g u i l l e  de - 2'. 

F I G U R E  2.18. : V a r i a t i o n  de l a  dose mesurée. en pou rcen tage  de l a  dose de base, 
s u r  l a  m é d i a t r i c e  du t r i a n g l e  coupan t  l e  c ô t é  opposé à l ' a n g l e  9 e t  en f o n c t i o n  du 
r a p p o r t  r / ~ .  



De l a  même manière, une erreur  sur l e  rayon r e s t e  

acceptable, s i  l ' u n  des rayons é tan t  égal à l 'écartement ent re  l e s  

l ignes,  l e  rapport en t re  l e s  deux rayons formant l e  t r i ang l e  res te  

compris ent re  0,9 e t  1  , l .  La var ia t ion de dose à 1 ' i n t é r i e u r  du t r i a n g l e  

res te  en e f f e t ,  dans ce cas ,  comprise ent re  100 e t  110 % de l a  dose de 

base. So i t  une e r reur  admissible de f 1 mm pour u n  écartement ent re  l e s  

lignes de 1 cm. 

Si l ' o n  cumule ces deux e r reurs  e t  s i  l ' on  étudie 

leurs e f f e t s  cumulés sur l a  forme des surfaces isodoses, on constate 

q u ' i l  ex i s t e  une var ia t ion  maximale de 1,5 mm sur l a  forme de 1 ' isodose 

de référence  ans l e  plan central  Four un écartement en t re  l e s  l ignes 

de 1 cm. Variation to lé rab le  s i  1  'on s a i t  que l e  volume t r a i t é  e s t  

toujours u n  peu plus  élevé que l e  volume-cible. 

b )  E r r e u r  s u r  l a  p o s i t i o n  a n g u l a i r e  d ' u n  plan par  

r a p p o r t  à u n  a u t r e  

Un au t re  type d ' e r reur  couvant in tervenir  lors  de 

l ' implantat ion des sources selon l a  technique précédemment définie e s t  

une erreur  de positionnement angulaire d'un plan par rapport à u n  au t r e  

e t  amenant u n  non-alignement des sources selon u n  axe para l l è le  à l a  

d i rect ion principale de 1  'appl ica t ion.  

Une étude sur l a  forme de l ' i sodose  de référence en 

fonction de ce t t e  e r reur  montre que l ' o n  a  de l a  même manière une 

sor te  de "déplacement angulaire" de c e t t e  isodose ( f igure  2.19) dans l e  

plan où i l  y a  e r reur  angulaire de positionnement ; Ce déplacement é t a n t  

d 'autant  plus important que l ' e r r e u r  angulaire e s t  élevée. 

E n  f z i  t ce type d ' e r reur  a f fec te  surtout  l e  calcul 

de la  dûse de base dans 'le sens ,où ce calcul ne peut s ' e f f ec tue r  que si 

l ' on  e s t  capable de repérer  l e s  in tersect ions  des lignes radioactives dans 

l e  plan cen t ra l .  Dans l e  cas où ces l ignes sont consti tuees par des 

sources ponctuelles al ignées,  conrne c ' e s t  l e  cas pour l ' I o d e  125, on ne 

p e ~ t  rerrouver ces in te r sec t ions  que s i  l e s  sources sont effectivement 

alignées. Un décalaçe angulaire ent re  chaque plan de sources rend 

ce t t e  iden t i f i ca t ion  impossible e t  donc u n  calcul de l a  dose de base 

i rréal i  sable.  
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F I G U R E  2.19. : R e p r é s e n t a t i o n  de l i I s o d o s e  85 % de l a  dose de base 

( a )  dans l e  p l a n  c e n t r a l  où l e s  sou rces  s o n t  d i sposées  avec une e r r e u r  

a n g u l a i r e  de 100 

( b )  dans l e  p l a n  s i t u é  à 0,5 cm du p l a n  c e n t r a l .  

3 s o u r c e s  c o n t i n u e s ,  c o n s t i t u é e s  de 3 sou rces  p o n c t u e l l e s  espacées de 0,5 cm, 

s o n t  d i sposées  "en t r i a n g l e " .  

Les s o u r c e s  p o n c t u e l l e s  s i t u é e s  au n i v e a u  du p l a n  c e n t r a l  s o n t  d i sposées  avec 

une e r r e u r  a n g u l a i r e  de 10° (*) p a r  r a p p o r t  à l a  p o s i t i o n  i d é a l e  (+). 



AUTOMAT I SAT I ON DU REPERAGE A POSTER I OR I 

DE L A  POSIT ION DES SOURCES RADIOACTIVES. 



1 - P O S I T I O N  D U  PROBLEME : 

1.1. Buts  e t  c o n t r a i n t e s  du r g p c r a g g  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  

Les contraintes subies lors de 1 'implantation des 

sources, t e l l e  l a  limitation du nombre de t r a j e t s  ou l e  contournement 

d'obstacles vascul a ires  par exempl e ,  imposent une techni que d' implanta- 

t ion ainsi qu'un certain type d 'erreurs  l iées  à ce l le -c i .  

Les sources radioactives, une f o i s  implantées dans les  

t i ssus ,  n'occupent donc pas une position rigoureusement identique 

à ce l le  définie par l e  système de Paris. 

E n  f a i t ,  pour juger de la qual i té  d'une application, 

l e  radiothérapeute s ' in té resse  d'abord à l a  dose délivrée au voisinage 

des sources, au niveau des t issus dans lesquels e l l e s  sont implantées. 

Dans cet te  région, seule inporte l a  position re la t ive  des sources entre 

e l l e s ,  puisque t i ssus  e t  sources sont solidaires.  Les calculs de doses 

seront cohérents, quel que soi t  l e  système de coordonnées pris comme 

référence, à condition de définir  les points de calcul par rapport au 

matériel radioactif .  

En second lieu l e  médecin s ' i n t é re s se  à certaines 

structures saines,  plus ou noins éloignées de l a  région t r a i t ée  e t  au 

niveau desquelles on cra in t  u n  surdosage. Pour ces régions, don t  l a  

position ese nC,ccssaire~~er,;: définie czs rapport G ~ i 7  S Y S ~ . G I ~ ~ ~  de coor- 

données l i é  au riz1 ade, 1 a préci sion recherchée e s t  moindre, mais i l  

ost néannoins important d 'effectuer u n  repérage de l a  posstion absolue 

aes implants. Le degré de précision recherchi dans l a  détermination 

de l a  position des sources est  fonction de l a  précision souhaitée s u  

niveau au calcul de doses. E n  e f f e t ,  1 'erreur relat ive f a i t e  sur l a  

dose en u n  point es t  directement l i ée  à l ' e r r eu r  relat ive sur la 

position de ce point (Annexe I V ) .  
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Pour obtenir  une précision de l ' o r d r e  de 5 % sur l a  

dose du voisinage immédiat des sources, i l  f au t  une précision de 

2 % sur leur  posit ion re la t ive .  Ainsi, à l ' i n t é r i e u r  d'un cerc le  

de 5 cm de rayon, l a  position r e l a t i ve  des f i  1 s en t re  eux doi t  ê t r e  

connue à 1 mm près. 

A d is tance ,  i l  f a u t  considérer l a  posit ion des sources 

par rapport aux s t ruc tu res  anatomiques e t  à 10 cm de distance l a  

même précision e s t  obtenue s i  c e t t e  posit ion e s t  connue à 2 mm près .  

Le degré de prscision souhaité e t  l e s  ordres de grandeurs 

évoqués correspondent approximativement à l a  r é a l i t i  e t  i l  faut  donc 

t en te r  de déterminer l a  position re1 a t ive  des su:-ces à 1 mm près e t  

leur position absolue à 2 mm près.  

Le repérage des sources placées à l ' i n t é r i e u r  de 

l'organisme se f a i t  obligatoirement à l ' a i d e  de documents radiographiques. 

Un seul c l i ché  ne peut pas s u f f i r e  à déterminer l a  posit ion des sources 

puisqu' i l  donne 1 'image plane d'un objet  tridimensionnel ; i l  f a u t  

donc disposer d 'au inoins u n  coupie oc ciichGs.Un examen a t t en t i f  de 

ces c l i chés ,  associé s i  possible à une bonne connaissance de l ' app l i c a -  

t ion  t e l l e  q u ' e l l e  a é t é  réa l i sée  , permet de déterminer l e s  deux 

projections correspond à une même source e t  de l à ,  l e  repérage de sa 

position dans 1 'espace. 

Cependant, dans l e  cas de l ' i o d e  125, on in t rodui t  u n  
grand nombre de ces a ra ins  dans une région donnée d u  t i s s u  e t  l e s  

c l ichés  se  présentent a lors  comme u n  enchevêtrement inextricable de 

points q u ' i l  devient Sien d i f f i c i l e  d ' iden t - i f i e r  d'un c l i cné  sur 

1 ' autre.  

La nethode de reperage à dé f in i r  devra donc nécessaire- 

ment permettre l ' i d e n t i f i c a t i o n  s o i t  manuelle, so i t  automatique des 

projections des roi-?(sis. De p l  us, c e t t e  iden t i f i ca t ion  Stant réal i sée , 
i 1 noüs faiarira levei- l e s  arribiguités de repjrage t e l  l e  ce1 l e  déf in ie  

par l a  f igure  suivante ( f igure  3 . 1 . ) .  
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A-t-on une s o u r c e  en  A e t  C ? 

ou en B e t  D ? 

ou en A , B , C  e t  D ? 

p ro j  ec t ions 

F I G U R E  3.1. 

L'ensemble des contra intes  imposées par l e s  ca rac té r i s -  

t iques  du matériel e t  par l e  nombre de sources à reperer ,  l e  degré 

de précision souhaité e t  l l ap?a r e i l l age  à u t i l i s e r  nous ont permis 

de choisir  1  a  technique qui nous semblait 1  a  meil l eure .  

1.2. Choix d e  la méthode d e  repérage . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  - 

Les procédés tomographiques qui permettent de mettre 

en évidence l e s  s t ruc tu res  s i tuées  dans u n  plan de coupe choisi sont 

assez séduisants.  On peut penser en e f f e t  r é a l i s e r  un grand noïnbre 

de tomographies pa ra l l è les  e t  suffisamnent rapprochées e t  repérer ainsi  

1  '  ensemble des sources dans 1 'espace ( /35/,  /36/ ( . 

Cette méthode e s t  malaisée à appliquer c a r  el  l e  nécessi t e  

u n  appareil lage spéc ia l i sé  e t  1 a  r éa l i sa t ion  systématique d'un grand 

nombre de c l i chés .  De plus,  l e  repérage des grains d ' iode  125 se f a i t  

de par l a  technologie à l ' a i d e  d'une sphère en or de diamètre 0 , 6  mm,  

d 'où l e  r isque alun phénosèno de volume par t i e l  qui peut ê t r e  r i so lu ,  

s o i t  en diminuant l ' épa i s seur  de coupe, s o i t  en prat iquant u n  chevati- 

chernent de ces coupes (coupes de 5 ~ r r i  espacées de 3 min, par ~xernpie) 

mais ceci se  t r adu i t  toujours par une augmentation d u  terncs d'examen. 



Les radiographies orthogonales ne vont pas nous permettre 

de lever les  problèmes d'ambiguité de repérage définis  précédemment 

1/37/,/38/1. 

En  e f f e t  ce problème ne peut ê t r e  résolu que si  l 'on  

dispose d'une source d'informations autre que ces deux clichés. Ce 

ne peut ê t r e  un troisième cliché orthogonal aux deux autres puisqu'il 

s ' a g i r a i t  d'un cliché t i r é  dans la  direction tête-pieds.  Un clicné 

intermédiaire entre l e  cliché de face e t  de profil s e ra i t  pratique- 

ment inconcevable e t  prendre deux clichés stéréoradiographiques de 

face e t  u n  cl iché de profi l ,  ou inversement, l i e r a i t  l e  problème 

d'ambiguité de repérage à une formulation mathématique assez complexe. 

Les méthodes stéréoradiographiques nous ont paru mieux 

adaptées aux object i fs  fixés 1/39/,/40/1. Elles consistent X r l a l i s e r  

deux clichés situgs dans u n  même plan, à par t i r  de deux positicns de 

tube de rayon X se déduisant l 'une de l ' a u t r e  par translation paralléle- 

ment à ce plan. Les images sur les  films de tous l e s  points de l 'espace 

subissent une t ranslat ion de même direction e t  dont l'amplitude e s t  

fonction de l a  distance du point au pl  an des clichés . L'inconvénient 

majeur de ce t t e  technique t i e n t  au f a i t  que la  direction perpendiculaire 

au plan des films n ' e s t  pas matérialisée sur les  clichés.  I l  en résul te  

aans cette direction une perte de précision inportante surtout s i  l a  

translation du tube de rayon X es t  fa ible ,  mal connue e t  s i  l e  point 

considéré e s t  proche au plan des films /44/ (Annexe V ) .  

Cependant, si  l 'on effectue une translation du tube R X  

identique de part e t  d 'autre  d'une position de référence, cn v a  ainsi 

àisposer de deux clichés stéroradioçraphiques formant entre eux cn 

angle stéréoscop;lque sciffiszrriment important pour obtenir l a  précision 

désirée sur la position des scurces, e t  d ' u n  troisiesle c l ichs,  

gr i s  selon 12 airection de référence \face o u  prof i 1 1 ,  qui ?ernettra 

~2 I2ver les problPmes d'ambiguité de repÉrage \ !41/ , /42/ , /43/ / .  



I I  - R E P E R A G E  D ' U N E  SOURCE RADIOACTIVE A PARTIR D E  TROIS 

CLICHES : 

11.1 .  M a t é r i e l  e t  méthode - - - - - - - - - - - - - - - - - - -  

Conceptionnellement, la méthode e s t  basée sur la pr ise  

de t r o i s  clichés s i tués  dans u n  même p l a n .  Une des t r o i s  positions 

du tube RX étant une position de référence (face o u  profi 1 ) ,  les deux 

autres se déduisent par translation identique de part e t  d'autre de 

l a  position de référence e t  parallèlement au plan des films. 

Ces images radiologiques peuvent ê tre  obtenues de 

différentes manières : 

- Soit on dispose d ' u n  seul tube que l 'on  déplace, l e  

patient restant immobile, 

- Soit on dispose d ' u n  tube f ixe ,  c ' e s t  l e  patient qui 

e s t  déplacé . 

Dans ces deux cas, l e  déplacement ou base stéréoscopique 

e s t  toujours mesuré avec une précision incertaine qui se reporte sur l e  

calcul des coordonnées des sources. 

L'idéal s e ra i t  de disposer de tubes accolés, d o n t  les  

foyers sont séparés de l a  base stéréoscopique connue avec précision, 

f ixés  à une certaine distance du plan des films déterminée e l l e  

aussi précisèment e t  assurant u n  angle stéréoscopique correct. 

De te l  s  di sposi t i  f s  radi 01 ogi ques existent actuel lement 

mais i l s  sont conçus de manière à obtenir u n  couple de clichés avec 

u n  angle stéréoscopique entre 6" e t  8" e t  ne répondent donc pas à nos 

object i fs .  

Nous uti l isons u n  matériel radiologique permettant de 

déplacer l e  tube R X  l e  lonç d ' u n  arc de cercle.  Les t r o i s  clichés sont 

pris à une même distance tube - axe de rotation e t  avec u n  angle, par 
rapport à l a  normale au p l a n  des films, de + 8", - 8" e t  O " .  La t ê t e  

du patient es t  maintenue dans u n  système de contention qui sert  aussi 
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de d i spos i t i f  "porte-films" ; l e  pat ient  e s t  a lo r s  placé de manière à 

amener l ' i s ocen t r e  de l ' appa re i l  dans l e  plan d u  f i lm.  Le centre de 

ro ta t ion  du tube s e r t ,  de c e t t e  manière, d 'o r ig ine  sur  chacun des 

f i lms  puisque sa projection e s t  identique quelque s o i t  l a  position du 

tube. 

F I G U R E  3 . 2 .  

i s o c e n t r e  

F I G U R E  3 . 3 .  

La f igure  3.3. indique l a  posit ion des foyers e t  montre 

l e s  images obtenues dans i e  cas simple de deux sources radioactives e t  

de deux stéréoradiographies. Pour l e  ca lcu l ,  l e s  projections des implants 

sur l e s  films sontrepérées par deux tableaux à deux dimensions x i j  e t  

Yi j où i représente l e  numéro de l ' implant  donnant c e t t e  projection e t  

j l e  numéro d u  f i  lm ( 1 ,  2 ou 3 pour + 8",  - 8" e t  0" respectivement 1. 

Ces données sont in t rodui tes  en niémoire du calculateur 

par l l in te r i ;~éd ;a i re  d'une t ab le  à d i c j i t a l i s ~ r .  Pour chaque f i lm,  i l  y 

a : n i t < a I i ç c t i o n  de 1 2  t ab le  à dig i t ? . l i se r  en pointant l a  ~ r o j e c t i o n  de 

l'isocentre.L'or~re,dans lequel l e s  images d e s  implants sont digitslisées, 

e s t  quel conque. 



Le système de coordonnées utilisé place donc l'origine 

àl'isocentreavec le plan x, z à y = O comme plan de rotation du tube 

de rayons RX. 

Les données i ssues des radiographies vont nous permettre 

de calculer les coordonnées des sources radioactives en déterminant 

pour chaque stérécradiographie, l'équation de la droite reliant l'image 

d'un implant à la source RX génératrice de cette image et en notant 
les points d'intersection de ces droites. 

Pour 1 a figure 3.2. par exemple, i 1 est cl air qu'une 

telle reconstruction ne peut pas à elle seule définir la position des 

implants. Elle nous permet, en effet, de localiser deux implants réels, 

mai s aussi deux "faux" impi ants (désignés par des cercles). 

En prévision de cette difficulté, l'utilisateur prend 

soin, habituel lement, d' introduire une information supplgmentaire 

concernant l'identité de chaque source radioactive sur chaque film. En 

pratique, cela revient à digitaliser les images des implants dans le 

même ordre pour chaque film. Cependant, pour un nombre assez élevé 

d'implants, une telle identification demande, fréquemment, un temps 

assez long et n'est, en fait, pas tcujours réalisable. 

Par notre méthode, nous obtenons une nouvelle source 

d'informations par l'intermédiaire du troisième film (film No 3, incidence 

O " ) .  Comme on peut le voir sur la figure 3.3. , après avoir tracé les 
lignes de projection pour ce troisiène film, les points correspondant 

à une triple intersection représentent uniquement la position des 

"vrais" imp1 an ts .  

Par cette méthode, la pr~babilité, pour qu'une triple 

inte~section occasionne le repPraye d'un "faux" implant, est très 

faible. 
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En f a i t ,  l e  problème de la  génération de faux implants 

e s t  l i é  à l a  fo i s  aux erreurs d'imprécision des clichés (plan de rota- 

tion du tube différent du plan x, z par exemple) e t  aux erreurs intro-  

duites lors de la  d ig i ta l i sa t ion .  Le résu l ta t  de ces deux facteurs 

e s t  montré figure 3.4. I c i ,  nous avons schématiquement représenté l e s  

t ro i s  radiographies d'une seule source e t  nous avons délibérément 

"agrandi" ses projections. Notre reconstruction géoniètrique localise 

l a  position de la source, non plus comme un point, mais quelque part  

à l ' i n t é r i eu r  d'un hexagone i r régul ier .  

Ainsi, 1 'algorithme qui permettra l e  repérage e t  l e  calcul 

des coordonnées des sources radioactives, devra tenir  compte de ces 

erreurs. Nous en présentons maintenant l e  schéma relativement simple qui 

permet de retrouver l a  disposition géomètrique des implantations 

réalisées dans les  cas cliniques. 

f i l m  

isocei? I r e  

F I G U R E  3 . 4 .  
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Le premier pas de cet algorithme est de déterminer les 

points d'intersections (ou localisations possibles des "vrais" implants) 

à partir des deux stéréoradiographies. Nous devons considérer la 

situation par laquelle une projection quelconque sur le film no 1 peut 

être associée à une projection qüelconque sur le film no 2 afin de 
2 produire un implant réel. 11 y aura donc N points d'intersections 

2 possibles. Parmi ces N points, beaucoup peuvent être éliminés en tant 

que "faux" implants. 

Les stéréoradiographies étant référencées par rapport 

à l'isocentreet prises de part et d'autre de l'incidence O", on ne 

garde que les intersections correspondant à des implants réels en 

notant que ceux-ci produisent des images sur les stéréoradiographies 

qui satisfont les conditions suivantes : 

Pour tenir compte des erreurs d'imprécision et de 

digitalisation des clichés, on écrit ces conditions sous la forme : 

où r est 1 ' erreur m a x i  male xceptabl e . 

Après a~plication ues conditions ( 1 )  et (2) i l  nous 
2 reste Lin ncmbre d ' i m ~ l o n t s  appsrents cornprisentreN et N . 

Le second jas de l'zlgorith~e va utiliser l'information 

contenue dans le troisième film zfin de déceler si les pûints d'inter- 

sections restants sont des implants reels ou de f a u x  implants. 



On u t i l i s e  quatre c r i t è r e s  pour c e t t e  analyse : 

Cr(1)  Pour chaque implant vrai on a  ( x i ,  + x ) / 2  = xk3  
j 2 

ou en pratique : 

Cr(2) Pour chaque implant vrai ; y i l  = yj2  = yk3 

O U  encore : 

Cr(3)  Pour chaque implant r é e l ,  l e s  t r û i s  d ro i t es  r e l i a n t  l e s  iinaçes 

des projections aux sources RX qui l e s  ont générées, doivent avoir 

u n  seul point d ' in te r sec t ion .  En tenant compte des e r reurs  possibles,  

ce la  s e  t r adu i t  par : Le point d ' in te r sec t ion  déduit uniquement à 

p a r t i r  des deux stéréoradioçraphies ne doi t  pas ê t r e  d i s t an t  de plus d e r  

de l a  d ro i t e  r e l i a n t  l a  projection de 1 'implant sur l e  troisième f i lm 

à l a  position de l a  source RX correspondante. 

Cr(4)  Chaque image sur chaque f i lm doi t  j t r e  u t i l i s é e  une seule  e t  

unique fo i s  l o r s  de l a  procédure de repérage des implants. 

Conceptionnellernent, l e  repérage a 'une implantation 5 par t i r  

des quatre c r i t è r e s  que l ' o n  vient  de déf in i r  e s t  une procédure simple 

e t  d i r ec t e .  

Les principales d j f f i c u l t é s  rencontrées l o r s  de l ' ana lyse  

d 'un t e l  problème par calculateur sont la  place mémoire requise e t  l e  

teixps de calcul .  Considérons par exemûle une implantation de N sources 

radioactives.  Chaque s t é r i o r ad io~ raph i e  contient  N p r o j e ~ t i o n s ~ ~ u i  en 

absence to.ïole de contrain-tes, peuverit ê t r e  associees de N !  façons. 

O n  peut Gonc concevoir N !  d isposi t ions  çéonètriques de l ' implanta t ion 

à p a r t i r  de ces stéreoradiographies. Notre b u t  e s t  de retrouver l a  

solution correcte en t i t i l i san t  l e s  jnformations r ecue i l l i e s  sur l e  

troisième f i lm.  La cornpiexité ce ce problème c r o i t  rapidenent avec M .  
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Ainsi pour une implantation de 5 sources radioactives N !  = 120 

e t  N! = 16 x  loZ5 pour N = 25. L'analyse d'un aussi grand nombre de 

possi bi 1  i  t é s  demande un temps de cal cul considérable. 

Notre solution à ce problème e s t  de d iv i se r  l ' implan- 

t a t i on  en bandes de largeur variable e t  perpendiculaire à 1  'axe y. 

E n  e f f e t ,  l e s  t r o i s  f i lms é tant  p r i s  avec l e s  tubes R X  à une même 

valeur y,  i  1  e s t  c l  a i r  que l e s  seules associat ions possibles sont 

c e l l e s  pourlesquelles l e s  projections ont l a  même valeur en y sur l e s  

t r o i s  radiographies. ( c f .  Cr ( 2 )  ) 

Chaque implant dans chaque bande e s t  correctement 

repéré e t  l e s  bandes sont analysées indépendamment l ' une  de l ' a u t r e .  

L'implantation e s t  donc divisée  en u n  cer ta in  nombre de pe t i t e s  

implantations contenant chacune u n  nombre r e s t r e i n t  de sources radio- 

ac t ives .  Cette technique rédui t  donc u n  problème insoluble en de 

p e t i t s  problèmes facilement résolus.  

Pour chaque bande, après avoir déterminé l e s  points 

d ' in te r sec t ion  s a t i s f a i s a n t ,  aux équations ( 1 )  e t  ( 2 1 ,  on repère l e s  

implants r é e l s  à l ' a i d e  du troisième f i lm en appliquant l e s  c r i t è r e s  

Cr1 à Cr4. Le programme que nous avons implanté sur ordinateur,  

u t i l i s e  l 'a lgori thme défini  ci-dessus e t  évalue, dans chaque bande, 

toutes  l e s  combinaisons possibles e t  sélectionne c e l l e  pour laquelle 

chaque implant a  é t é  correctement repéré. Le c r i t è r e  Cr4 a  une grande 

importance dans l e  repérage des implants r é e l s  ; pour apprécier son 

importance, considérons l a  s i tua t ion  suivante : 

- l e s  images i  du f i lm 1 ,  j du f i lm 2 e t  k du f i lm 3  

ont é t é  toutes t r o i s  associées. Ainsi,  ces t r o i s  projections vé r i f i en t  

l e s  équations ( 1 )  e t  ( 2 ) ,  ainsi que l e s  c r i t è r e s  Cr1 à Cr3. 11 

apparaît  donc que ces projections sont c e l l e s  d'une source radioactive 

"vra ie" .  Supposons que l e  calculateur assume ceci comme étant  vra i ,  i l  

élimine a lors  ces t r o i s  projections comme ne pouvant ê t r e  u t i l i s ée s  

qu'une seule e t  unique f o i s .  Imaginons maintenant que l e  point d ' i n t e r -  

>ection issu de ces t r o i s  projections é t a i t  en r é a l i t é  u n  faux implant 

e t  que ces t r o i s  projections avaient p u  ê t r e ,  en f a i t ,  associées avec 
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d 'autres projections. Nous aurions alors constaté, u n  peu plus tard 

dans notre analyse, qu' au moins t r o i s  implants "réels" ne pourraient 

ê t re  repérés, leurs projections ayant déjà é t é  u t i l i sées .  

Amélioration de la méthode . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  

La méthode qui vient d ' ê t r e  décrite n ' e s t  valable 

que dans l a  mesure où l 'on  peut retrouver avec précision sur les clichés 

l e s  directions des axes de coordonnées e t  l a  position des sources de 

RX.  Pour obtenir ce résul ta t ,  nous avonhs amélioré l a  méthode de prise 

des clichés de la  manière suivante : 

- Direction des axes de coordonnées . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  

Nous avons v u  que la  méthode de prise des clichés 

plaçait  1 'origine à 1 ' i  socentre e t  déf inissai t  un système d'axes 

te l  que l e  plan (x ,  z )  à y = O so i t  l e  plan de rotation du tube R X .  

L'origine, ainsi définie,  possède une projection identique sur chacun 

des clichés.  

I l  su f f i t  de déterminer sur chaque cliché l a  direction 

de l ' axe  y pour que toutes les directions d u  système de référence 

soient parfaitement connues. 

On peut alors f ixe r ,  sur l e  système de contention 

côté disposi t i f  "porte films", une plaque radiotransparente à la 

surface de laquelle on a  inséré, côté films, une croix formée de 

deux lignes de plomb d o n t  l 'une,  plus longue, matérialise l ' axe  y 

( c f .  f igure 3 . 5 . ) .  

On u t i l i s e  des films "sans écran" placés en contact 

direct de la  plaque radiotransparente e t  on prend soin, avant la 

prise des clichés,  de placer le  patient de manière à amener l e  point 

lumineux matérialisant l ' i socentre  en coincidence avec la croix 

p l  ornbée . 
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Dans ces conditions quelle que soi t  l a  position 

du film dans l e  disposit if  "porte films", l a  direction de l 'axe y 

apparaitra correctement sur chacun des clichés e t  on assure une même 

projection de l 'or igine sur ces clichés.  

- Position du tube de RX . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  

Il nous faut,maintenant,nous assurer de l a  position 

du tube de rayon X .  En e f f e t  l 'une de ces positions, que nous avons 

appelée position de référence, doi t  ê t r e  te l  l e  que l a  direction du 

rayonnement issu de ce tube so i t  perpendiculaire au plan d u  film. 

Les deux autres étant situées de part e t  autre de ce t t e  position 

de référence en assurant u n  même angle par rapport à l a  normale au 

plan des films. 

Une des méthodes permettant de déterminer la  position 

du tube RX consiste à repérer sur chacun des films l a  projection 

d'une croix plombée, constituée de deux f i l s  de longueur identique 

e t  insérée à l a  surface d'une plaque radiotransparente fixée au système 

de contention sur l e  côté opposé à celui contenant l e  disposit if  

"porte films" ( c f .  figure 3 . 5 .  ) .  

, systerne d e  coriiention 

0 : Cro ix  o r i g i n e  

C x  : Croix distale F I G U R E  3.5. 
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- L' isocentre  é t an t  en coincidence avec l a  croix 

matér ia l i sant  1  'or ig ine  e t  l a  distance foyer-film réglée a  une 

valeur de 1  'ordre de 1.20 m ,  on s '  assure a l o r s  de 1  a  position de * 
référence du tube RX en vé r i f i an t ,  à l ' a i d e  de l a  radioscopie , 
que l ' o n  a  une même projection de l a  croix d i s t a l e  ( C x )  e t  de l a  

croix or ig ine  ( O ) .  

Les projections de l a  croix d i s t a l e  C, sur l e s  stéréo- 

radiographies permettront de repérer  l e s  posit ions du tube par rapport 

à l ' i s o c e n t r e  e t  de vé r i f i e r  s ' i l  y  a  eu déplacement symétrique d u  

tube par rapport à l a  référence.  

1 1 . 4 .  C a l c u l  d e s  c o o r d o n n é e s  d ' u n e  s o u r c e  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  
r a d i o a c t i v e .  - - - - - - - - - - -  

E n  résumé l e  calcul de l a  position d'un point M ,  

dont l e s  images radiographiques qui lui sont associées par 

1  'algorithme défini précédemment, sont M l  ( x l ,  yl ) pour l e  f i lm 1 ,  

M2 (x2 ,  y2)  pour l e  f i lm 2 e t  M 3  (x3, y 3 ) ,  comporte l e s  étapes 

suivantes : 

a )  paramètre ca rac té r i s t ique  d u  d i spos i t i f  adapté au 

système de cotention,  c ' e s t  l a  distance h connue 

par construction. 

b )  distance foyer-film 

c ' e s t  l a  distance f  mesurée sur l e  matériel radiologique 

c )  position des sources 

Position de référence : ( 0 ,  O, f )  

Positions s téréo 1 e t  s téréo 2 (xTl,  O ,  r i l )  e t  

(xT2, O, zT2) 

On doi t  avoir : xT1 = - x T 2  

xTI, xT2,  z T 2  sont déterminées d ' après  l e s  

coordonnées de la  projection de l a  croix d i s t a l e  C x  sur l e  f i l m  

corresoondant. 

* M é t h o d e  p e r m e t t a n t  de v i s u a l i s e r  sur é c r a n  de c o n t r ô l e  le c l i c h é  r a d i o g r a p h i q u e  q u e  

l'on obtiendrait. 



d )  base stéréoscopique S 

La base stéréoscopique S a pour valeur S = xT1 - xT2 

e )  position du point M 

Les coordonnées d u  point M sont calculées par les  

formules sui vantes : 

avec H = zT1 = zT2 

f ) 1 'or i  gine anatomique 

c ' e s t  so i t  l e  milieu du segment joignant deux points symé- 

triques (points osseux ou repères plombés) repérés sur 

les  clichés stéréoscopiques e t  dont on calcule les coordon- 

nées à l ' a ide  des formules précédentes, so i t  u n  point ayant 

pour coordonnées ce l les  du premier implant repéré. 

Si (XOA, YOA, Z O A )  sont les coordonnées de 1 'origine anato- 

mique OA dans l e  système de coordonnées dont l 'o r ig ine  es t  

l ' i socent re ,  les coordonnées d u  point M dans l e  système 

d'axes d'origine OA deviennent : 
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e )  système d'axes l i é  au patient 

Pour l e  repérage des sources radioactives, nous avons 

u t i l i s é  u n  système d'axes l i é  au système de contention 

ayant pour origine 1 ' i  socentre e t  te l  que 1 e pl an ( x  ,y )  

à z = O so i t  l e  plan des films, l e  plan ( x , z )  à y = O 

é tant  l e  plan de rotation du tube. Une t ranslat ion de ce 

système d'axes amenant l 'o r ig ine  5 l ' o r ig ine  anatomique OA 

permet l e  calcul des coordonnées des sources radioactives 

dans l 'espace cérébral. 

Dans la pratique, l e  système de référence u t i l i s é  e s t  

u n  système d'axes orthonomés dont l 'o r ig ine  e s t  u n  "point anatomique" 

e t  dont 1 es directions correspondent aux di rect i  ons pri nci pal es d u  

malade e t  orientés de la  façon suivante : 

- axe OX de la  droite vers l a  gauche du malade 

- axe OY des pieds vers l a  t ê t e  

- axe OZ d'avant en arr ière  (antéro-postérieur) 

On aboutit ainsi à u n  t r iedre  de sens inverse. 

C'est ce système de référence qui e s t  u t i l i s é  pour l a  

définit ion des pl ans de calcul de la  d i s t r i  bution des doses absorbées 

par 1 e vol ume tumoral . 

On repérera finalement les  sources radioactives par 

rapport à ce système en écrivant : 

si  l e  cliché de référence (fi lm 3 )  
es t  u n  cliché de face. 

si  l e  film no 3 e s t  u n  cliché d e  
profi l .  



I I I  - MISE E N  OEUVRE DE LA METHODE : 

Dans la plupart des méthodes de repérage de la position 

de sources ou de fils radioactifs dans l'espace, les erreurs d'imprécision 

des clichés sont le résultat des mouvements du patient entre chaque 

radiographie. 

Dans notre cas, la tête du patient sera immobilisée dans 

un cadre ou système de contention lui-même rendu solidaire de la table 

supportant le patient lors de l'examen radiologique. Les erreurs d'imprécision 

des clichés ne sont donc plus dans notre cas liées au déplacement du malade 

mais à un non respect de la position des sources RX préconisée par la 

méthode. 

Un premier type d'erreur d'imprécision des clichés est 

en fait lié à la difficulté, rencontrée lors de la digitalisation, de 

distinction de deux projections appartenant à des implants proches l'un 

de l'autre. Un remède à ce type de difficulté est, premièrement, de choisir 

une distance foyer-film pas trop élevée par rapport à la distance moyenne 

entre le volume tumoral et le plan des films et deuxièmement, situer le 

plan des tubes R X  de manière à ce qu'il n'ait aucune intersection avec 

ce volume tumoral. En effet, considérons deux implants ayant mêmes coordonnées 

x et y mais des coordonnées z légèrement différentes, on s'aperçoit, figure 3.6 . ,  

que leurs projections sont plus facilement distinguables, si ces implants ne 

se trouvent pas dans le plan des tubes RX, de même figure 3 . 7 . ,  pour un 

même angle stéréoscopique, une distance foyer-film réduite, augmente la 

di stance séparant 1 es projections . 
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t' 

&>Ar pour y,>y, 

F I G U R E  3.6. A ~ > A I  pour H a <  Hq 

F I G U R E  3 . 7 .  

Si malgré t o u t  deux implants se projetaient de 

manière identique sur u n  même cl iché,  nous verrons, dans l e  paragraphe 

suivant, que l e  programme t ient  compte de ce t t e  possibi l i té  mais au 

prix d'une complexité accrue e t  donc d ' u n  temps de calcul plus élevé. 

11 e s t  donc préférable de remédier à ce type de problème comme nous 

venons de l e  f a i r e  ci-avant. 

Le deuxième type d'erreur l i é e  à l 'imprécision des 

clichés intervient lors  de la phase de repérage de la  position des 

sources radioactives e t  plus particulièrement lors de la  comparaison 

des coordonnées des projections de ces sources sur les  différents  

films. 

Un impl a n t  a y a n t  pour projections M l  (x ,  . y l  ) e t  M p  

( x 2 .  y 2 )  sur les stéréoradiographies 1 e t  2 e t  M ( x  y3) sur l e  3 3' 
film de référence, u n  des premiers t e s t s  lors  d u  déroulement de 
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1  ' al gori thme e s t  de comparer yl e t  y  Si l e  pl an des sources R X  2 ' 
n ' e s t  pas para1 1  è le  au pl an (x ,  z )  , ces deux coordonnées yl e t  y2 

ne sont plus comparables (figure 3.8. j ; on vérif ie  donc la  position 

des sources RX en constatant. que l a  projection de l a  croix d is ta le  

sur chacune des stéréoradiographies a  bien une coordonnée en y  égale 

à zéro. La position de référence étant vér if iée  avant l a  prise des 

clichés (c f .  p.II1.13)la comparaison de l a  moyenne de y, e t  y  avec 2 
y3 ne pose pas de problèmes part icul iers ,  s i  ce n ' e s t  que l e  tube 

RX ne setrouve pas à l a  même distance foyer-film étant  donné que l 'on 

tourne par rapport à l ' i socent re ,  mais l ' e r r eu r  introduite reste 

t r è s  faible .  

Un autre t e s t  consiste à comparer l a  moyenne de x l  

e t  x2 à x3, dans ce cas aussi, une asymétrie dans l a  position des 

tubes R X  par rapport à l a  position de référence introduit  une erreur 

non négl igeabl e  (figure 3 . 9 . ) .  De 1 a  même manière que précédemment, 

la  symétrie des tubes R X  est  vér if iée  en comparant les  coordonnées 

selon l 'axe des x des projections de la croix d is ta le  sur chacune 

des stéroradioqraphies. Les films étant considérés inexploitables si  

ce décalage s 'avère trop important. 

F I G U R E  3 . 8 .  
X1+X2 
2 

F I G U R E  3 . 9 .  
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Une asymétrie sur l a  position d u  tube RX amène aussi 

u n  décalage entre  y, e t  y2 mais ce lui -c i  r e s t e  t r è s  f a i b l e ,  en f a i t  

pour une distance foyer-fi lm de 100 cm e t  des angles a l  e t  a2  de 7 e t  

8 O  respectivement on obt ient  un décalage de 0.01 mm en t re  yl e t  yp 
Y +Y e t  de 0.1 mm ent re  1 2 e t  y3 pour un point M de coordonnée y = 10 cm -- 

2 
X + X  e t  z = 10 cm par contre on obt ient  u n  décalage de 1 mm ent re  1 2 e t  

x3 pour ces mêmes valeurs.  2 

Le programme de repérage de l a  posit ion des sources 

radioactives dans l ' e space  cérébral t e s t e  donc, avant tout  ca lcul ,  

l a  va l i d i t é  des c l ichés  en comparant l e s  coordonnées des projections 

de l a  croix d i s t a l e  sur chacune des stéréoradiographies. 

Notre progamme a é t é  mis au point pour t e s t e r  l a  va l i -  

d i t é  de l a  méthode de repérage décr i t e  précedemment. 

Les ca rac té r i s t iques  des impl ants  (nombre e t  a c t i v i t é )  

a ins i  que ce1 l e s  du d i spos i t i f  "porte-fi  lms" (di  stance croix-dis ta le  - 
croi x-ori gi ne ,di stance foyer-f i  lm) sont frappées au c lav ie r  alors que 

l e s  données concernant l e s  radiographies sont entrées par l ' in termédiare  

d'une t a b l e t t e  à digi ta1 i  se r .  

Après avoir t e s t é  l a  va l i d i t é  des f i lms par comparaison 

des coordonnées des projections de l a  croix d i s t a l e  sur chacune des 

stéréoradiographies, l e  programme commence Par d iv i se r  chaque c l iché  

en tranche perpendiculaire à l ' a x e  des y ;  Deux projections appartenant 

à l a  même tranche, s i  leurs  coordonnées selon l ' a x e  y sont d is tantes  

de moins de c .  

Pour chaque tranche, on ne garde que l es  projections 

s a t i s f a i s an t  les  équations ( 1  ) e t  (2) (Cf p I I  i .9)avant d'appliquer l e s  

c r i t è r e s  Crl; Crç (Cf p I I I . l O ) .  
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Cependant, nous avons légèrement modifié l e  c r i t è r e  

Cr4qui r isquai t ,  dans certains cas, de nous f a i r e  oublier des implants. 

Ai nsi nous conditionnons 1 a  recherche des impl ants 

réels  en déterminant l e  nombre de projections contenue dans l a  bande 

considérée : N1 pour l e  film 1, N 2  pour l e  film 2 e t  N 3  pour l e  fi lm 

n o  3. 

Si N I  = N2 = N3, on applique l e  c r i t è r e  Cr4 te l  qu ' i l  

a  é t é  défini. Sinon, on tolère  qu'une des projections puisse ê t r e  

u t i l i s ée  pour l e  calcul des coordonnées de plusieurs implants. Le 

nombre d'implants pouvant ê tre  retrouvés dans cet te  bande étant égal 

au maximum des t r o i s  nombres NI, N2 e t  N3. 

E n  tes tant  l e  programme sur des exemples théoriques, 

nous nous sommes aperçus que ce t t e  méthode pourrait amener à une solu- 

tion fausse ; l a  géomètrie de l'implantation déterminée par l e  programme 

étant complètement différente de cel le  de départ. 

Cependant, si  1  ' implantation répond aux normes du 

système de PARIS, i l  exis te  une certaine régularité dans la disposi- 

tion des implants e t  u n  t e s t  sur cet te  régularité nous a permis d'élimi- 

ner ces solutions fausses. 

A l a  f i n  du calcul,  c 'es t -à-dire  après 1 'analyse de 

chaque tranche, si  l e  nombre to ta l  de sources radioactives repérées 

es t  différent du nombre réellement implanté, l ' a c t i v i t é  de chaque 

implant est  a lors  modifiée de manière à sarder l ' a c t i v i t é  totale  

constante. 

Les résul ta ts  sont stockés pour u n  calcul ultérieur 

de l a  distribution de l a  dose absorbée par l e  volume lésionnel 

implanté e t  apparaissent également sur imprimante les  coordonnées 

tridimensionnelles des sources radioactives repérées. 
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111.3 .  V é r i f i c a t i o n  du programme s u r  u n  modèle - - - - - - - - - - - - - - - -  - -  - - - - - - - - - - - - - - - - - - -  
expér imen ta l  - -  - - - - - - - - -  

Notre modèle expérimental é t a i t  constitué par une 

superposition de plaques de plexiglass d'épaisseur 0 ,5  cm e t  entre 

lesquelles nous avions disposé des plombs de pêche de diamètre 0 ,6  mm 

selon la  disposition suivante : 

- 3 plans de 9 plombs disposés en carrés e t  espacés de 

1 cm. 

Monloge des  

On effectue les t r o i s  clichés en u t i l i san t  u n  cadre faisant  

office de système de contention e t  sur lequel nous avons monté les 

plaques de plexiglass contenant l a  croix origine e t  la  croix di s ta le .  

Nous avons relevé 26 points sur l e  film référence ainsi 

que sur l e  film stéréo N o  1 (deux plombs ayant eu des projections 

indissociables) e t  27 points sur l e  film stéréo N o  2 .  

Le calcul des coordonnées des plombs par rapport 2 

l ' i socent re  a donné les  résul ta ts  suivants (mm) : 
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- Un écart variant entre t1 et -1 mm selon l'axe 
de z, avec une valeur moyenne de 0,38 mm, entre t 0,8 et - 0,9 selon y 

avec une valeur moyenne de - 0,07 mm et entre t 0,5 et - 0,6 mm selon x 
avec une valeur moyenne de - 0,05 mm. 

- La distance entre le point mesuré et le point calculé 
prend elle une valeur maximale de 1,2 mm et une valeur moyenne de 

0,7 mm. 

- L'accord entre les valeurs calculées et mesurées est 
donc correct et la précision sur ces résultats correspond à celle 

demandée. 

I V  - CONCLUSIONS : 

Les techniques habituelles de repérage utilisant un couple 

de clichés radiologiques nécessitent un examen attentif de ces clichés, 

associé si possible à une bonne connaissance de 1 'application tel le 

qu'elle a été réalisée, afin de déterminer les deux projections 

correspondant à une même source radioactive et de là définir sa position. 

Cependant, dans le cas de l'Iode 125, on a introduit un grand nombre 

de ces sources dans une région donnée de l'organisme et les clichés 

se présentent alors comme un enchevêtrement inextricable de points 

qu'il devient bien difficile d'identifier d'un cliché sur l'autre. La 

méthode de repérage proposée permet d'automatiser cette phase d'identifi- 

cation en introduisant une nouvelle source d'informations sous la forme 

d'un troisième cliché. Les deux clichés de base formant entre eux un 

angle stériosccpique suffisamment important pour obtenir la précision 

desirGe sur la position des sources radioactives. Cette méthode donne 

dl~xcellents résultats si en aucun cas deiix implants sp, projettent de la 

pêne manière sur un même cliché ; c'est-à-dire si le nombre de projections 

est identique sur chacun des trois clichés. Si ce n'est pas le cas, la 

recherche automatique de la disposition çéometrique des sources radjo- 

~ c t i v ~ s  ~ y a n t  pu générer les clichés obtenus ne donne plus une solution 

unique. Dans notre cas, la solution est validée à l'aide d'un critère 

de régularité sur la disposition géomètriqtie des sources radioactives 
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imposé par l e  Système de Paris, mais i l  e s t  préférable d 'évi ter  ce type 

de situation en introduisant des contraintes au niveau de la  prise de 

clichés.  Ainsi, on peut remédier au problème de distinction de deux 

projections issues de deux sources proches l 'une  de l ' a u t r e ,  premièrement 

en choisissant une distance foyer-film pas t rop  élevée par rapport à 

l a  distance moyenne entre l e  volume implanté e t  l e  plan des films e t  

deuxièmement en situant l e  p l  an des tubes RX de manière à ce qu'i  1 

n ' a i t  aucune intersection avec ce volume tumoral. Ces contraintes ne 

permettent pas l ' u t i l i s a t i o n  du matériel radiologique disponible en 

sa l l e  de stéréotaxie car celui-ci assure une di stance foyer-film f ixe  

e t  égale à 4m50 ou 5m. Cependant, l e  volume lésionnel e s t  défini par 

des documents scanographiques rapportés sur l e s  documents téléradio- 

logiques pris en sa l le  de stéréotaxie e t  i l  e s t  donc intéressant de 

reporter la  position des sources radioactives sur ces documents afin 

de comparer, ultérieurement, l e  volume i r i ad jé  au volume cible. Cette 

transcription sera immédiate, s i  l e  système de contention, immobilisant 

l a  t ê t e  du patient lors  de l a  prise des clichés e t  servant au repérage des 

sources radioactives, e s t  l e  même que celui u t i l i s é  pour l 'obtention 

des documents téléradiographiques e t  scanographiques. Le système d'axes 

de coordonnées u t i l i s é  pour la  définition de l a  position des sources 

radioactives sera alors,  dans ce cas, celui u t i l i s é  pour l e  repérage 

du vol urne 1 i s i  onnel . 



REPRESENTATION DE L A  DISTRIBUTION DE L A  DOSE 

ABSORBEE PAR LE VOLUME LESIONNEL. 



Pour déterminer la  distribution des doses délivrées à 

l'organisme au cours d'une application de curiethérapie i n t e r s t i t i e l l e  

par sources radioactives, on e s t  conduit. a calculer en de nombreux 

points l a  dose délivrée par chacune de ces sources. 

La dose délivrée en u n  point à une distance donnée d'une 

source radioactive dépend d'un certain nombre de paramètres qui 

sont : 

- l a  noture d u  radionucléide e t  son ac t iv i té  

- 1 a durée de 1 ' application 

- l a  nature d u  mi 1 ieu au sein duquel se trouvent la  source 

e t  l e  point considéré 

- l a  forme e t  l a  dimension de la  source ainsi que la  nature 

e t  1 'épaisseur des parois de 1 a gai ne métal 1 ique qui 

l 'entoure.  

Après avoir étudié comment tenir  compte de ces paramètres 

pour des sources radioactives ponctuelles, nous définirons l e  rayonnement 

émis par une source d' iode 125 e t  nous verrons alors combien l a  t r è s  

faible  énergie de ces rayonnements, comparée aux énergies des rayonnements 

émis par 1 es radionucléides habi tue1 1 ement uti 1 i  sés en curi éthérapi e ,  

entraine u n  certain nombre de d i f f icu l tés  au niveau du calcul des doses 

absorbées par les t i ssus .  

Les paragraphes suivants préciseront les  deux types de 

représentations retenues pour la  définition de la  distribution des doses 

qui sont : la représentation de la distribution des doses dans u n  plan 

quelconque défini par 1 ' u t i  1 i sateur e t  une représentat-i on tr idirn~nsi on- 

ne1 l e  permettant 1 ' ident i f icat ion du vol urne cible ? u  v o l  urne t r a i t é .  



1 - P R I N C I P E D U  CALCUL DE LA DOSE DELIVREE PAR UNE S O U R C E  

D'IODE 1 2 5  : 

1.1. D o s e  - - - - - - - - - - - - - -  d é l i v r é e  p a r  - - - - - - - - - - - - - - - - -  u n e  source r a d l o - a c t i y c  - - - - -  
ponctuelle - - - - - - - -  

1.1.1. Généralités ----------- 

a) Dose absorbée 

La dose absorbée en u n  point correspond à l ' énerg ie  moyenne 

absorbée dans une p e t i t e  masse élémentaire de t i s su s  entourant ce 

point 

Depuis 1953, l ' u n i t é  de dose absorbée é t a i t  l e  rad qui 

représenta i t  100 ergs/gramme : 1 rad = 100 erg CJ-' = 0,OlJ K g - ' .  

Eepuis 1975, c e t t e  ünite tend à ê t r e  remplacée par l e  Gray : 

1 Gy = 100 rads = 1J Kg" 

b) Débit de dose absorbée 

Si pendant u n  p e t i t  i n t e rva l l e  de temps d t ,  on observe u n  

p e t i t  accroissement de dose dD, l a  quanti té  D représente l e  débit  de 

dose absorbée : 

c )  Constante r ad ioac t ive  x 

C'es t  l a  constante spécifique ce l ' i s o tope  u t i l i s é  q u i  

caractér 'se l a  v i tesse  à laquelle l ' a c t i v i t é  de la  source diminue. 

Elle s'exprime en s  - 1 

avec dN = nombre de noyaux qui se désintégrent pendant une 

observation de d ~ r é e  t r è s  brève d t  

N = nombre atomes rad ioac t i f s .  



d )  Pér iode  T e t  d u r é e  d e  v i e  moyenne 

- Par dé f in i t ion  de 1  a  constante radioactive x , 1  e  nombre N 

d'atomes rad ioac t i f s  présents à 1  ' i n s t a n t  t subi t  pendant 1  ' in te rva l  l e  

de temps d t  une var ia t ion dN = - A N  d t  

Cette équation d i f f é r e n t i e l l e  a  pour solution N = No e-xt 

On d é f i n i t  T l a  période radioactive comme é t an t  l ' i n t e r v a l l e  

de temps réduisant de moitié l e  nombre des atomes rad ioac t i f s  

- La v ie  d'un atome e s t  représentée par l e  temps qui s ' écou le  

ent re  l e  début de 1'observat;on e t  l ' i n s t a n t  de sa désintégration.  La 

vie moyenne d'une populaticn d'atomes e s t  égale à l a  somme de leurs  vies 

individuelles d iv i sée  par leur nombre 

s i  P = some de leurs  vies individuel les  = No Irntokt d t  

r rn 
O 

e )  A c t i v i t é  e t  a c t i v i t é  a p p a r e n t e  

L ' a c t i v i t é  A d'une quant i té  de radionucléide e s t  déf in ie  

comme l e  quotient d N  où dN e s t  l e  nombre de désintégrations survenant x 
dans c e t t e  quant i té  dans l ' i n t e r v a l l e  de temps d t  A = d N  e t  s 'exprime 

- 1 
en mCi puis en Becquerd ou s  ' . 

Cette a c t i v i t é  ne présente aucun i n t é r ê t  pratique en 

curiethGrap'e, car  l e  calcul de débi t  de dose dans u n  miljeu va devoir 

t en i r  compte de l 'auto-abscrption dans l a  source e t  de l a  f i l t r a t i o n  

de l a  gaine métallique qui l ' en tou re .  On d é f i n i t  donc l ' a c t i v i t é  

apparente d'une source qui e s t  l ' a c t i v i t é  d'une source ponctueiie d u  

m î m e  radionucléicie qui dé l i v r e r a i t  l a  même dose dans l ' a i r  à i a  m ê ~ e  

distance de la  source r e e l l e .  



1 . 1 . 2 .  C a l c u l  de  l a  dose  absorbée par  l e s  t i s s u s  pendant ................................................. 
une a p p l i c a t i o n  d e  durée  t .......................... 

Nous considérons d'abord une source radioactive ponctuelle 

placée dans des conditions telles que l'atténuation et la diffusion 

du rayonnement émi s soient négl i geables. Nous étudierons ensui te 

l'atténuation du rayonnement au sein des milieux biologiques. 

a )  At ténua t ion  e t  d i f f u s i o n  n é g l i g e a b l e  

Le débit de la dose absorbée Dm en un point P d'un milieu m, 
situé à une distance d d'une source, est égal en l'absence d'atténuation 

et de diffusion à : 

KN = débit de Kerma normal de 1 a source, dépend de 1 'isotope 

uti 1 i sé 

'en - 1  = rapport des coefficients massiques d'absorption 
air 

en énergie dans le milieu m et dans l'air 

t 

KN étant proportionnel à l'activité, i l  décroit comme elle, 

exponentiellement avec la période T du radionucléide 

Après un temps t, la dose absorbée Dm délivrée au milieu 

m à la distance d de la scurce est égale à 

, "en m KN(tO) t ln2 C = 1  

m 'LT I 
air -dZ- e - T  di 

. L 



pour u n  temps t t r è s  f a i b l e  devant T on a  : 

t l n 2  + O 
pour u n  temps in f in i  e-T 

b )  Atténuation et diffusion dans les tissus ........................................ 

L'atténuation dans l e s  t i s s u s  e s t  évidemment fonction de l a  

d is tance  a ent re  l a  source e t  l e  point P considéré. 

Le débit  de dose absorbée dans l e  milieu n e s t  donc égal 

'en m 
Dm = KN ITl + ( d l  

a i r  ;;T 
m (d l  = rapport ent re  l e  débit  de dose absorbée Dm (mi l ieu)  

dans l e  milieu m dans l e s  conditions r é e l l e s  d 'a t ténuat ion e t  de 

di f fus ion au débit  de dose absorbée Dm ( a i r )  dans une p e t i t e  masse 

du milieu m e t  placée dans l ' a i r  dans l e s  conditions minimales d 'a t ténua-  

t ion  e t  de diffusion 

Les valeurs de $ ( d ) ,  données dans l a  l i t t e r a t u r e  pour 

d i f f é r en t s  radionucléides, représentent l a  moyenne en t re  des calculs 

théoriques d'une part e t  la  moyenne de valeurs mesurée; par d i f fé ren t s  

auteurs d ' au t re  part .  Cette fcnction e s t  souvent approchge par une 

équation du 3ème degré pour d < 10 cm, pour d > 10 cm, e l l e  n ' e s t  plus 

val ab1 e  e t  e s t  cpproximée par une exponentiel 1 e .  



1 .1 .3 .  Auto-absorption e t  f i l t r a t i o n  ............................. 

La gaine métallique inact ive  qui entoure l e s  sources a 

un double b u t  : év i t e r  l e  r isque de contamination des t i s s u s ,  des 

instruments de manipulation, ou des d i spos i t i f s  applicateurs par 1 a 

substance radioactive elle-même ; de plus e l l e  absorbe l a  plus grande 

p a r t i e  des rayonnements 0 émis, éventuellement e l l e  atténue l e s  X ou Y 

de f a i b l e  énergie e t  modifie a ins i  l e  spectre du rayonnement émis. 

Dans l e  cas des pe t i t e s  sources radioactives,  l e s  dimensions 

des pa r t i e s  ac t ives  sont t r ë s  pe t i t e s  e t  peuvent ê t r e  assimilées à 

des sources ponctuelles. Le débi t  de Kerma normal t i e n t  compte dans 

sa détermination de l 'auto-absorption du rayonnement dans l a  source 

e t  de son atténuation dans l a  gaine inact ive  e t  i l  permet de calculer  

l e  déb i t  de Kerma en n'importe quel point sans autre cc r rec t ion .  

1 .2 .  Dose d é l i v r é e  p a r - u n e  s o u r c e  d ' i o d e  125  - - - - - - - - - - - - - -  - -  - - - - - -  

1 . 2 . 1 .  Description d'une s0urc.e d ' iode  1 2 5  ................................... 

Les sources disponibles dans l e  commerce ont é t é  r é a l i s ée s  

aux Etats-Unis d 'après  l e s  spéci f ica t ions  mises au point par l e  Memorial 

Hospital à New-York. Ces sources se  présentent sous l a  forme de grains 

de t i t a n e  de 4 , 5  mm de long e t  de 0 ,8  mm de diamètre s ce l l é s  aux deux 

extrémités. Ces grains renferment deux pe t i t e s  sphères de 0,6 mm de 

diamètre environ, consti tuées d 'une résine échangeuse d ' ions  à 

laquel le  a é té  incorporée l ' i o d e  rad ioac t i f .  Une sphère en or dest inée 

à f a c i l i t e r  l e  repérage radiographique des grains sépare ces deux sphères. 

L'iode 125 présente u n  spectre d 'énergie de 27  à 35 kev. 

Les principaux rayonnements X e t  y émis sont donnés dans l e  tableau I V .  

L 'énergie moyenne de l ' o r d r e  de 30 Kev associée à une période r e l a t i ve -  

ment longue de 60 jours représente l e  prjncipal i n t é r ê t  de cet  isotope 

qui n ' a  jusqu ' ic i  é té  u t i l i s é  que sous la  forme de grains implantés 

ae façon permanente. E n  e f f e t ,  d 'une part l a  longue période conduit à 

u t i l i s e r  u n  f a i b l e  débit  de dose donc de f a ib l e s  a c t i v i t é s  pour l e s  

sources élémentaires, d ' au t r e  par t  l a  f a i b l e  énergie d u  rayonnement 

permet de r éa l i s e r  une protection eff icace  quand ceci s ' avère  nécessaire.  



ENERGIE / k e V  

1 

dy-., T a b l e a u  I V  : R a d i a t i o n s  gamma, X e t  é l e c t r o n s  p o u r  l'Iode 12 . \ -- - -- 
\ . L , - : F  ' ... . ..-l 

RADIAT~ON ~ ~ t . 4 ~ 4  

3 .7  k e V  (x-ray-LM) 

27.5 k e V  (x-ray-Kq ) , 1 

27 ,2  k e V  (x-ray- K * ~ )  

31.0 k e V  (x-ray- 1 

31.7 k e V  (x-ray-Ky ) 

35,4keV 'r 
I l  

PHOTONS G4MhîAS POUR 

100 TRANSiTIDNS 

22.0 

74,3 

37 ,9  

m, 1 

4 , 5  

7,0 

RADIATION e- 

3.4  k e V  (K conversion) 

31.0 k e V  (L conversion) 

34,6  k e V  (M conversion) 

22.7 k e V  (KLL) 

26.3 k e V  (KM) 

3 . 0  k e V  (LMM) 

3,s k e V  (LMN) 

O,5 k e V  (MN) 

0 , 5  k c V  ( M M )  

ELECTRONS POUR 

100 TRAtJSITIONS 

a 

11 

2 

17 

7 

107 

54 

265 

34 



1.2.2. Dosirnètrie d ' u n e  source  d'iode 125 .................................. 

L'iode 125 émet des rayonnements X et y d'énergie moyenne 

d'environ 30 Kev. La très faible énergie de ces rayonnements, comparée 

aux énergies des rayonnements émis par les radionucléides habituelle- 

ment utilisés en curitethérapie, entraine un certain nombre de difficultés 

dosimètriques 1291. Pour tous les radionucléides émetteurs y utilisés 

habituellement en curiethérapie, les interactions du rayonnement avec la 

matière se produisent essentiellement par effet Coi~ipton et: dépendent donc 

peu de la nature des tissus irradiés. D'autre part, les différences 

d'atténuation du rayonnement d'un isotope à l'autre restent faibles. 

11 n'en est plus du tout de même pour l'iode 125 pour lequel l'effet 

photoélectrique intervient pour 50 % dans le nombre des interactions et à 

96 % dans l'absorption d'énergie. D'autre part les coefficients d'aborption 

de l'effet photo6lectrique aux environs de 30 Kev varient très vite avec 

l'énergie comme avec la nature du milieu. Le spectre d'émission de l'iode 

125 est assez bien connu mais la modification de ce spectre, due à 

l'auto-absorption dans les sources elles-mêmes, à la filtration par la 

saine des sources et par la sphere d'or intercalaire et à l'atténuation 

et la diffusion par les tissus est mal connue. Les calculs théoriques 

aussi bien que les mesures relatives à ces sources sont donc difficiles 

et rol ati vernent i mprèci S. 

11 n'était pas dans notre propos de définir les paramètres 

permettant le calcul de la dose a~sorbée en un point à distance d'une 

source d'iode 125. Cependant, une étude des tables, récemment publiées, 

donnant !a distri~ution de doses absorbées dans les tissus autour des 

sources d'iode 125 nous a permis de réaliser ce calcul. 

I . '2.,i. El~'tlisc!t. JC C ~ L ~ C L ~ I  ----------------- 

Plusieurs auteurs ont publié des tables donnant ia distri- 

bution de dose zbsorbée dans les tissus pour une source d'iode 125 

/4J/ ,  14-61, 1 4 7 1 .  Ces tables présentent des variations de l'ordre de 

30 % pour des distances de l'ordre du centinère pour une même activité 

t i i é û r ~  que. 



Une partie de ces variations e s t  due à 1 'imprécision avec 

laquelle l a  constante de débit de Kerma dans l ' a i r  e t  l e s  coefficients 

d'absorption dans les t i s sus  sont calculés. 

Pour notre part ,  nous avons retenu l e s  résu l ta t s  publiés 

par KRISHNAWAMY (1978) qui considère une constante de débit d'exposition 
R cm2 de 1.45 dans 1 ' a i r  e t  nous donne 1 a valeur de 1 a dose absorbée 

par l e s  t issus (équivalent : eau) pour une source d' iode 125 de lmCi 

équivalent e t  pour une g r i l l e  de 5 cm de côté e t  de pas 5 mm (Table 1). 

Le marquage radiologique des sources d'iode 125  étant assuré 

par une sphère en or, on ne peut déterminer leur orientation lors  de 

leur repérage, e t  on l e s  considère donc comme ponctuelles. Ce sont donc 

les valeurs, l e  1 ong de 1 ' axe perpendiculaire à 1 ' axe de 1 a source, qui 

nous ont permis de réal iser  nos calcul S .  

Dernièrement, l a  Société 3M a fabriqué u n  nouveau modèle de 

sources (modèle 6711). Celui-ci consiste en u n  cylindre d'argent sur 

lequel e s t  déposé l ' iode  125. L'ensemble es t  contenu dans u n  cylindre 

de Titane identique à celui d u  modèle actuellement commercialisé 

(modèl e 6702) . 
ISTURITZ ( 1983) /31/ a présenté u n  al gori thme permettant 

l e  calcul dosimètrique dans l ' eau  autour de cet te  nouvelle source, 

ainsi que le  calcul d u  débit d'exposition e t  les  valeurs des constantes 

du polynôme d'approximation de 1 a fonction $ ( r ) .  

Nous donnons i c i  queloues résultats ex t ra i t s  des travaux de 

ISTURITZ e t  entre autres on constate que les résul ta ts  p u ~ i é s  Far celui-ci 

sont t r è s  proches de ceux publiés par KRISHNAWAMY.  

- Constante de débit d'exposition 

2 r = 1 . 4 5  R cm /mCi h 
6 

iode l ib re  

modèle0711 sans considérer 
Ti tane. 



- Fonction @ ( Y ) .  p01,~nôme 5è!ne degré 

- Ccefficients  d ' a b s o r p t i ~ n  massique en énergie 

Pen 2 1-1 a i r  - eau = 1.01 cm /g  ( h v  = 27.2 kev) 
P 

Pen 2 1-1 a i r  - t i s s u s  = 1.04 cm / g  ( h v  = 2 7 . 2  kev) 
P 

- Distribution des doses 

T a b l e  1 

WSE ZN PROmTDm FOUR 1 di EQU~V:LLEIT Di IODE 125 (SOWZ WDEtE 671 1 ) 

DISPUCE AU UlHC DIST,UICE T R A T E X ~ E  AU CENTRE DE LA SOURCS (cm) 
DE L e m  DE LA 

SOURCE (cm) 0.0 0.5 $ ,O 1 . 5  2,O 2.5 3 , O  3,5 4 . 0  4.5 5,o 

I S T U R I T Z  (1983) 



II - CALCUL DE LA DISTRIBUTION DE DOSES OU TRACE D E S  COURBES 

I S O D O S E S  DANS UN P L A N  QUELCONQUE : 

Nous avons v u  dans l e  Chapitre II, où nous déf in iss ions  l e  

système de Par is ,  combien l e  calcul de l a  dose de base s ' avère  impurtant 

l o r squ ' i l  s ' a g i t  de donner une représentat ion,  dans un plan quelconque, 

de l a  d is t r ibut ion de l a  dose délivrée par u n  d i spos i t i f  r ad ioac t i f .  

En e f f e t ,  pour pouvoir juger de l a  bonne répar t i t ion  de 

l a  dose autour de l ' implanta t ion réa l i sée ,  i l  nous fau t  vé r i f i e r  que 

l ' i s odose ,  appelée isodose de référence e t  dé f in ie  comme é tan t  85 % 

de l a  dose de base , assure une homogénéité r e l a t i ve  de l a  dose d 

l ' i n t é r i e u r  d u  volume implanté, e t  que l a  surface isodose engendrée 

par c e t t e  isodose de référence,  entoure au mieux l a  surface l imi tant  

l e  volume c ible  dans l e  pl an considéré. 

Dans l e  système de Par is ,  l a  dose de base e s t  toujours 

dé f in ie  par convention dans l e  plan central  de l ' app l ica t ion  e t  e l l e  

représente l a  moyenne arithmétique des doses minimales à l ' i n t é r i e u r  

du di sposi t i f .  

Le calcul de l a  dose de base passe donc par deux étapes 

qui sont 1 a  déf in i t ion d u  pl an central  de 1 'appl ica t ion suivi de 1 a  

détermination géomètrique d'un cer ta in  nombre de points correspondant 

aux doses les  plus f a i b l e s  à l ' i n t é r i e u r  du d i spos i t i f  ( c f .  o 1 1 . 7 ) .  

T I .  1.1. l ) é t c r , i i i i i ~a t l on  d u  p l a n  c e n t r a l  de l'application .............................................. 

* Le système de Paris  repose sur plusieurs principes dont 

l ' u n  impose que l e s  l ignes radioactives doivent ê t r e  pa ra l l è les ,  

r e c t i l i gnes  e t  disposées de manière à ce que leurs  centres soient  dans 

u n  même plan perpendiculaire à la  d i rect ion des l ignes.  



* L'implantation de l ' i o d e  125, cherchant à v é r i f i e r  ces  

pri ncipes, e s t  r éa l i sée  de m a n i è r ~  3. ce que plusieurs impl ants al ignés 

selon 1 a  d i rect ion d'impl antat ion soient  1  'équivalent d'une source 

r ec t i l i gne  continue. 

* I l  nous e s t  donc fac i  l e ,  connaissant l a  posit ion de 

chaque grain, de dé f in i r  l e  plan centra l  comme é tan t  l e  plan perpendi- 

c u l a i r e  à l a  d i rect ion des l ignes e t  passant par l e  centre  de gravi té  

de 1  ' implantation. 

* I l  nous f au t  cependant vé r i f i e r  que l ' app l ica t ion  répond 

aux exigences du systerne de PARIS. Ainsi,  après avoir ca lcule  l e s  

coordonnées des grains dans u n  système d 'axes t e l  que l ' u n  d ' en t re  eux 

s o i t  para l lè le  à l a  d i rect ion d'implantation (axe des z ,  axes x e t  y  

dans u n  plan ) ,  l e  programme v é r i f i e  leur bon alignement (en c o n ~ a r a n t  

:eur x  e t  y )  e t  vé r i f i e  que l e s  centres  des a igu i l l e s  a ins i  formées 

sont dans u n  même plan (en comparant leur z moyen). 

Si ce n ' e s t  pas l e  cas,  l ' implantat ion ne repond pas aux 

principes d u  système de PARIS e t  l ' u t i l i s a t e u r  do i t  a lo r s  dé f in i r  l a  

dose Ce base en fonction de 1  a  dose q u  ' f 1 dési r a i t  voir dé1 i  vrer au 

volume tumoral. 

11.1.2. Détermination des points où la dose  de base doit ................................................ 
être calculée ------------- 

L i  calcul de l a  dose de base se f a i t  dans l e  système de PARIS, 

en des points bien pa r t i cu l i e r s  qui dépendent de l a  d isposi t ion géomètrique 

des points d ' in te r sec t ion  des a i gu i l l e s  su niveau d 2  plan niidian. 

Ces points  correspondent en général à des zones où l a  dose varie lentement 

autour d ' u n  m i  ninum. Ainsi , pour des a ig~ j i  l les  d i  sposées de façon à ce 

que l eur  in tersect ion avec l e  plan central  dessinent u n  t r i ang le ,  c e t t e  

zone de minimun s e  trouvera centrée sur i e  point d ' in te r sec t ion  des 

médiatrices de ce t r i ang le .  Si ce t r i anq le  possède u n  angle obtiis, 

ce point se trouve alors à l ' e x t é r i e u r  d u  t r j ang le  e t  l ' app l ica t ion  ne 

répond plus aux principes d u  système de P A R I S .  



D'où l ' i n t é r ê t ,  afin de pouvoir déterminer l e s  coordonnées 

des points où l a  dose de base doit  ê t re  calculée, de rechercher, s i  e l l e  

exis te ,  une décomposition en t r iangle  n'ayant aucun angle obtus, de 

1  a  disposition géomètrique des points d ' intersection des aiguilles dans 

l e  pl an central .  

Les sources continues, équivalentes aux grains alignés, 

é tant  déterminées comme nous venons de le  voir au paragraphe précédent, 

l e s  coordonnées de leur intersection avec l e  plan central sont calculées 

en moyennant les coordonnées des grains qui les  composent. 

On procède alors à une recherche d u  polygône circonscrit 

qui es t  te l  que tout segment re l ian t  deux points d ' intersection soi t  

intér ieur  à ce polygône. Puis on i n i t i a l i s e  l a  recherche en définissant 

une base d'un t r iangle .  Cette base étant so i t  l e  segment joignant un 

des points, intérieur au contour défini par l e  polygône circonscrit ,  

à son voisin l e  plus proche, so i t  u n  des segments d u  polygône s ' i l  

n ' exi s te  aucun pûi n t  in tér ieur .  Cette in i t i a l  i  sa t i  on nous permet d 'év i te r  

l a  définition d'une base de départ entraînant une solution fausse 

( c f .  f igure) 

base d e  

i ncor i -ec  te  



La décomposition consiste a lo r s  a rechercher, de part  e t  

d ' au t r e  de c e t t e  base, e t  parmi l e s  points s i tués  dans l ' espace  

l imi té  par l e s  deux dro i t es  perpendiculaires à c e t t e  d ro i t e  e t  passant 

par ses  extrémités l e  point dont l a  hauteur par rapport à l a  base es t  

minimale ( c f .  f i g u r e ) .  

d --+ 

P vé r i f i e  P 1 P  P , P 2  > 0 

P 2 P .  P P > O 
2 1 -  -+ 

H P = min ( P l p i  P 1 P 2 )  
P' p, 

de même pour P '  
-+ - -+ 

P3, par contre e s t  t e l  que P 2 P 3 . P 2 P l <  O 

donc P 3  ne peut se rv i r  à former un 

t r i ang l e  ayant pour base ( P I P 2 ) .  

Si l e s  t r i ang les  ainsi  formés possèdent un  angle obtus, ou 

s ' i l  n ' ex i s te  aucun point répondant aux c r i t è r e s  priicédents, on a r r ê t e  

l a  recherche e t  on passe à une méthode de calcul de l a  dose de base 

par recherche d ' u n  minimum dans l e  plan central  (vo i r  annexe 6 ) .  

Sinon, on garde en mémoire l e s  t r i ang les  a ins i  formés, e t  

cn reprend ccrsécutivenent cûnrne base de départ chacune des deux autres  

bases. A f i n  d ' é v i t e r  de forger plusieurs f o i s  u~ même t r i ang le  ou de 

former des t r i ano ies  ayant une surface commune on t e s t e  s ' i l  ex i s t e  de 

part e t  d ' au t re  de l a  base ,soi t  u n  point pe rme t t a~ t  de former u n  t r i ang l e  

ex i s tan t  d é j à ,  s o i t  l e  point correspondant au troisième s o n ~ e t  d u  

t r i ang le  ayant  s2rv-i à déf in i r  i a  base de recherche auquel cas l a  recherche 

cesse de ce c ô t é  de la  base e t  continue sur l ' a u t r e  ( e x  sur f i g u r e ) .  



base de départ 1 . 2 .  

t r i  angles formés 1.2.3. 

1.2.4. 

recherche avec 1.3. 1.3.2. a  servi  à générer 

l a  base 

on forme 1 .3 .5 .  

recherche avec 1.4. 1.4.2. a  servi  à générer 

l a  base 

on ne peut pas former 1.4.6 

Le programme s ' a r r ê t e  l o r squ ' i l  n 'y  a  plus aucune pos s ib i l i t é  

de formation de t r i ang les .  

Si tous l e s  points d ' i n t e r s ec t i on  ont é t é  u t i l i s é s  pour 

former ces t r i ang l e s ,  on calcule a lo r s  l e s  coordonnées des points  d ' i n t e r -  

section des médiatrices de ces t r i ang les  qui sont l e s  points où l e s  

doses de base élémentaires doivent ê t r e  calculées.  Sinon on passe à une 

méthode de recherche d'un ni nimum dans l e  pl an centra l .  

Le point de départ de c e t t e  recherche é tant  l e  point où 

l a  dose e s t  minimale au milieu d'un segment joignant deux in te r sec t ions ,  

ce segment n ' é t an t  pas u n  des éléments du polygone c i rconscr i t .  

La dose de base e s t  finalement validée en vé r i f i an t  que 

chaque dose de base élémentaire v é r i f i e  : 

- dose base - IO % < dose élémentaire q dose base + 10 % 

Dose base = moyenne des doses élémentaires. 

. REMARQUES - - - - -  : 

Si l a  disposit ion géomêtrique des points d ' i n t e r s ec t i on  des 

a i gu i l l e s  dans l e  plan médian e s t  une disposi t ion en ca r r é s .  Chaque 

ca r ré  va ê t r e  décomposé en deux t r i ang les  dont l e s  points d ' i n t e r s ec t i on  

des médiatrices sont identiques e t  correspondent au centre de ce c a r r é .  

Ces deux points seront regroupés en u n  seul afin d ' é v i t e r  de fausser 

l e  calcul de l a  dose de base q u i  se présente cornne une moyenne. 



11 .2 .  R e p r é s e n t a t i o n  de l a  d i s t r i b u t i o n  de  d o s e s  - -  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  
d a n s  - - - - - - - -  u n  p l a n  - - - -  g u e l c o n g u e  - - - - - -  ou t r a c é  d e s  c o u r b e s  

i s o d o s e s  d a n s  un pl  an g u e l c o n g y e  - - - - - - - - - - - - - - - - -  - - - -  - - - - - -  

1 1 . 2 . 1 .  Fonctions et caractéristiques principales du 
------------------------------A------------- 

programme --- ---- -- 

Le programme décr i t  i c i  e s t  t i r é  du programme D0FIC0 

(DOsimètrie autour de F I l s  Courbes) é c r i t  en FORTRAN IV qui permet 

l e  calcul des doses autour d'un ensemble de f i l s  d ' Ir idium 192 de 

forme quelconque placés dans l'organisme au cours d'une application 

i n t e r s t i t i e l l e  de curiethérapie /38/. I l  e s t  i c i  adapté /48/ ,  1491 

au cas d'une applicat ion intra-tumorale in t ra-cérèbrale  de grains d ' i ode  

125. I l  uti  1 i  se  outre 1 es  péri phéri aues cl assi  ques des ordinateurs,  

une table  à d i g i t a l i s e r  e t  u n  t raceur  de courbes. 11 comporte donc 

des sous-programmes spécif iques d u  matériel sur lequel i l  a é té  mis au 

point mais son adaptation à d ' au t r e s  d i spos i t i f s  de l ec tu re  ou de t r a c é  

de courbes ne devrait  pas poser t rop de problèmes. 

Ce programme comporte essentiellement t r o i s  par t ies  : 

1 - l e  calcul de l a  position des grains dans l ' espace  à p a r t i r  

de t r o i s  c l ichés  stér6oscopiques 

2 - l e  calcul des doses délivrées par ces grains en chaque 

point d 'une gri  1 l e  déf in ie  dans l e  plan de calcul considéré 

3 - l e  t r acé  des courbes isodoses dans l e  pl an considéré. 

1 1 . 2 . 2 .  C a l c u l  d c  l a  p o s i t i o n  cies gra ins  ................................ 

Les documents de base u t ' l i s é s  sont consti tués par t r o i s  

radiographies dont l ' une  e s t  prise selon une incidence normale au plan 

dc! f i lm e t  les  deux autres  fornlent ent re  e l l e s  u n  angle stéréoscopique 

prédétermicé. L'n d i s p c s i t i f ,  iiionté sur l e  système de contention de l a  

t ê t e  d u  pat ient ,  f curn i t  des repères permettant de retrouver la  posit ion 

des sources R X  a'nsi q u ' u n  système d'axes permettant de repérer la  

posit ion des i m p l  onts. 



Deux points symétriques (points osseux ou repères p l  ombés ) 

doivent ê tre  repérés sur les  clichés stéréoscopiques. Le milieu du 

segment joignant ces deux poi nts e s t  1 lori gi ne anatomique uti 1  i sée 

aussi bien pour déf inir  l a  position des f i l s  que pour déf inir  l a  

position des plans de calcul.  

Si on envisage l 'addi t ion des doses délivrées au cours 

de l a  curiethérapie, e t  au cours d'un traitement de radiothérapie 

externe complémentaire l a  position de repérage d u  malade doit ê t r e  

la  même que sa position de traitement. 

II. 2.3.  Le c.alc.ul d e s  doses  ------------------- 

a )  Princ . ipe  du c a l c u l  

L ?  calcul de l a  dose délivrée en u n  point quelconque de 

l 'espace se f a i t  en ajoutant les  doses délivrées par chacun des grains 

au point considéré. Le calcul de l a  dose délivrée par u n  implant e s t  

effectué à part i r  de l a  position de ce grain e t  de son ac t iv i té  apparente. 

L'atténuation dans les  t i ssus  e s t  prise en compte en supposant l e  milieu 

homogène e t  équivalent eau. On considère ic i  que les sources sont laissées 

en place dans l a  tumeur à t i t r e  déf in i t ' f ,  on peut donc considérer que 

l a  durée de l 'appl icat ion es t  inf inie .  

L'atténuation du rayonnement dans la  source e t  dans les  

parois e s t  prise en compte lors de 1 a définition du débit de Kerma 

normal des implants. 

Le calcul de i a  dase es t  effectué en u n  certain nombre 

de points de  repère choisis p a r  l ' u t i l i s a t e u r  e t  définis sur les 

deux clichés stSréoscopiques. 

I l  e s t  également effectué dans u n  certain nombre d e  plnns. 

b )  Lcs pl; ir is  d r  z ; i tc r i l  -- -- - - - -- - -- - 

L a  g r i l i e  de calcul à norsoleaent des dimensions e t  u n  p o s  

standard (carré de 13 x IO cn, majlles de 2mm de côté) ,  nais ces vsleurs 

peuvent ê tre  modifiees par i ' u t i l i s a t e u r .  



Cette g r i l l e  appart ient  à u n  plan de l ' espace  qui peut ê t r e  

principal ( f ron ta l  ou sag i t t a l  ou t ransverse)  ou oblique (perpendiculaire 

au pl an de face ,  perpendiculaire au pl an de profi 1 ,  quelconque). Les 

pl ans pri nci paux sont défi ni s  par 1 eur di stance al gébri que à 1  ' ori  gi ne 

anatomique. Les plans obliques sont dé f i n i s  s o i t  par l e s  rad ios ,  s o i t  

au c lav ie r  par 1 ' u t i  1 i  sateur : deux pcints  sur chaque c l i ché  stéréoscopique 

pour l e s  plans perpendiculaires au plan de face ou p ro f i l ,  t i o i s  points 

sur chaque c l i ché  stéréoscopique pour l e s  plans ayant une double obl iqui té .  

Dans tous l e s  cas,  l a  posit ion de l a  g r i l l e  de calcul  dans 

l e  plan e s t  automatiquement calculée pour que l e  centre de l a  g r i l l e  s o i t  

l e  centre de gravi té  des f i l s .  

c )  Le c.alc.ul de la dose de base 

La dose de base e s t  ca lculée  dans l e  pl an central  de 1 'appl i  - 
cation aux points indiqués après décomposition, en t r i ang les  n 'ayant  

aucun angle obtus, de l a  disposit ion géomètr!que des in tersect ions  des 

a i gu i l l e s  (équivalentes aux sources alicjnees) au niveau de ce plan. 

Dans l e  cas où c e t t e  décomposition e s t  impossible l a  dose de base e s t  

calculée en déterminant l a  dose minimum à 1  ' i n t é r i eu r  du polygône c i rconscr i t  

joignant ce r ta ins  points d ' in te r sec t ion  des a igu i l l e s  e t  du plan. 

Lorsque l e  calcui de l a  dose de base a  é té  e f fec tué ,  l e s  

isodoses dans l e  plan demandé peuvent ê t r e  exprimées en pourcentage de 

c e t t e  dose. Dans tous l e s  cas,  l e s  valeurs des isodoses exprimées en rads 

f igurent  également sur l e s  r é s u l t a t s .  

Il . 2 . 4 .  Le t r a c é  d e s  cniir.L>cs i s n d o s c s  ............................. 

Les positions des courbes isûdoses sont calcuiées par 

interpolat ion 1 inéaire sur 1 a c r i  l!e de calctil précéderrment dé f in ie .  

Les courees isodcses soct ensuite dessinées sur traceur de courbes à 

I ' a ç r a n d i s s e ~ e n t  souhaité. D'autres éiénents ap~a ra i s s en t  également sur 

l e  t racé  de courbes ,  ce s o n t  : 



- des indicat i fs  d 'orientation du plan par rapport au malade 

( t ê t e ,  pieds, droi te ,  e tc .  . . ) 
- l es  projections de l 'or igine anatomique e t  des points de 

repère. 

- une vue perspective de l 'application donnant une idée de 

l a  position respective des sources e t  du pian. 

- l a  légende précisant 1 ' ident i f icat ion du malade, l e  type 

e t  1 a position d u  pl an, l e  facteur d'agrandissement, les 

valeurs des isodoses tracées 

- 1 a valeur e t  la position (repérées par des B ) des points 

où 1 a dose de base e s t  ca lcu lée(s l i  i s ' a g i t  du pl an central ) 

ou du point où l a  dose es t  minimale. 

Ces résu l ta t s  peuvent ê t r e  u t i l i s é s  so i t  isolèment, s o i t  

so i t  par superposition avec des documents téléradiographiques lorsque 

l e  facteur d'agrandissement approprié a ét6 demandé. 

L'addition des doses ainsi calculées aux doses délivrées 

par d 'autres techniques de radiothérapie e s t  possible. Une option permet 

la  sauvegarde des résul ta ts  en mémoire auxi l ia i re  selon u n  format commun 

auxdifférents programmes de calcul des doses. 

Un programme d'addition peut alors associer les différents  

résu l ta t s  d'un même malade e t  calculer la  réparti t ion des doses correspon- 

dant à l 'ensemb:~ des traitements. 



11.3. Organisation schématigue du programme -- ------------------ ------ -- ----- 

L e c t u r e  des données  

g é n é r a l e s  

L e c t u r e  d e s  données  
f i g u r a n t  s u r  chaque 
r a d i o g r a p h i e .  

C r l c u l  d e s  coo rdonnées  

d e s  s o u r c e s  r a d i o a c t i v e s .  

C a l c u l  de  l a  dose  aux 

p o i n t s  de  r e p è r e .  

- 

1 

C a l c u l  du c e n t r e  de  
g r a v i t é  de  l ' i m p l a n t a -  
t i o n .  

s i  c a l c u l  de l a  dose  de  b a s e  demandé 

I 
I 
I - I 
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s i  c a l c u l  de  l a  dose  de  base  demandé 

V é r i f i c a t i o n  de 

l ' a l i g n e m e n t  d e s  s o u r c e s  
r a d i o a c t i v e s  

C a l c u l  d e s  p o i n t s  
d ' i n t e r s e c t i o n  d e s  l i g n e s  
r a d i o a c t i v e s  é q u i v a l e n t e s  
au n iveau  du p l a n  c e n t r a l  

Décomposi t ion  e n  t r i a n g l e s  
n ' a y a n t  aucun a n g l e  

I 1 

C a l c u l  de  l a  dose  de  D é t e r m i n a t i o n  de l a  dose  
b a s e  aux p o i n t s  d é t e r m i n é s  

minimale dans  l e  p l a n  
par  l a  décompos i t i on  en 
t r i a n g l e s .  

1 D é t e r m i n a t i o n  en chaque 1 
p o i n t  de l a  g r i l l e  de 
c a l c u l  de l a  dose  d é l i v r é e  
p a r  chaque s o u r c e .  L7-1 
Tracé  des  r é s u l t a t s  : 

i s o d o s e s ,  i d e n t i f i c a t i o n  
du p a t i e n t ,  e t c .  .. 

Sauvegarde  des  r é s u l t a t s  L 



I I I  - L A  R E P R E S E N T A T I O N  T R I - D I M E N S I O N N E L L E  : 

111.1. P r i n c i p e  - - - - - -  - - - - - - - - - - -  mathématigue 

111.1.1. Méthodologie ------------ 

La transformation qui v a  nous permettre de passer ~ ; ' u n  

espace à t ro i s  dimensions dans lequel es t  défini un  objet à u n  rspace 

à deux dimensions de représentation de cet objet e s t  une transformation 

t e l l e  que un point P(x,y,z) es t  projeté en u n  point P ' ( E , T I , s )  

du plan n e t  de manière à ce que toute droite P P '  passe par l e  point C .  

Ce point C es t  donc l e  centre de projection e t  correspond à l ' o e i l  de 

l 'observateur. Le plan a sera l e  plan de projection e t  te l  que sa normale 

s o i t  parallèle à l a  direction du regard 1501, 1551. 



1 1 1 . 1 . 2 .  Formulation mathématique ........................ 

Si cx,  cy e t  cz sont l e s  coordonnées du point C dans l e  

système de coordonnées d 'o r ig ine  ( x ,  y ,  z ) .  

On dé f i n i t  a ,  B ,  y ,  les  angles en t re  l a  d i rec t ion  dü 

regard e t  respectivement l e s  axes Ox, Oy, Oz. 

Une d i  stance d é tant  donnée, on défi n i t  l e  point Q(qx, qy, qz) 

t e l  que ( C Q )  s o i t  1 a  direction d u  regard e t  CQ = d 

On en déduit l e s  re la t ions  : 

+ + + + 
( 1 )  qx  = cx + d c o s  a e t ( 3 )  C Q  = d ( c o s a  i + c o s  8 j + c o s  Y k )  

qy = cy + d cos B 

qz = cz + d cos Y 

+ + +  

i ,  j, k base orthenormée rapportee ou 

système (o ,x ,y , z )  

de même 

5 - cz E - C X - q - C y -  = K  
x - c x  y - c y  z - c z  

où K e s t  u n  rapport commun e t  dépend de P 

P t  étant  u n  point d u  pl an n , i  1 doi t  vé r i f i e r  l a  re la t ion  : 

+ + -+ + * 
or C Q  . Q P '  = CC ( C C  + C?') 

* -r * 

Soi t  CQ . C P '  = CC . C q  

i~ - cxl  cos a t ( n  - cy )  cos B + (i - cz)  C O S  y = d (5) 



d'où ( 2 )  dans ( 5 )  donne 

P '  e s t  donc défini par 

- Le b u t  de cet te  transformation étant d'exprimer P '  en 

terme d ' u n  système à deux dimensions rapporte au plan n 

L'équation d u  plan s ' é c r i t  d'après ( 4 )  

- On déf ini t  u n  axe de coordonnées X : comme étant 

l ' in te rsec t ion  du plan horizontal s - q z  = O e t  du plan n 

Cet axe s p o u r  6quation : E - q X  - ri-qY 
Cos@- -Cos a 

-. 
Un vecteur unitaire Ux dans l e  sens des X pos i t i f s  aura 

pour coordonnées dans l e  système d'origine (o,x,y,z)  : 

-+ -b -b 

Ux = Si (cos 0 i  - C O S  a j )  / sin Y avec S, = '  1 

- l ' axe  des y définisr.?+. l ' a u t r e  axe de coordonn6es dans n 

va ê t r e  te l  qti'un vecteur unitaire 3; vér i f ie  : 

-+ + 
Ux.Uy = O  i 1 0 )  oc encore a c o s  B - O  c o s a  = O  ( 1 1 )  

-+ 2 . ?  Uy étant unitaire : 2 +b"+c2 = 1 ( 1  3 )  

+ -+ -r 

Uy étant d e f i n i  dans n , ii vérif ie  l'équation C Q . U Y  = G 

d ' s i  a cos a t b ccs 0 + c C O S  Y = O ( 1 4 )  



O = A S 0 3  ( zb  - > j  + g S 0 3  (Ab - LI) + D S 0 3  ( xb  - 3 )  anb ?a 

1 = A so3 + g so3 + D so3 anb q u e y x s  a ~ o 3 u a  no 
2 z 2 

A U L S  - (xb  - A U L S  (zb - > ) *  u!' + (Ab - 
503 8 ' s 0 3  3 ) ~  S 0 3  û S 0 3 -  = A  

U ~ S / ~ Û  S 0 3  (Ab - b )  - g S03 (xb - 3 ) )  = X : 3kOS 

( A n - l d b  ' y ' , d b )  quoJas ( A  ' x  ' b )  aw?qsAs neannou a l  suep , d  3u)od np 
4 4 4 

s a ~ u u o p ~ o o 3  sa1 'b ua a u ~ 6 l ~ o  uos e aw?~sAs neannou a l  LS - 

O < y An go,p z Sap suas a l  suep a~!.3ksod a ~ u ~ s o d u o 3  aun J ~ O A P  >!op 
+ 4 

An  ' ( ~ n ~ y  a l  sJaA O < A 'a?koJp g O < X )  akAkns ?sa a l  tansn uok?uartuo3 
f 

e l  L S  ?a z ap aJuessloJ3 m a l e n  un a ~ u a s ? ~ d a ~  2ney a l  SJÔA J a l l e  

anb a3 g a m l u e u  ap SJuakJo j s a  JnaqPAJasqo un LS ' A  Ja x S J ~ J L S O ~  

2 saxe sap u o ~ ~ 3 a ~ k p  e 1 ap puadap s $a lS ap au6ts a-! - 



La re la t ion  (20) implique s in  y # O. S i  ce n ' e s t  pas l e  

cas ,  ce la  veut d i r e  que l a  direction d u  regard e s t  ve r t i ca le  e t  

donc que l es  plans dont l ' i n t e r s e c t i o n  dé f i n i t  l ' a x e  des X sont identiques. 

I l  s u f f i t  donc de prendre pour l ' a x e  des X l ' i n t e r s ec t i on  du plan B 

e t  du plan ve r t i c a l  (TI - qy) = 0. 

On arr ive  a lo rs  aux re la t ions  suivantes dans l e  cas où 

s in  Y = O 

111.1.3. Algorithme de passage de l'espace 3D à l'espace 2D .................................................. 

- Donner l e s  cordonnées du centre de projection ou 

posit ion de l ' o e i l  de l ' abservateur  : cx, cy, cz 

- Donner l e s  coordonnées de l ' o r i g i n e  Q du plan de 

projection : q x ,  qy, qz 

- calculer  dx = cx - qx, dy = cy - qy, d z  = cz  - q z  

C O S  a = d X  cos B = dy cy , COS Y = dz 
a- ' 7i 

2 2 avec d = J d x  + dy + dz 2 

Pour chaqbe point P (x ,y , z )  

Calculer K = d/!x-cx) cos a + (y-cy) cos 8 t (7 -cz )  cos v 

E = r X  + K ( x - C X ) ,  n = C j /  + K ( Y - C Y ; ,  i = $ 2  + P\ ( z - C Z )  

puis X = I ( E  - q x )  C D S  B - ( Q  - qy)  C O S  u l l s i n  Y 

Y = ( c  - qz ) / s i n  Y 



et si sin y = O 

X = 1 ( r ;  - qz) cos a - ( E - qx) COS y(/sin B 

111.2. Elimination d e s  contours cachés . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  
L'objet à visualiser, va être défini, dans notre cas, 

par un ensemble de contours fermés représentant l'intersection de 

cet objet avec un ensemble de plsns de coupe parallèles. 

La visualisation de cet ensemble de contours par la méthode 

précédemment décrite donne une image difficilement interprétable si l'on 

ne procède pas à une élimination des contcurs cachés. 

III. 2 . 1 .  P r i n c i p e  - - - - - - - - 

L'objet est défini par un ensemble de contours Ci,i = 1, N 

chaque contour Ci est 1 a suite de Ni points de coordonnées xi ,y.  . (j.1 ,N. ) 
1J  1 

ayant la même coordonnée zi. 

z représente par exemple poür le volume tumoral, la hauteur de i 
la coupe scannographique par rapport au plan de référence. 

Les Ni points lxi ,yi j-1 ,Ni 1 du contour Ci , i = l  ,N 

d'hauteur zi sont transformes en Ni points (X i  j,Yi j=l ,Ni ) par passage 

de 1 'espace tri -dimensionnel dans le pl an de projection. 

Il nous reste à déterminer la visibi 1 i té du point j du 

pian i l  en testant si ce point est à 1 'intérieur ou non du contour Ci , i = 1  ,N 

avec i # i l  et vérifiant (Cz-zil 1 (ri-z. ) > O. C étznt la coordonnée 
1 1  z 

selon l'axe des z de la position de l'osil de l'observateur. 





111.3. Ident i f ica t ion du volume c ib l e  au volume t r a i t é  ............................................... 
I l  e s t  bien évident que l e  but de toute implantation 

intra-tumorale, in t ra-cérébrale ,  de grains rad ioac t i f s  e s t  d 'obtenir  

une i r r ad i a t i on  optimale du volume lésionnel ou volume c i b l e .  

Le c r i t è r e  d 'optimisation donnant une i r r ad i a t i on  pa r f a i t e  

devra i t  permettre de déf in i r  une implantation t e l l e  que l e  volume engendré 

par 1  ' i sodose de référence s o i t  en t ou t  point identique au vol urne c i  bl e .  

Une t e l l e  implantation n ' e s t  pas concevable en pratique. En e f f e t ,  i l  

nous faudra i t  jouer sur u n  grand nombre de paramètres, t e l l e  que l ' a c t i v i t é  

des sources, l e  temps d ' app l ica t ion ,  l 'écartement ent re  l e s  sources, 

e t c  ... Or, en prat ique,  cer ta ins  paramètres sont plus ou moins f i xé s  

par l a  technologie e t  en autre i  1 s e r a i t  inconcevable, par exemple, dans 

l e  cas des sources d ' iode 125,de supprimer un  des grains après u n  temps 

déterminé en l a i s s an t  l e s  autres en place. La l imi ta t ion d u  ncmbre de 

t r a j e t s  l o r s  d'implantation in t ra-cérébrale  e s t  u n  autre argument dont 

i l  f a u t  t e n i r  compte l o r s  de l a  dé f in i t ion  de l a  position des sources. 

I l  n'en r e s t e  pas moins in téressant  d 'obtenir  une représenta- 

t ion tridimensionnelle d u  volume t r a i t é  superposée au volume c ib le  a f in  

de pouvoir, bien entendu, comparer ces deux volumes mais auss i ,  par 

exemple, décider ou non d'une i r rad ia t ion  externe complémentaire. 

Les coordonnées des points  déf in issant  l e s  d i f fé ren t s  

contours d u  volume tumoral e t  c e l l e s  permettant de l oca l i s e r  l e s  

grains d ' iode 125 é tant  exprimées dans l e  même système d ' axes ,  

I l  nous e s t  f a c i l e  de déterminer l a  forme de là  surface isoaose de ré fé -  

rence dans l e s  d i f fé ren tes  2lans corresponCants aux coupes scannographiques. 

Le programme d o  représentation tridimensionnelle 9 r é c é d e ~ -  

ment défini  nous permet d 'obtenir  facilement l a  superposition de ces ceux 

vol unes. 



APPLl CAT 1 ON ET  DISCUSSION. 



Nous voudrions maintenant, par comparaison avec l 'observa-  

t ion  d'un traitement spécifique par i r rad ia t ion  i n t e r s t i t i e l l e  d'un 

vol ume tumoral préal ab1 ement repéré en conditions stéréotaxi  ques, 

i  11 us t re r  1 es amél i  o ra t i  ons apportées par notre t ravai  1 . 

Les examens c l in iques  e t  paracliniques d'un malade 

révèlent  une hypertension intra-cranienne dont l ' o r i g i n e  sera déterminée 

par u n  bilan neuroradiologique. Plus particulièrement, u n  examen 

tomodensitornètrique, r é a l i s é  en dehors des condjtions stéréotaxiques,  sous 

l a  forme de coupes para l l è les  à u n  plan de référence,  i c i  l e  plan de 

Virchov ( c f .  Chapitre 1 ,  § 1 .? .1 .  ) ,  objective une tumeur médiane, profonde, 

de p e t i t  volume, siègeant près de s t ructures  hautement fonctionnelles 

e t  qu i ,  occupant de 1 'espace du 1 1 1 ~  ventri cul e entra i  ne une di 1 a ta t ion 

ventr icula i re  extrême ( f i gu re  1 ) .  

Compte-tenu du siège profond e t  médian de c e t t e  lésion 

tumorale, on r é a l i s e  u n  bi lan complet en conditions stérotaxiques.  

Lors d u  repérage en conditions stéréotaxiques,  l a  t ê t e  

d u  pat ient  e s t  f i x é e ,  au moyen de quatre pointes métalliques transosseuses, 

dans l e  cadre de Talairzch qui consti tue l a  référence à p a r t i r  de laquel le  

peuvent ê t r e  menées toutes l e s  explorations u l t é r i eures  ( c f .  Chapitre 1 ,  

§ 11.1.2.) .  On procède ensuite à l a  prise des c l i chés  téléradiographiques. 

Ces documents, p r i s  dans l e s  mOmes conditions, donc toüs superposables 

l e s  uns aux au t res ,  bénéficiant  d ' u n  agrandissernent minimum grâce à 

l ' u t i l i s a t i o n  d 'une distance foyer - objet  de l ' o r d r e  de 5 mètres, 

donc grandeur nature e1 non déformés ( c f .  Chapitre 1,  $ I I  . 2 .  j ,  sont 

regrcupés pour former une +pure cp6rato'l r e  ( f igure  2 ) .  D ' autres 

informations, t e l l e s  l e  t r a j e t  e t  l e  s i t e  de biopsies @iac~i?es sont 

reportées sur ce même document. 
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FIGURE 2 : Epure !opératoire .  
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A c e t t e  époque, ne disposant pas encore d 'une adaptation 

du cadre de Ta1 airach permettant l a  réa l i sa t ion  d'un examen scanogra- 

phique en conditions stéréotaxiques ( c f .  Chapitre 1, § I I  . 1 . ) ,  ce lui -c i  

e s t  effectué selon l a  technique habi tuel le  en référence au plan de 

Uirchov.Ces données sont néanmoins transposées dans l ' e space  stéréotaxique 

(avec une incer t i tude  angulaire au moins égale à 8" e t  une incer t i tude  

l i néa i r e  de l ' o r d r e  de 5 mm ( c f .  Chapitre 1,  § 1.3.3.) e t  viennent 

compléter l a  précédente sommation d'informations. 

La conclusion sur l a  position spa t i a le  du volume lésionnel 

déf i  n i t  ce1 ui -ci comme une masse médiane arrondie ci ' environ 

3,5 cm x 3 cm x 2 ,5  cm u n  peu plus étendue à gauche. Ses l imi tes  

supérieure, antér ieure  e t  postérieure sont bien repérées par l e s  

examens de contras te  ; l a  dimension t ranversale  par l e s  images tomo- 

densitomètriques e t  l e s  biopsies ( f igure  3 ) .  La l imi te  in fé r ieure  e s t ,  

e l l e ,  moins bien déf in ie .  

La local isa t ion du  volume tumoral se t r adu i t  au niveau des 

c l ichés  radiographiques par des aéplacements de vaisseaux e t  par des 

modifications morphologiques ventr icula i res  ; au niveau des biopsies 

par l'examen anatornopathologique des d i f fé ren t s  prélèvements. L'examen 

scanographique, quant à l u i ,  dél imite l a  tumeur dans ses d i f f é r en t s  

plans de coupe. 

Ayant à t r a i t e r  u n  volume lésionnel de f a ib l e s  dimensions 

(globalement 'nfér ieures  à 4 cm) médian, siègeant près de zones fonction- 

ne l l es ,  l e  neurochirurgien opte, i c i ,  cour u n  traitement par i r rad ia t ion  

i n t e r s t i t i e l l e .  

I l  dél imite alors l e  volurne c ib l e  qu i ,  dans ce cas 

pa r t i cu l i e r ,  ne se superpose pas exactement au volune tumoral compte- 

tenu Ce l ' ex i s t ence  à proximité de zones t r è s  f o n c t i o n n e l l ~ s  e t  t r è s  

radiosensi b les .  
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Dès lo r s ,  l ' app l ica t ion  e s t  déf in ie  en référence au Système 

de Par is  ( c f .  Chapitre I I )  a f in  de déterminer l a  longueur des f i  1 s  

r ad ioac t i f s ,  leur  disposit ion e t  leur  écartement ( Iridium 192, 4 f i  1  s 

de longueur 2,5 cm, écartement 15 m m ) .  Le t r a j e t  selon lequel on abordera 

l a  tumeur va déf in i r  1  'axe principal  de 1  ' implantation. 11 s ' a g i r a  

i c i  d'un t r a j e t  présentant une simple obl iqui té  dans l e  plan s ag i t t a l  

("voie  antéro-supérieure obl ique") ; l e  t r a j e t  1 a t é ra l  rencontre de nombreux 

obstacles vascul a i r e s ,  ce1 ui selon u n  axe horizontal antéro-postéri eur 

coupe l e  nerf optique. 

L'implantation temporaire d ' i sotopes  e s t  a lo r s  réa l i sée  

après nouvel l e  f ixa t ion  de caare de Talairach selon une position 

identique à c e l l e  déf in ie  l o r s  d u  repérage stéréotaxique. Cependant, 

l e s  t r a j e t s  selon lesquels on do i t  implanter l e s  f i l s  r ad ioac t i f s  

peuvent ê t r e  modifiés en fonction d 'éventuels  obstacles vasculaires 

(même s i  l e  t r a j e t  principal préalablement défini  minimi se  ce genre 

d 'a léa!  e t  l e s  éléments rad ioac t i f s  n'occuperont donc pas une posi t'on 

rigoureusement identique à c e l l e  déf in ie  par l e  Système de Par i s .  De 

plus ,  s i  l e  cadre de Talairach permet l e  guidage des instruments 

chirurgicaux, i l  ne dispose d'aucune graduation permettant d ' indiquer 

leur  posit ion absolue e t  donc c e l l e  des f i l s  r ad ioac t i f s .  On r é a l i s e  

donc en f i n  d ' in tervent ion,  u n  c l i ché  de face e t  de prof i l  sur lesquels 

on repérera une origine anatomique ( c f .  Chapitre I I I ,  § I I  . 4 .  f  e t  g !  

qui se ra ,  en f a i t ,  l ' i n t e r s e c t i o n  des plans médians f ron ta l  e t  s ag i t t a l  

au ni veau d u  pl an hori zonial passant par l e s  vi s  de f ixa t ion  du  ad, e 

( f igure  4 ) .  Ainsi,  à l ' a i d e  de ces c l i chés ,  e t  af in  de connaître 

l ' i r r a d i a t i o n  résul tante  de l ' app l i c a t i on  effectivement r é a l i s ée ,  on 

déterinine l es  coordorinGes des extrémités des f i l s  r ad ioac t i f s  dans l e  

système d'axes l i é  au cadre e t  dont l ' o r i g ine  e s t  l ' o r i g i n e  anatonique. 

De même, l e s  plans dans lesquels on dés i re  connaître l a  d i s t r ibu t ion  

des doses sont dé f in i s  par leur distance à l ' o r i g i n e  anatomique pour 

l e s  plans para l lè les  aux plans d u  cadre e t  par t r o i s  points reportés 

sur chaque clichi? pour l e s  plans obliques. Les points pa r t i cu l i e r s ,  

correspondant a des zones fonctionnelles e t  où l ' o n  dés i re  connaitre 

l a  dose delivrée sont $galement reportés sur chaque c l i ché  ( f igure  4 )  

( c f .  Chapitre IV, $ 11 .2 .3 . )  



Le proje t  d ' i r r ad i a t i on  é tant  "de dé l iv re r  50 Grays 

(5000 rads)  en périphérie de l a  masse tumorale sans dépasser 20 Grays 

au niveau des bandelet tes optiques e t  de l'hypothalamus", son adéquation 

e s t  vé r i f i é e  par u n  calcul de l a  dose absorbée par l e  volume tumoral 

e t  par une représentat ion de l a  d i s t r ibu t ion  des doses dans l e s  

d i f f é r en t s  plans demandés ( f igure  5 ) .  Le t racé  des courbes isodoses e s t  

reproduit pour chaque plan à l ' é c h e l l e  nécessaire p o u  une superposition 

u l t é r i eu r e  au document radiologique ou scanographique correspondant. 

Nous savons que l e  temps de traitement (ou temps pendant 

lequel l e s  a i gu i l l e s  radioactives sont la issées  en place) e s t  a jus té  

en fonction du débi t  de dose de base calculé dans l e  plan central  de 

l ' app l i c a t i on .  Ce calcul a  amené i c i  à demander une représentat ion 

de 1  a  d i s t r i bu t i on  des doses pour u n  temps de trai tement de 10 jours. 

Cependant, après superposition des documents dosimëtriques avec l es  

c l ichés  radiologiques ou scanographiques ( f igures  6 e t  7 )  l e  temps 

de trai tement e s t  i c i  modifié, dans u n  souci de préservation des 

s t ruc tu res  fonctionnelles avoisinantes e t  amené à 8 jours pour les  

a i g ~ i l l e s  1 e t  2 e t  à 4 jours par l e s  a igu i l l e s  3 e t  4 (Dose & 2003 rads 

au point X : bandelet tes optiques pour l e s  a igu i l l e s  3 e t  4 - extension 

de 1  a  tumeur à gauche : aigui 1  l e s  1 e t  2 ) .  

Sur c e t t e  observation typique d'une implantation de 

f i laments rad ioac t i f s  au sein d 'un volume tumoral préalablement repéré 

Dar u n  bilan complet en conditions stéréotaxiques,  nous Fouvons , 2 l a  

luniière de notre t r a v a i l ,  proposer u n  cer ta in  nombre d 'améliorat ions.  

1" sur l a  déf in i t ion spa t i a l e  de l a  c i b l e  ------------------- ------------------ 

Par l ' u t i l i s a t i o n ,  au cours de l'examen tomodensi to~ètr ique,  

d'une adaptation du cadre de s téréotaxie ,  complémentée d'un d i spos i t i f  

de repérage approprié, l a  t r ansc r ip t i en  des données tori;cdensitomêtriques 

dans i 'espace stéréotaxique se f a i i  de manière d i rec te  ( c f .  Chapitre 1, 

$ 1 1 . 1 . ) .  i l  va sans d i r e  que l a  déf in i t ion spa t i a le  ae l a  c ib le  e s t ,  

de ce f a i t ,  t r è s  v i t e  améliorée piiisque l'examen scanographique, i lui  

seul ,  découvre i a  lésion e t  dessi ne ses 1 imi t e s  sur une image GÙ se 1 i t 
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simultanément l ' espace  lésionnel e t  l ' e space  cérébral .  

2" sur l a  façon d'appréhender l e s  dimensions du volume --------- ------ ................................. 
1 ésionnel 

Si l ' a s soc ia t ion  des documents scanographiques aux 

c l i chés  téléradiographiques permet de se  trouver en possession de t r o i s  

s é r i e s  de documents représentant l ' e space  cérébral selon l e s  t r o i s  plans 

ortho-$maux c lass iques  de représentat ions spa t i a les ,  i  1 n'en r e s t e  pas 

moins que l ' on  ne dispose toujours,  en quelque sor te ,  que d'une v i sua l i -  

sa t ion bi -dimensionnel l e  de l a  lés ion.  

De même, s i  l a  reconstruction sur l e s  c l ichés  de face  e t  

de p rof i l  du volume lésionnel analysé par plans horizontaux success i fs  

sur l e s  coupes tomodensimètriques, aide à comprendre l a  forme de ce 

volume, l 'appréhension de ses dimensions se f a i t  toujours au prix d'une 

ce r ta ine  gymnastique de l ' e s p r i t .  

Cette d i f f i c u l t é  e s t  i c i  tournée en proposantune représen- 

t a t i on  tri-dimensionnelle du volume tumoral S ~ a r t i r  de l ' ex t r ac t i on  de 

son contour dans l e s  d i f fé ren tes  coupes scanographiques. Cette représen- 

t a t i on  ayant l ' avantage de permettre une visual isa t ion selon u n  angle 

quelconque e t  particulièrement selon celui correspondant ultérieurement 

au t r a j e t  d'abord de l a  tumeur ( c f .  Chapitre IV, § I I I ) .  

3" sur  l a  déf in i t ion des raeports  de l a  tumeur avec l e s  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .  
s t ruc tu res  saines avoisinantes --------. . - - - - - - - - - - - - - - - - - - - -  

Dans l 'observat ion précédemment dGcrite, l e s  rapports 

de l a  lésion avec l e s  bandelettes optiques, par exemple, sont déterminées 

en sitwant c e l l e s - c i ,  scr  :es c l jchés  de face e t  de p r o f i l ,  par rapport 

à l a  projection d u  volume tu~ioral  dans ces deux plans ( f igure  3 ) .  On 

ne dispose donc pas, par exemple, des 1imit.s de ce volume dans u n  plan 

s ag i t t a l  passant par ces bandelettes optiques e t  l e s  rapports de l a  

lésion avec l es  s t ruc tu res  avoisinantes sofit ccnnus, encore une f o i s ,  

au prSx d 'une reconstruction mentale. 



Les coordonnées dans l 'espace stéréotaxique d'un ou 

de plusieurs points correspondants à l a  position de ces s t ructures  

é tant  déterminés à 1 ' a ide  des c l ichés  radiographiques e t  1 'examen 

scanographique é t a n t  r é a l i s é  en conditions stéréotaxiques,  i l  devient, 

comme précédemment, possible de donner l a  posit ion de ces zones hautement 

fonctionnelles par rapport au volume tumoral e t  toujours selon u n  angle 

quel conque. 

De même, s i  l e  volume tumoral occasionne, par exemple, 

u n  déplacement vascula i re ,  assez important, i l  devient possible de 

donner une représentation du t r a j e t  d u  vaisseau in té ressé  e t  du volume 

tumoral dans u n  même espace tridimensionnel. 

I l  s u f f i t ,  en e f f e t ,  au préalable,  de d i g i t a l i s e r  ce t r a j e t  

à l ' a i d e  d'un stéréocomparateur associé à u n  mini-calculateur e t  à p a r t i r  

de deux cl ichés p r i s  en conditions stéréoscopiques ( c f .  Chapitre 1, 

§ 1 1 . 2 . ) .  

4" sur  l a  lourdeur de l a  procédure de  repérage stéréotaxiggg ...................... -------------- --- ------------ 

Comme nous venons de l e  voir ,  l a  t ransposi t ion des images 

tomodensitomPtriques dans l ' espace  stéréotaxique donne d'emblée, à e l l e  

seule,  e t  sans ambiguité l e  plus souvent, une image spa t i a le  de l a  

lésion. L' investigation stéréotaxique peut, en conséquence, s ' en  trouver 

assez profondément modifiée : 

- L 'examen nedro- radi ol ogi que conventionnel n ' ayant pl us 

poür obje t  premier de montrer plus ou moins directement l e s  lésions 

pourra ê t r e  réduit  

- Urie angiogravhie uni l a t é r a l e  s u f f i r a  à mettre en place 

l e s  vaisseaux que l e s  t r a j e c to i r e s  instrumentales devront év i t e r  

- Uneventriculographiene sera r é a l i s ée  que dans l e  cas 

de lésions directement en rappcrt avec l es  cav i tés  

- La biopsie sera ,  e l l e ,  rendue à sa vér i table  destina- 

t i o n  : assurer l e  diagnostic histo-pathologiqge. 



5" sur l 'adaptation du volume-cible au volume tumoral --------- ........................................ 
e t  du volume t r a i t é  au vol urne cible ................................... 

Les améliorations proposées, améneraient toutes à une 

meilleure comaissance des limites d u  volume tumoral e t  de ses rapports 

avec les structures saines avoisinantes. Aussi, dans l e  cas d'un 

traitement par i r radiat ion i n t e r s t i t i e l l e ,  l e  volume cible ,  jugé par l e  

neurochirurgien comme l e  volume devant recevoir une dose préconisée 

t o u t  en préservant les  zones fonctionnelles avoisinantes d'une sur- 

irradiation, s e ra i t  de l a  même manière améliorée dans sa définit ion. 

Cette précision e s t  d'autant plus u t i l e  que l 'on a l a  possibi l i té  

d'adapter au mieux l e  volume t r a i t é  au volume cible en u t i l i san t  des 

sources radioactives d'Iode 125. De t e l l e s  sources sont en effet  de 

dimensions t rès  fa ib les  e t  donc considérées comme ponctuelles, e l l e s  

permettent une f rradi ation t r è s  locale avec u n  gradient de dose él evé 

( c f .  Chapitre IV, 9 1 .2 . ) .  De plus nous avons v u  qu ' i l  é t a i t  possible 

- de repérer leur position dans l 'espace stéréotaxique, une fo is  ces 

sources impl antées dans 1 'organisme, à 1 'aide de 3 radiographies dont 

2 prises en conditions stéréoscopiques ( c f .  Chapitre I I I ) .  Finalement 

délivrer,  so i t  une représentation tridimensionnelle du volume t r a i t é  

superposé au volume-cible, so i t  une représentation de l a  distribution 

des doses dans u n  plan quelconque ne demande pas de modifications 

importantes des programmes actuellement développés pour l e  calcul des 

di s t r i  buti ons de doses pour 1 es radi oi sotopes habi tue1 1 ement u t  i 1 i sés 

en curiethérapie(cf.  Chapitre IV, 9 I I  e t  I I I ) .  



Cependant nous voudrions maintenant marquer l e s  l imi tes  

de l a  technique proposée. Ces l imi tes  tiennent aux deux ca rac té r i s t iques  

principales de l ' image tomodensitomètrique dans l e  domaine qui nous 

occupe : leur dé f in i t ion  e t  leur résolution.  

Nous avons v u  comment l a  t ranscr ip t ion des images 

tomodensitomètriques nous donne l a  dé f in i t ion  spa t i a le  recherchée. 

La radiothérapie 1 ' u t i  1 i se de façon d i rec te  e t  autori se des dosimètries 

parfaitement adaptEes à l a  lésion encore f au t - i l  que l ' image tomo- 

densitomètrique montre c e t t e  lés ion,  toute  c e t t e  lésion e t  rien que 

c e t t e  lés ion.  Ceci pose l e  problème de la  précision des l imi tes  de c e t t e  

image e t  de l a  nature de ces l imi tes .  

L'examen tomodensitomètrique l i t ,  en e f f e t ,  l e  cerveau 

en termes de densi té  e t  une l imi te  lés ionnel le  devrai t ,  à p r i o r i ,  

ê t r e  marquée sans anibigui t é .  Cependànt, l e s  gradients de densité qui 

permettent l e  contras te  peuvent ne pas ê t r e  abrupts ; l a  dé f in i t ion  

e s t  a l o r s  médiocre surtout  dans l e  domaines des basses densi tes .  

A l ' i nve r s e  une l imi te  parfaitement reconnue n ' e s t  pàs toujours s igni-  

f i c a t i v e .  Des recherches (F. COHADON & Coll. - 1977)  ont permis de 

conclure, qu'au moins dans l e  cas des lésions hypodenses, l 'image 

tomodensitomètrique exagère quelque peu e t  de façon assez régulière 

la  t a i l l e  de l a  lésion proprement d i t e .  Un t e l  f a i t  s 'expliquant 

d ' a i l l e u r s  par des considérations purement physiques e t  aussi sans 

doute dans quelques cas par l ' ex i s tence  d'une mince frange d'oedème 

autour de ces lésions.  Une autre  remarque concerne la t a i l l e  des 

lésions découvertes par l a  tomodensitonètrie. Le volume infér ieur  

l imite que nous poüvons espérer découvrir t i e n t  évidemment à la 

résolution du scanner. Or l a  résolution spa t i a le  e s t  l i é e  â la  résc- 

lution en densité : plus une lésion e s t  p e t i t e ,  plus e l l e  do i t  2tre 

dense. 

Néanmoins l'avénement prochain d 'apparei ls  u t i l i s a n t  

1 a "Résonance Magnétique Nucléaire" / 5 6 / ,  /57/  devrait nous apporter 

une so:ution. Cette technique s 'ouvre en e f f e t  7u  diagnostic par 

l ' imagerie à p a r t i r  de l a  concentration d'eau contenue dans l es  





d i f f é r en t s  organes. E l le  permet de séparer facilement l e s  zones à 

f o r t e  ou f a i b l e  densi té  e t  d 'obtenir  une image plus r i che  en contras te  

que l a  tomodensitomètrie avec une t r è s  bonne résolut ion spa t i a le  

(1 à 2 mm). 

Le contras te  n ' é tan t  plus,  comme en scanographie, 

dépendant d ' u n  seul paramètre ; l ' absorpt ion des rayons par l e s  t i s s u s ,  

mai s détermi né par pl usi eurs fac teurs  (concentrat i  on des noyaux 

a ins i  que leur  temps de relaxation T l  e t  T p )  , 1 'imagerie R . N . N .  dispose 

de nombreux moyens de représenter  l e s  t i s su s  mous dans l'organisme. 

La séquence de mesure Inversion - Recovery, par exemple, produit des 

images essentiellement marquées par T l .  Aussi, é t an t  donné que l a  

plupart des lés ions  se ca rac té r i sen t  par des temps de relaxation 

prolongés, e l l e s  sont r e s t i t uée s  sous l a  forme de zones sonbres, souvent 

noires ,  qui se  détachent nettement du t i s su  cérébral  avoisinant .  Par 

contre ,  l a  délimitat ion des 1 imites t i s s u l a i r e s  e s t  rendue plus d i f f i c i  l e  

à proximité des espaces 1 i  quidi ens q u i  apparaissent égal enent sombres 

sur  l 'image 1.R.Cette incer t i tude de l ' une  des methodes de mesure de l a  

R . K . N .  e s t  pourtant pa l l i é e  par l ' app l ica t ion  d'une au t re  séquence de 

mesure sui produit u n  signal su f f i san t  pour l a  représentat ion d u  t i s s u  

normal e t  assure une delimitat ion ne t t e  par rapport aux l iquides .  

Enfin, 1 'avantage principal de 1 ' imagerie R . M . N .  e s t  Se 

permettre, contrairement à l a  tomodensitomètrie, une représentat ion 

des couches dans tous l e s  plans (axia l - t ransverse ,  f r o n t a l ,  sagj t ta! )  

e t  aussi une meilleure s i tua t ion  d u  processus tumoral. De t e l i e s  imaoes, 

t r an sc r i t e s  dans l ' espace  stéréotaxique comme nous l ' avons  f a i t  pour 

l e s  images tomodensitomètr-iques apporteront encore plus de précision 

cans 1 a  défi ni t-i on spa t i a le  recherchée. 



La d i f f i c u l t é  majeure d u  t rai tement radiothérapique 

des tumeurs es t  i s sue  de l 'opposi t ion entre  l eur  rad iosens ib i l i t é  e t  

l a  vulnérabi l i té  du t i s s u  c i rébra l  normal. L'implantation in t ra -  

tumorale de sources radioactives permet de dé l iv re r  des doses t r è s  

olevées au niveou de l a  masse tumorale tandis  que l e s  t i s s u s  normaux 

ne reçoivent qu'une dose beaucoup moins importante. Les di f férentes  

disposit ions spa t i a l e s  des sources radioactives permettent S'adapter 

i a  çéomètrie du  volume i r r ad i é ,  l a  d i s t r ibu t ion  des isodoses à l a  

forme de l a  tumeur. Cette géomètrie pa r t i cu l i è re  amène directement à 

13. local isa t ion spa t i a l e  de deux volumes : 

- ceiui  de l a  tumeur elle-même ainsi  que ses s t ructures  

de vo; s i  nage, 

- ce! l ~ i  de 1 ' i r r ad ia t ion  au ni veau de 1 a  masse 

Le succès ou l ' échec du trai tement par i r rad ia t ion  

i n t e r s t i t i e l l e  dépendent essentiellement de l c  loca l i sa t ion  de ces deux 

volumes dans les  t r o i s  dimensions e t  de l a  pos s ib i l i t é  ou non de l es  

superposer de façon s a t i s f a i s an t e .  

Pour ? e s  radioisotopes hàbituellement u t i l i s é s  en 

curiethérapie,  l e  système de Paris  permet, avant d'entreprendre cne 

implantation r a c i ~ o z c t ~ v e ,  de prévojr l a  répar t i t ion  des sources donnant 

1 a nei 1 leure d i s t r ibu t ion  de dose dans l e  vol ume à t r a i t e r  ( I I  1. 
La déf in i t ion des d isposi t ions  gécmètriques des sources d 'Iode 1 2 5  

prjsentee Bans l e  a6mcire p e r ~ e t  de rjpondre aux principes de ce système, 

ê t  d ' u t i l i s e r  au mseux l e s  caractéristsques dosimètriques de ce nou.vo1 

isotope pour une rceilleure adaptation d u  vo!ur,ie t r a i t é  2 !a forme de 1 2  

tcneur. Etant donné l es  contraintes subies l o r s  de leur implantation dons 

l a  s t ruc tu re ,  l e s  sources radicactives n'occupent malheureusement pas 

une place rigoureusement identique à ce l l e  ini t ialement déf in ie .  



Notre méthode de repérage automatique de l a  position 

des grains rad ioac t i f s  d ' Iode 125 dans l ' e space  stéréotaxique basée 

sur 1 a prise de t r o i s  c l i chés  radiographiques ( I I I ) ,  permet de lever 

l e s  ambiguités de repérage d'une même source l i é e s  aux techniques 

usuelles n ' u t i l i s a n t  que deux c l ichés .  Par a i l l e u r s ,  notre méthode 

propose une solut ion or ig inale  dans l e  cas où deux ou plusieurs sources 

possèdent une même projection sur u n  même cl iché .  Après u n  calcul de 

l a  d i s t r ibu t ion  des doses, une représentation tridimensionnelle permet 

de constater  l e  deçré ae précisic:n obtenu dans l a  superposition du 

vol une t r a i t é  au volume tumoral ( I V ) .  

Nous avons également montré comment l a  t ranscr ip t ion des 

images tomodensitomètriques dans l ' e space  stéréotaxiqueaméliore l a  

précision d u  repérage d'un volume lésionnel en conditions stéréotaxiques 

e t  l a  déf in i t ion de ses rapports avec l e s  s t ructures  saines avoisinantes 

( 1  e t  V ) .  E n  e f f e t ,  l e  cadre de s téréotaxie  é tan t  l a  pièce maîtresse 

oui va permettre une apprxhe tridimensionnelle précise,  l ' u t i l i s a t i o n  

l o r s  de l'examen scanoçraphique d'une adaptation de ce cadre associée 

2 u n  d isposi t i f  d e  repérage adéquat, amène une in t ig ra t ion  d i rec te  des 

informatjons tomodensitomètriques dans l ' espace  stéréotaxique. Ces 

informations complënentent ainsi c e l l e s  issues des documents t é lé rad io-  

graphiques r e c u e i l l i s  en s a l l e  d 'opérat ion,  l a  t ê t e  du pat ient  f i xée  

dans l e  cadre de s té réo tax ie .  La représentat ion tridimensionnelle d u  

vol urne tumoral e t  de son contexte immédi a t  , vus selon 1 'angle qui 

correspondra au t r a j e t  d 'abord,  permet au neurochirurgien d'appréhender 

l e s  :;mites de l a  tumeur e t  ses rapports de voisinage d'une manière 

d i f fé ren te  de l a  reconstruction mentale t r ad i t ionne l le .  Si l a  t ranscr ip t ion 

des irvages to~cdensitom6triques dans l ' e space  stéréotaxique nous donne 

l a  déf in i t ion spa t i a l e  recherchée, nous avons posé l e  prob1è:lie de l a  

préci sion des l imi tes  de l a  lSsion sur ces inaçes e t  de 1 a nature de 

ces l imi tes .  L'ovSnen!ent prochzin d ' appare i l s  u t i l i s an t  l a  "Résonance 

magnétique Nucléaire" devrai t  y apporter une solut ion.  

Enfin, s i  nctre t r ava i l  amène plus d 'exacti tude dans l a  

iocai isà t ion du volume tumoral e t  dans c e l l e  d u  volume t r a i t é ,  ainsi  

qu'une meilleure appréhension de leurs l imi tes ,  nous ne pouvons, par 



superposition de ces deux volumes, que juger de la qualité de l'implanta- 

tion réalisée. Sur la base de notre travail, la réalisation d'un système 

informatique homogène permettant de restituer automatiquement dans un 

même espace toutes les informations concernant un même malade apporterait 

une aide appréciable lors du choix du trajet d'abord du volume tumoral. 

D'autre part, le développement d'un tel système faciliterâit, à l'avenir, 

le pilotage d'un micro-robot en vue d'une plus grande précision dans le 

positionnement des instruments chirurgicaux dans l'espace stéréotaxique. 
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ANNEXE 1 : EQUIVALENCE ENTRE PLUSIEURS SOURCES PONCTUELLES ALIGNEES 

ET UNE SOURCE CONTINUE. 

Le modèle d e s  s o u r c e s  d ' I o d e  125, pour l e q u e l  nous avons 

r é a l i s é  c e t t e  é t u d e ,  c o n s i s t e  en  deux s p h è r e s  d e  r é s i n e  imprégnées 

d ' I o d e  125  i n c l u s e s  dans  un c y l i n d r e  de  T i t a n e ,  une s p h è r e  en o r  e s t  

e n t r e  l e s  deux sph6res  d ' I o d e  125  pour p e r m e t t r e  l a  l o c a l i s a t i o n  

r a d i o g r a p h i q u e .  I l  e s t  d i f f i c i l e  avec  c e  modèle de  s o u r c e s  de  r e p é r e r  

leur.  o r i e n t a t i o n  dans  l ' e s p a c e  e t p o u r  l e s  c a l c u l s  dosomèt r iques  

e l l e s  s o n t  donc c o n s i d é r é e s  comme p o n c t u e l l e s .  

L o r s q u ' e l l e s  s o n t  i m p l a n t é e s ,  c e s  s o u r c e s  peuvent ê t r e  

r e p 6 r 6 e s  i n 8 i v i d u e l l e m e n t  e t  il c s t  a l o r s  p o s s i b l e  de  c 'xlculcr  l e s  

d i s t r i b u t i o n s  de  doses  en a j o u t a n t  l e s  d o s e s  d é l i v r é e s  pour chaque 

so~ir -cc  sépar&tiicnt . mais il c ~ t  souvent  p lus  s imple  d ' a s s i i i i l l e r  c e t t e  

soiii-cc d i s c o n t i n u e  ;i une s o u r c e  c o n t  inuement r a d i o a c t i v e .  

ilans T O L I S  l e s  c a s ,  pour que l e  r a d i o t h é r a p e u t e  p u i s s e  s e  

r e f é r e r -  à son cxpCrience a n t é r i e u r e  a c q u i s e  avec d e î  so;ii.ct~\ c o n t i n u e s ,  

i l  c 5 t  s o x h a l t a b l c  q u ' l l  p u i s s e  p a s s e r  d ' u n  type  de  s o u r c c i  à l ' a u t r e  au 

mo' cri de  r:yle\ sirriples. 

DUTi tETX e t  Wi\i.1t3ERSIE (1906) /30/ o n t  nioritra q u ' i l  e s t  

poss i  t-iLc d ' a s s i r i i i l e r  une s t i r i e  de s o u r c e s  radioac . t , ivcs  ponc t i i e l~ ics  

6qri i i i  i s t ; i t> tcs  ii \!tic 5oLir.ce cont i t inc  moyeriilant cer- ta  i n e s  !,;ql c s  siiiipl 

[ i i i ~ x  s ~ ; r . i ~ ,  dc i i  S L ~ L I ~ . C L > S  ~ . : ~ i l i o ; l c t i v ~ s  d t a c t i v i t c  616iiientai1,c a  s6p;ir-;es 
(1 

pii 1. i i i i  Cc;ir.t~~rrr~~:i: 1'; ( f i  : i i ~ . ~  I ) peut ê t r e  asçir i i i lée ci uiic sotir.cc corit iriuc 

4 I I  1 rr 1.; e t  il ' i i c t  i v i  t<: 1 i n c i q u e  a = n  a o / l  . 1 

\ L ~ L I \  <t10ris L-oinpdi-6 de  c e t t e  nianiCrc , l a  i i lx t r -1  but ioii dt.\ 

< iu t i r~i r  iît ~ ~ ~ i t ~ c c i  r c c t l  l i f incs  c o t l t l n ~ ~ s  e t  a u t o u r  de  \oL!rcc\ 

Pori( t i tc l  l e5  pour* d c s  ~ c , ~ r . t c m c r i t ~  a l l a n t  dc  0,  5 cm ,5 2 crri c t  poiir d c \  

I L I I ~ C ~ I C ~ I ~ ~  < ~ < t  I V C S  A I  l a i l t  de  1 ;I 10 cm. 



- D'une manière  g é n é r a l e  l a  r é p a r t i t i o n  de  l a  dose  a u t o u r  

d e s  s o u r c e s  p o n c t u e l l e s  a l i g n é e s  e s t  d ' a u t a n t  p l u s  semblable  à c e l l e  

a u t o u r  d ' u n e  source  c o n t i n u e  que l ' e spacen ien t  e n t r e  l e s  s o u r c e s  e s t  

p l u s  f a i b l e  (nombre d e  s o u r c e s  p o n c t u e l l e s  p l u s  é l e v é )  e t  que l a  

d i s t a n c e  à l ' a x e  d e s  s o u r c e s  e s t  p l u s  grande ( i s o d o s e  p l u s  f a i b l e ) .  

FA f a i t ,  pour l e  Système de  P a r i s ,  l ' é q u i v a l e n c e  e n t r e  

une s é r i e  de  s o u r c e s  r a d i o a c t i v e s  p o n c t u e l l e s  a l i g n é e s  e t  une source  

c o n t i n u e  e s t  s u r t o u t  i m p o r t a n t e  aux n iveaux  d e s  i s o d o s e s  r e p r é s e n t a n t  

170 %, 100 % e t  8 5  % d e  l a  dose  de  b a s e .  

O r ,  dans  l e  Système de  P a r i s ,  c e t t e  dose  de  base dépend 

de  l a  d i s p o s i t i o n  géomètr ique de  c e s  l i g n e s  e t  de  l e u r  écartenient  5 

l e s  l i g n e s  de  f a i b l e  longueur  ( e n t r e  1 e t  j cm) s o n t  f a ib lement  é c a r t é e s  

( éca r t ement  er i t re  8 e t  15 mm) e t  l a  dose  de  base  e s t  en nioytnne c a l c t i l é e  

A une d i s t a n c e  de  O , j  cm t a n d i s  q u ' e l l e  e s t  c a l c u l é e  à une d i s t a n c e  de  

t ciii pour Les l i g n e s  de  grande longueur  ( e n t r e  5 e t  10 cm) p l u s  fo r t ement  

Ecai-tées (kcar tcnient  e n t r e  15  e t  2 2  min). 

Dans c e s  c o n d i t i o n s ,  nolis ~ l v o n s  montré que l ' o n  a quas i -  

> ~ i ~ i i l i t u d e  d c s  c o u r b e s  i s o d o s e s  s i  l ' é c a r t e m e n t  e n t r e  l e s  s o u r c e s  ponctuel -  

e s t  dc  0 . 5  ciii e t  c e c i  quelque s o l t  l a  longueur  de  l a  source  c o n t i n u e  

k i l i i ~ \ a l e n t e  ( f i g i i r e s  1 e t  2 )  j l ' i s o d o ç e  170 % de  l a  dose  de  base p r é s e n t e  

err f a l t .  pour l C s  i i g n c s  de  f a i b l e  longueur ,  une s é r i e  de  niaxmums a u  

nivcCtu d e  cnaquc s o u r c e  i n d i v i d u e l l e  e t  une s é r i e  de  minimums c n t r e  

c e l l e s - c i  mais c e \  f l u c t u a t i o n s  r e s t e n t  t r è s  f a i b l e s .  Par c o n t r e ,  pour 

un ecarternent e r i t r e  l e s  s o u r c e s  de  I ciri, c e s  f l u c t u a t i o n s  s o n t  I3caucoilp 

p lu .  Impurtante \  : L 1 i \ o d o s e  170 "/ de Ici dose  de  base  s e  p r4sen tc  a l o r s  

s o i ~ s  l n  toi.rii:> d e  \p l ières  c e n t r é e s  siir i c5  s o u r c e s  poncttiel l e s  :t I r , \  

i \oi ' iose\ 100 "' t.t h i  P p r é s e n t e n t  des  v, \r- l , i t lons a \ i e z  rinport,iiitc\ 

? 1 c 7 .  r i  tic peu t  ,ilor.\ p l u s  co i i \ id< i~c i -  q u '  i l y a 1-qt i i~ , i lc t icr~  

'ivcc uric 5 ~ ) u r c e  c o n t i n u e .  Ce n ' e s t  p,ir cn t i t r c  p,is l e  ca5  pour- l e s  \ocif-ces 

cic p l  LI., qt-<indc loiiqiicur ou l e s  f l u c t u n t  i n n i  coniiiiericcrrt A toirc!icr 

t ' , : i t~l~~ii icri t  ! ' l \ o d o s t  170 :%, ( f  igurc  4 ) .  



hi c o n c l u s i o n  on peut d i r e  que l ' é c a r t e m e n t  e n t r e  l e s  

s o u r c e s  p o n c t u e l l e s  d e v r a  ê t r e  c h o i s i  en f o n c t i o n  de  l a  longueur  de  

l a  s o u r c e  c o n t i n u e  a i n s i  c o n s t i t u é e  mais a u s s i ,  e t  s u r t o u t ,  en f o n c t i o n  

de  l a  d i s t a n c e  e n t r e  l e  p o i n t  d e  c a l c u l  de  l a  dose  de  base  e t  c e t t e  

source  c o n t i n u e .  

A i n s i ,  p a r  exemple, s i  l ' o n  c o n s t i t u e  une s o u r c e  c o n t i n u e  

de  longueur  5 cm à l ' a i d e  de  5 s o u r c e s  p o n c t u e l l e s  s é p a r é e s  p a r  une 

d i s t a n c e  de  1 cm e t  que l ' o n  d o i t  p a r  l a  s u i t e  c a l c u l e r  l a  d o s e  d e  base  

à O,5 cm de c e t t e  s o u r c e  c o n t i n u e  ( p a r  e x ,  2 s o u r c e s  c o n t i n u e s  é c a r t é e s  

de 1 cm),  on s ' a p e r ç o i t  f i g u r e  5 . a .  q u ' i l  n ' y  a  pas é q u i v a l e n c e  dans  

l a  d i s t r i b u t i o n  de  d o s e s  e n t r e  c e s  s o u r c e s  p o n c t u e l l e s  é q u i d i s t a n t e s  

e t  une source  c o n t i n u e .  Par c o n t r e ,  s i  l a  dose  de  base  e s t  c a l c u l é e  

a ! cni (mêmes s o u r c e s  coritiriues mals é c a r t é e s  de  2 cm), il e x i s t e  

a l o r s ,  comme l e  montre l a  f l g u r e  j . b . ,  quasi-similitude de  l a  d i s t r i b u -  

t l o u  de  d o s e s .  

l e s  s o u r c e s  c o n t i n u e s  de  f a i b l e  longueur e t  peu é c a r t é s  d e v r o n t  

donc ? t r e  co! is t l tu i ;es  p a r  dt .5 s o u r c e s  p o n c t ~ c e l l e s  sépai-Ces de  0 , 5  cm 

a l o r s  q u ' e l l e s  peiiycrit ê t r c  sCpar6es de  1 r-rri pour l e s  s o u r c e s  c o n t i n u e s  

de grande longucur  c t  p l u s  ~ ; c d r t é c b  1 'unc  de  l ' a u t r e .  
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- Source c o n t i n u e  

... Sources  p o n c t u e l l e s  

F I G U R E  1 : E q u i v a l e n c e  e n t r e  n  s o u r c e s  p o n c t u e l l e s  d ' a c t i v i t é  é l é m e n t a i r e  a  s é p a r é e s  de l a  d i s t a n c e  E  -- O  
e t  une s o u r c e  c o n t i n u e  de l o n g u e u r  1  = nE e t  d ' a c t i v i t é  l i n é i q u e  a  = n  a o / l .  

1 

F I G U R E  2 : Compara ison des c o u r b e s  i s o d o s e s  p o u r  une s o u r c e  c o n t i n u e  de l o n g u e u r  8 cm e t  16 s o u r c e s  
-- - -- ---- 

p o n c t u e l i e s  espacées de 0,5 cm. 

F I G U R E  3 : Compara ison des c o u r b e s  i s o d o s e s  p o u r  une sou rce  c o n t i n u e  de l o n g u e u r  I cm e t  3 sou rces  -- 
p o n c t u e l l e s  espacées de 1 cm. 
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F I G U R E  4 : Compara ison des c o u r b e s  i s o d o s e s  pou r  une s o u r c e  c o n t i n u e  de l o n g u e u r  8 cm e t  8 s o u r c e s  ''<'' 
p o n c t u e l l e s  espacées de 1 cm. 



- S o u r c e  c o n t i n u e  

... S o u r c e s  ponctuelles 
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( a )  

F I G U R E  5 : C o m p a r a i s o n  d e s  c o u r b e s  i s o d o s e s  pour u n e  s o u r c e  c o n t i n u e  d e  l o n g u e u r  5 c m  et 5 s o u r c e s  
p o n c t u e l l e s  espacées d e  1 cm. 

L a  d o s e  d e  b a s e  est c a l c u l é e  

a )  à 0.5 cm d e  l'axe d e  la s o u r c e  c o n t i n u e  

b )  à 1 c m  d e  l'axe de la s o u r c e  continue. 



ANNEXE 2 : CHOIX DES POINTS OU LE DEBIT DE DOSE DE BASE EST CALCULE 

POUR LES D I S P O S I T I F S  COMPOSES DE 4 LIGNES ET PLUS. 

1 - Cas d e  q u a t r e  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s  d i s p o s é e s  "en c a r r é s "  

Dans l e  c a s  de  q u a t r e  f i l s  dont  l e s  i n t e r s e c t i o n s  avec  l e  

p lan  c e n t r a l  forment  un c a r r é  p a r f a i t  ( f i g u r e  2 . l . a . ) ,  l e  d é b i t  de  dose  

de  base  DB e s t  c a l c u l é  au  c e n t r e  du c a r r é .  On remarque, e n  e f f e t ,  que 

s i  l a  f i g u r e  a v a i t  é t é  décomposée en deux t r i a n g l e s  r e c t a n g l e s ,  l a  

d é f i n i t i o n  du d é b i t  de  dose  de  base  au po in t  de  concours  d e s  m é d i a t r i c e s  

d e s  t r i a n g l e s  a u r a i t  c o n d u i t  au même p o i n t .  

P a r f o i s ,  b len  que l ' o n  a i t  cherch; à r é a l i s e r  un cari-6 p a r f a i t  

e n  i m p l a n t a n t  q u a t r e  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s ,  on o b t i e n t  un qliai1r.l lat;,r-c de  

forme quelconque.  On d o i t  a l o r s  p roceder  à une décomposi t ion dc l a  

f i g u r e  obtenue en deux t r i a n g l e s  é l é m e n t a i r e s  a y a n t  pour base l a  p lus  

petit? d e s  d i a g o n a l e s  du q u a d r i l a t è r e ,  de  mani2re à c e  que l e s  t r ~ a n g l e s  

ob te i i~ i s  s o i e n t  l c  pl us  proche p o s s i b l e  de  t  r.l,irigles é q u i l a t e i - a u x .  SI 

aucun d ' e u x  ne comporte d ' a n g l e  o b t u s  ( f i s l i r c  2 . 1 . b . )  l e  d 6 b i t  de dose  

de  base  DB e s t  l a  moyenne a r i t h m é t i q u e  d e \  d é b i t s  de  d o s e  de base ?'lémen- 

t a i r c s B U  e t  DD2 c o r r e s p o n d a n t  à chacun d e s  t r i a n g l e s .  Dans l ' a u t r e  c a s ,  
1 

l e  d i 5 p o s i t i f  ne p e u t  p l u s  ê t r e  c o n s i d é r é  coninie répondant  aux principes 

du Sy s t2me de P a r i s  ( f i g u r e  2 . 1 .  c . ) . 

FIGURE 2.1.  : D é t e r m i n a t i o n  g é o m è t r i q u e  d e s  p o i n t s  

I I 
- 

d e  c a l c u l  d e s  d é b i t s  d e  d o s e  d e  b a s e  é l é m e n t a i r e s  

d a n s  l e  c a s  d e  q u a t r e  l i g n e s .  

as~ouii ~ ~ m a i ~  



II - G é n é r a l i s a t i o n  aux d i s p o s i t i f s  composés de  plus  de  

q u a t r e  l i g n e s  

Mis à p a r t  l e  c a s  p a r t i c u l i e r  d e s  décompos i t ions  en c a r r é s  

p a r f a i t s ,  on procède d ' a b o r d  à une décomposi t ion en t r i a n g l e s  de  f a  

f i g u r e  formée p a r  l e s  i n t e r s e c t i o n s d e s  l i g n e s  r a d i o a c t i v e s  avec l e  

p l a n  c e n t r a l  ( f i g u r e  2 . 2 . ) .  On montre en e f f e t  q u ' i l  e x i s t e  à l ' i n t é r i e u r  

de  chacun des  t r i a n g l e s ,  une zone dans  l a q u e l l e  l a  dose  v a r i e  peu e t  

q u ' e l l e  e s t  minimale en  un p o i n t  proche du p o i n t  de  concours  d e s  média- 

t r i c e s  de  chaque t r i a n g l e  e t  c e c i  q u e l s  que s o i e n t  l e  nombre de f i l s  

e t  l e u r  d i s p o s i t i o n .  La d l s t a n c e  e n t r e  l e  minimuni v r a i  e t  l e  po in t  

d ' i n t e r s e c t i o n  d e s  m é d i a t r i c e s  r e s t e  f a i b l e  ( 1  à 2 m m )  e t  l a  v a r i a t i o n  de  

dose  e s t ,  e l l e ,  ~ n f é r i e u r e  à 2 S. Pour d e s  r a i s o n s  de  s i m p l i f i c a t i o n  

é v i d e n t e ,  on admet que l ' o n  peuL c d l c u l e r  l e s  d e b i t s  d e  dose  é l é m e n t a i r e s  

D B i  au  p o i n t  de  concours  d e s  m é d i a t r i c e s  de  chaque t r i a n g l e .  Le d é b l t  

de  dose  de  base e s t  a l o r s  é g a l  à l a  moyenne a r i t h m é t i q u e  d e s  d é b i t s  d e  

dose  de base é l é m e n t a i r e ç à  c o n d i t i o n  que ceux-ci  ne s o i e n t  pas t r o p  

d i f f é r e n t s  l e s  uns d e s  a u t r e s .  Pour assurer .  une homogénéité s i i f f i s a : ~ t e  

de  l a  dose  à l ' l ~ > t \ ~ i - l c u r  du volume implanti . ,  l e s  d é b i t s  de  d o ~ c  de  baxc 

é l é m e n t a i r e s  d o i v e n t  S t r e  en e f f e t  t e l s  que : 

DI3 - 10 ?< DB 4 D B i  4 DB + 10 % Di3 

où DR r e p r é s e n t e  l e  d é b i t  de dose  moyen. 

C t C s t  évidemment t o u j o u r s  l c  c a s  l o r s q u e  l e s  l i g n e s  son t  

é q u i d i s t a n t e s ,  p a r  c o n t r e  c e t t e  c o n d i t i o n  n ' e s t  jarriais rciripl i c  lorsqi ic  

l ' u n  d e s  t r i a n g l e s  possède un a n g l e  obttis ( f i g u r e  2 . 2 . c . ) .  



D6P05itif parfait 

ml* Df32 *m3 DE = - 
3 

F I G U R E  2.2 .  : C a l c u l  d u  d é b i t  de d o s e  de b a s e  dans  l e  c a s  des  

c o m p l e x e s .  
- .*_. 



ANNEXE III : DOSIMETHlE PREVISIONNELLE POUR LES SOURCES RECTILIGNES 

CONTINUES DISPOSEES SELON LES P R I N C I P E S  DU SYSTEME DE P A R I S  

ET CONSTITUEES DE PLUSIEURS SOURCES PONCTUELLES D ' I O D E  125 

ALIGNEES. 

Nous avons vue que le Système de Paris s'applique particulière- 

ment bien pour les radionucléides se présentant sous la forme de lignes 

radioactives. Ces radionucléides, habituellement utilisés en curiethérapie, 

présentent des fonctions d'atténuation et de diffusion par les tissus qui 

dlfférerit peu d'un isotope à l'autre (figure 3 . 1 . )  et les resultats de 

la dosimètrie prévisionnelle restent donc valables d'un isotope à l'autre. 

Pour l'Iode 135, cette fonction joue un rôle important dans le calcul de 

la dose absorbée à distance d'une source et ainsi le rapport O(4) et ~ ( 1 )  

de la fonction d'atténuation ~ ( d )  à 4 et 1 cni vaut 0 , 5  pour l'iode 1 2 5  

alors qu'll vaut 0,98 à0,97 pour les radioisotopes habituellement utillsSes 

en curlcthéraplc. 

Ccpcndant, nous verrons ici, que ceci n'entrain? quc dc  

faibles ar:ations sur 1 es principaux paranièt 1 . ~ 5  cnractérisatit iinc 

iiiiplantation répo!idatit aux pririclpes da SystCti~c Je Paris. 

F I G U R E  3.1. : 

Variation d e  l a  f o n c t i o n  4(d) d a n s  l'eau 

en f o n c t i o n  de l a  d i s t a n c e  d à l a  source. 



D ' a u t r e  p a r t , l ' I o d e  125 ne s e  p r é s c n t c  pas sous  l a  fornic de  

s o u r c e s  r e c t i l i g n e s  niais sous  l a  fornie de  s o u r c e s  de  f a i b l e s  d imensions  

c o n s i d é r é e s  comme p o n c t u e l l e s  l o r s  du c a l c u l  de  dose .  Ce s o n t  donc p l u s i e u r s  

de  c e s  s o u r c e s  a l i g n é e s  q u i  c o n s t i t u e n t  p a r  é q u i v a l e n c e  une s o u r c e  con t inue  

( c f .  Annexe 1)  à c o n d i t i o n  de  r e s p e c t e r  c e r t a i n e s  r è g l e s .  Nous v e r r o n s  

également que l e s  données  géomètr iques  d ' u n e  a p p l i c a t i o n  peuvent ê t r e  

complètement e r r o n é e s  s i  l ' o n  ne r e s p e c t e  pas  c e s  r è g l e s .  

a )  Diamètre d e s  manchons de  su rdosage  .................................. 

Les s o u r c e s  c o n t i n u e s  é t a n t  c o n s t i t u é e s ,  p a r  é q u i v a l e n c e ?  

de  p l u s i e u r s  s o u r c e s  p o n c t u e l l e s  alignées, I ' I s o d o e  170 % de  l a  d o s e  de  

base p r é s e n t e  une s é r i e  de  maximums e t  de  minlrnunis s e l o n  que l ' o n  s e  

t rouve  dans  un p l a n  de  s o u r c e s  ou dans  un p l a n  i n t e r m é d i a i r e  A deux plan5 

de  s o u r c e s .  

Pour j u g c r  du d i a m è t r e  du manchon dc  su rdosage ,  nous avons 

donc r e p r é s e n t é  s e s  v a r i a t i o n s  dans  un p lan  d c  s o u r c e s  l e  plil\ proche du 

plan c e n t r a l  e t  d a n s  un p lan  i n t e r m é d i a i r e  à deux p lans  dc  s o u r c e s  e t  

p l u s  proche du p lan  c e n t r a l  ( f i g u r e  3 . 2 . ) .  Le r é s u l t a t  impor tan t  à 

d é d u i r e  de  ces  u_rap\iiques é t a n t  de  d é f i n i r  l e s  écartements masliliaus e n t r c  

l e s  f i l s  q u ' i l  e s t  c o n s e i l l é  de  ne pas  d é p a s s e r  s i  l ' o n  v e u t  o b t e n i r  d e s  

r é s u l t a t s  c l i n i q u e s  optimaux (d iamèt re  du manchon de  su rdosaqe  inférieur 

à 8 mm), nous c o n s t a t o n s  que,  comme pour l e s  r a d i o i s o t o p e s  habituellement 

u t i l i s é s  en c u r ~ e t h é r a p i e ,  c e s  é c a r t e m î n t s  maximaux s o n t  d e  1 5  mm pour 

l e s  f i l s  de f a l b l e  longueur  e t  de l ' o r d r e  de  22 mm pour l e s  f i l s  de  

grande Longiieur . 

En p r n t i q u c ,  l e s  p c t ~ t s  t:c,irtcirict~t\ ( ~ i ~ e . ; p n n d c ~ : t  ,iiix p e t i t ~ , \  

I O I I ~ , L I C L ~ ~ S  de 1 l g n c <  e t  1 c \  t;c,irtcrricnt \ plu\  irripor.t,irit \ , I L I \  qi.,iriilc\ l oi1iii~~rir.s 

c t  on sc  contcri tc d '< t l~ai l~i t>\  t  r'?\ \ l rnpl c \  p~jrit' d<:t L I I  riiiricr- Id 1 oiiiriiei~r ,ic t  i :LI 

en f o n c t i o n  dc  1 ,i l orig~it-ut. LIU voliirrtc qiic 1 ' o:i ci<;\ I t . ,  t r , 1  1 t e r  e t  cit, 

1 'arrangcmcrit u t 1  1156 .  
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LONGUEUR ACT IVE  

1 

I;IGü1{15 3 .  2 .  : 111 aiilkt rc dii inanchon d e  sur .dosact~ ---- 
- dans  Ir p l a n  d e  s o u r c e s  I r  p l u s  p roche  ~ L I  p lan  

t 1*:11 t ,i ) 

- d a n s  un p l a n  i n t e r m é d i a i r e  A 2 p l a n s  d c  s o u r c e s  
e t  l e  p l u s  proche  du p l a n  c e n t r a  1 ( b )  . 



Le r a p p o r t  " longueur  t r a i t é e / l o n g u e u r  a c t i v e "  r e s t e  dans  

l e  c a s  d e  l ' I o d e  125, comme pour l e s  r a d i o i s o t o p e s  h a b i t u e l l e m e n t  u t i l i s é s  

en c u r i e t h é r a p i e ,  t o u j o u r s  compris e n t r e  0.65 e t  0.80 ( f i g u r e  3.3. ) b i e n  

que l égè rement  plus f a i b l e .  

En conséquence,  l e s  t a b l e a u x  s i m p l i f i é e s  pour chaque 

arrangement  r e s t e n t  donc v a l a b l e s ,  q u e l  que s o i t  l e  nombre de  f i l s ,  pour 

d é t e r m i n e r  l a  longueur  d e s  f i l s  à u t i l i s e r  en f o n c t i o n  d e  l a  longueur  

du volume que l ' o n  d é s i r e  t r a i t e r .  

c )  E p a i s s e u r  t r a i t é e  e t  marge de s é c u r i t é  ...................................... 

C ' e s t  i c i  que l ' o n  c o n s t a t e  d e s  d i f f é r e n c e s  a s s e z  s e n s i b l e s  

s u r  l e s  v a l e u r s  d e s  r a p p o r t s  " é p a i s s e u r  t r a i t é e / é c a r t e n i c n t "  t t  "marge 

de  s é c u r i t é / é c a r t e m e n t l '  ( f i g ~ i r c s  3 . 4 .  e t  3 . 5 ) .  

Mais on p o u v a i t  s ' y  a t t e n d r e  é t a n t  donné qu'il c x i s t e  iin 

f o r t  21-adlent  de  d o s e  quand on s ' é l o i g n e  d ' u n e  s o u r c e  d1Loiiti 12 j aLdrs  

qiic cc> ? r a d i e n t  e s t  bcaiicoup p lus  f a i b l e  pour l e s  s o u r ~ , c s  d e s  r a d i o )  \ o  toptls 

h a b i t u e l s  . C e t t e  d i f f é r c n c t .  s e  c o n s t a t e  e s s e n t i e l l e m e n t  P @ i l r  1 rappcr-t  

" S p a i s s e u r  t r a i t é e / é c a r t e n i e n t "  e t  pour l e s  grandes  longueurs  de  l i g n e s  

for-tcrncnt é c a r t é e s .  A l i i s i .  par  exemple, pour un arrangement  d e s  l i g n e s  

en t r i a n g l e ,  l a  v a l e u r  du r a p p o r t  '' é p a i s s e u r  t r a i t é e / é c a r t e m c n t l '  v a r i e  

e n t r e  1 . 2 5  e t  1 .35 e t  e s t  cn moyenne é g a l e  à 1.30 pour l e s  r a d l o i s o t o p e s  

h a b i t u e l s  a l o r s  q u ' e l l e  r e s t e  pra t iquement  c o n s t a n t e  e t  & g a l e  B 1.23 

p u i s q u ' e l l e  ne v a r i e  q u ' e n t r e  1 . 2 1  e t  1 .24 .  poui. I ' iode 125 .  

Er! c e  q u l  concerne  l a  marge de  s é c i i r i t é ,  11  f a u t ,  conimc 

pour l e s  r a d l o i s o t o p e s  habituellement u t i l i s é s  en c u r i e t h é r a p i e ,  s e  

souvcri lr  que l a  v a l e ~ i ~ '  du r a p p o r t  "marge de sécurité/écnr.tenit.!it" c \ t  

r e l a t i v e  5 l a  nioycnne iles rnarqcs 61 6rricntalrcs e t  rluc It , \  ni,ir.izcs éI6oicritcilrcs 

rrilnirnalcs, g6riCralcmcrit s ~ t u t ; c s  I;itCrplenicrit, cotidii~\t,rit ;r d c \  va lc i i rs  

p l u s  f a  ~ h l c \ .  On tic peut  donc ,  cri p:-,;t iqiic, ,iccoi-clcr qiic pcii \ic. corif ~ ~ i t i ~  

;i c c t t t 3  rriarge rie s t5cur~~t t ;  potit' Ics irr i~~l, ir i tnt  ions c.11 dciik oii p l  ~ i \ i c u i  \ 

pl, ins.  
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d )  Diniensioiis du voluine t r a i t e  ........................... 

Nous montrons i c i ,  à l ' a i d e  d ' u n  exemple, que l e s  d é f i n i t i o n s  

d e s  données géomèt r iques  d ' u n e  a p p l i c a t i o n  peuvent ê t r e  complètement 

e r r o n é e s  s i  l ' o n  ne  r e s p e c t e  pas l e s  r è g l e s  s i m p l e s  q u i  pe rmet ten t  

d ' a s s i m i l e r  p l u s i e u r s  s o u r c e s  p o n c t u e l l e s  a l i g n é e s  à une source  r e c t i l i g n e  

c o n t i n u e .  

On p e u t  v o i r  en e f f e t , ( s u r  l a  f i g u r e  3 . 6 . a . )  que ,  pour s e p t  

s o u r c e s  c o n t i n u e s  de longueur  3 cm d i s p o s é e s  "en t r i a n g l e s 1 '  e t  composées 

par  équ iva lence  de  3 s o u r c e s  p o n c t u e l l e s  e spacées  de 1 cm, l ' i s o d o s e  d e  

r é f é r e n c e  dans l e  p l a n  c e n t r a l  a  une forme c o r r e c t e .  Cependant il e s t  

i m p o s s i b l e ,  dans c e  c a s  p r é c i s ,  de  d é f i n i r  une longueur  t r a i t é e  c a r  on 

c o n s t a t e ,  dans un p l a n  p a r a l l è l e  aux l i g n e s  e t  passan t  par  l e s  p o i n t s  de  

c a l c u l  d e s  d é b i t s  d e  d o s e  de  base é l é m e n t a i r e s ,  une " d i c o n t i n u i t é "  d e  

l ' i s o d o s e  de  r é f é r e n c e  ( f i g u r e  3 . 6 . b . ) .  Par c o n t r e  c e t t e  même i s o d o s e  

e s t  c o n t i n u c  e t  permet l a  d é f i n i t i o n  d ' u n e  longueur t r a i t é e ,  s i  l ' o n  

r e s p e c t e  l e s  r è g l e s  d ' é q u i v a l e n c e  e n t r e  sources  p o n c t u e l l e s  a l i g n é e s  e t  

sources  c o n t i n u e s  r e c t i l i g n e s  : c ' e s t - à - d i r e  s i  l ' o n  c o n s t i t u e  l e s  

soiirces con t inues  à L ' a l d e  ile 0 s o u r c e s  ponctue1lt.s s é p a r 6 e s  de  0,s cm 

(figure 3 . h . c . ) .  
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A N N E X E  I V  : EKltEUR RELATIVE SUR LE DEBIT DE DOSE EN U N  POINT POUR 

U N E  SOURCE PONCTUELLE II'IODE 125 .  

- Lorsqu 'une soiirce e s t  p l a c é e  dans  l ' e a u  ( q u i  c o n s t i t u e  une 

approxirnation v a l a b l e  de  l ' o r g a n i s m e  humain supposé homogène) il 

conv ien t  de  f a i r e  i n t e r v e n i r  s u r  l e  c a l c u l  du d é b i t  de  d o s e  un f a c t e u r  @ 

t e n a n t  compte d e  l a  d i f f u s i o n  e t  d e  l ' a b s o r p t i o n  p a r  l e s  t i s s u s  q u i  

e s t  f o n c t i o n  d e  l ' i s o t o p e  e t  de l a  d i s t a n c e  r .  

Le d é b i t  de  dose  absorbée  d a n s  l e  mil- ieu e s t  a l o r s  

dD 
111 

"en 
- Ii 1-1 cp(r> dt- N "air r 2  

Une e r r e u r  dans  l a  d é t e r m i n a t i o n  de  l a  d i s t a n c e  s e  r é p e r c u t e  

s u r  l a  v a l e u r  de  
1 dli pa r  1 '  i n t e r m é d i a i r e  do î a c i e i i r  7 d t i i n e  p a r t  e t  E r 2 

? ? ( r )  d ' a u t r e  p a r t .  

S i  l e  terme .,( 1 . 1  v a r i e  lentenlerit avec r pour l e s  i s o t o p e s  

h a b i t u e l  lement u t i l i s é s  cri c u r i e t i i é r a p i e  , i 1 intervient pour une grande 

p a r t  dans  l e  c a l c u l  de do5c dans l e  c a s  de l ' I o d e  1 2 5 .  Aussi l ' e r r e u r  

r e l a t i v e  maxiiiium p o s s l b l  t, c s t  é g a l e  à 2;, Q par  ritni 3 10 cni pour l'iridium 

192 e t  vaut  O,5 % par rrini 3 j cni pour l ' J o l i e  125. 

1 Le terme - v a r i c  l u i  t r è s  v i t e  s u r t o u t  pour de  p c t i t c s  
2 

r .  v a l e u r s  de  r .  C ' e s t  ninsl cltlc pour r - 1 cm, 1 ' c r r c u r  r e l a t ~ v e  s u r  c e  

terme 

11 vau t  3 '/i par  nirri ;i j crri. 



dD L ' e r r e u r  - s ' é c r i t  : 
d t  

d ' o ù  dD (z) 2dr 
pour l e s  i s o t o p e s  h a b i t u e l l e m e n t  u t i l i s é s  - f i  dD 

(E) en c u r i e t h é r a p i e .  

C ' e s t  a i n s i  que l ' o n  a une e r r e u r  de  1 ' o r d r e  de  5 ;; S U I -  

l e  c a l c u l  de  dose  pour. une e r r e u r  de  1 mm s u r  unt- d i s t a n c e  de 5 cm. 



ANNEXE V : ANALYSE DES ERREURS DANS LE CALCUL DE LA POSITION D '  UNE 

SOURCE RADIOACTIVE A PARTIR DE CLICHES STEREORADIOGRAPHIQUES. 

La niéthode s t é r é o s c o p i q u e  c o n s i s t e  à prendre  deux c l i c h é s  

d e s  s o u r c e s  r a d i o a t i v e s  à une même d i s t a n c e  source  RX-film mais a v e c  un 

déplacement l i n é a i r e  du t u b e  de  rayons  X ,  p a r a l l è l e m e n t  au  p l a n  du 

f i l n i  e n t r e  i e s  c s p o s i t i o n s .  

C e t t e  méthode e s t  r e p r é s e n t é e  schématiquement s u r  l a  f i g u r e  1. 

Les iniages du p o i n t  P ,  à p a r t i r  d e s  p o s i t i o n s  du tube : T e t  T 2 ,  s o n t  
1 

respec t ivement  P e t  P 2 .  Le déplacement t o t a l  du tube ou base  s t é r t ioscop i -  
1 

que e s t  appelce  S c t  on n o t e  H l a  d i s t a n c e  source  RX-film ou d l s t a n î c  

f o y e r - f l l m .  

E;n p r a t i q u e  i> s e  t rouve  s u r  une r a d i o g r a p h i e  e t  P, s u r  
1 - 

1 ' a u t r e .  Lcs coordonnées  de  1' e t  1) s o n t  ( x I ,  y l )  e t  ( x 2 ,  y ) r c s p c c t i v e -  1 2 2 
riie:it c i  son t  oiequrèes d i r e c t  t>!r:crit s u r  l e s  r ad logr ï iph ies  . En p r a t  iqiie , une 

plaque de  p l t ~ \ l g l a s s  con tenan t  un c e r t a i n  n o n ~ b r . ~  d e  c r o i x  plomb6cs pcrrnet 

l e  r epérage  s u r  chaque r a d i o ~ r a p h i e  du systSme d ' a x e s  de  r é f é r e n c e  e t  l e  

c a l c u l  d e s  coor.donnii.es de T c t  T, par r a p p o r t  a c c  sys tème.  
1 d 

Si  l e  d<placcrncnt du tube  e s t  p a r a l l k l e  au plan d u  filrri, 

l e s  cooriionii6t.~ J- d c  l ) ,  c t  dc II, s o n t  identiques, on a  donc y - y,? - 1 - 

C c  i t r ~ t i o t i s  s ~ ) c t  ( x  :-=y ) s o n t a l o i - s s c i t ' f i s a n t c s  
l ? "  1 2 1 

poiir- l c  c a l c ~ i l  zi\orc!oririi.i.s x > y , z  du p o i n t  1) e t  on rriontrc qitt 



L ' e r r e u r  maximale s u r  chaque coordonnée s ' e x p r i m e  par  : 

. 6x1, bx e t  6 y  é t a n t  l e s  e r r e u r s  de  mesiires s u r  x l ,  x 2  e t  y l  
2 1 

respectiveirten t 

- S i  on c o n s i d è r e  5 < C H  on a  : 

I 
AX '. - 

1 H . A ,  a y 2 - .  B e t  A z s -  C 
S S S 

H d ' o ù  une e r r e u r  oz  d i r e c t e m e n t  p r o p o r t i o n n e l l e  a u  r a p p o r t  - s 

- Dans n o t r e  c a s .  l e s  e r r e u r s  s u r  x  
1' x 2  e t  y s o n t  i d e n t i q u e s  e t  é g a l e s  

1 
5 l ' e r r e u r  i t i r r o d u l t e  l o r s  de  l a  d i g i t a l i s a t i o n  q u i  e s t  d e  l ' o r d r e  de  

0 , 2  m m .  

En t i r a n t  l e s  c l l c h é s  s t S r é o s c o p i q u e s  de  p a r t  e t  d ' a u t r e  d ' u n e  

p o s i t i o n  c e n t r a l e ,  on o b t i e n r  on r a p p o r t  de 1' o r d r e  dc  3 pour  un aii:lc 
t 

S 
s t é r é o s c o p i q u e  de  160 ( -  50 p'ir r a p p o r t  L l a  p o s i t i o n  c e n t r a l e ) .  Ce q i i l  

nous donne polir iin z moyen de  10 c m  ilne e r r e u r  A: = 6 x 1 6xl 1 1,2mm 

On r e s p e c t e  danc Le5 o b ~ e c t i f s  f l x 6 s  ( c r r c u r  s u r  l a  p o s i t r o n  d e s  g r a i n s  = 

2 Z. 





ANNEXE V I  : MLTHODE DE NELDEK ET MEAD 

. Méthode de  r e c h e r c h e  d ' u n  minimum 

C ' e s t  une méthode h e u r i s t i q u e .  E l l e  r é a l i s e  en  e f f e t  une s u i t e  

de  t r a n s f o r m a t i o n s  géornètriques d ' u n  ensemble de  p o i n t s  a p p e l é  s implexe 

e t  évoluant:  de  manière  à d 6 f i n i r  un v o i s i n a g e  d ' u n  optimunt d e  plus  en  

plus  r e s t r e i n t .  C e t t e  méthode d i t e  a u s s i  du "siniplexe" n ' a  s t r i c t e m e n t  

r i e n  v o i r  avec l a  méthode b ien  connue en programmation l i n é a i r e  

i n t r o d u i t e  par D a n t i i ç .  

Noub I r n i i t e r o n s ,  dans n o t r e  c a s ,  c e t t e  méthode à un espace  

à 2 diniens inns .  

LL- \ in ip l rxc  é t a n t  un ensenible de  n + l  p o i n t s  engendran t  l ' e s p a c e  

R ~ ,  i 1 s ' , i ~ l i - , i  dans  n o t r e  c a s  d ' u n  t r i a n g l e .  

Pour illustrer l e  p r i n c i p e  de  base de  c e t t e  méthode d ' o p t i m i s a -  
3 

t i o n  on consicii.re iiiie f o n c t i o n  f ( x ) ,  € Ru, d é f i n i e  pa r  s e s  courbes  d c  

niveau.  Construisons un simplexe à p a r t i r  d ' u n  p o i n t  de  d é p a r t  X -0' 
Nuntérotons Lessoriiriicts de  1 à 3 par  o r d r e  de  f o n c t i o n  f ( x )  cro-Lss, intcs.  

Le p rocessus  d 1 4 v o l u t l o n  c o n s i s t e  à é l a b o r e r  un nouveau s i rnplext  :I p a r t i r  

de l  ' ancrer i  i,n ~,crripLaçant Ic p l u s  mauvais ( x , )  - par  un nouvedii point  ( C I  .> 
définir) ou t ( \ i  c \ t  ~ i t t ' s r ' i c i i r  à f ( > , ) .  .' 

. L;i pi-cirii<>i-c op6r.at i o n  cnvisagCe c s t  1;r r&f lexir3ri. 

. 1 - 1  l c  L o n s i s t c  ,'i rCrriplaccr x ,  par son s y m 6 t r i q ~ i c  par. r-;ippor.t - ,> 
au r i i l 1  ~ c i i  d e  i \ ,  . ; , ) i .  A p a r t i r  d c  c e t t e  ~ d i ' e  l e s  a ~ i t e i ~ r s  o n t  i r i t r o c l ~ ~ l t c ,  - - 
dciiu a u t r e \  tr,in\forrtiat ions  : 1 ' e x p , i n ~ i n t i  txt Ic i  co t i t r , iz t lo t i .  L 1 , i  1 ~ 0 i . i  rtirrit, 

propreriicrit d i t  d s f ' i n l t  a l o r s  L1eiicii,~~rienicrit d c  c e s  t r a n s f o r r i t t i o n ~  q i i ' i  1 

convl?rit de  r & a l i \ c r  pour c s s n y c r  d ' a t t c i n d r c  un niin~inurri d a n s  I c s  

mcil l e u r e s  cond i t  i o n s .  



Son développement n é c e s s i t e  l e s  n o t a t i o n s  s u i v a n t e s  : 

xh = sommet c o r r e s p o n d a n t  à f ( x h )  = max f ( x . )  i = 1 ,  ... n + î  - - -1 
i 

x s  = sommet c o r r e s p o n d a n t  à f ( x s )  = max f ( x .  ),i f h - - -1 

x = sornmet c o r r e s p o n d a n t  à f ( x  ) = min f ( x . ) .  - 1 1 - 1 
n + l  i 

x = c e n t r e  du s implexe  : x = - x .  i f  h l L -1 
- 0  -O n i= 1 

I'our un espace  à d e u s  d i n ~ e n s i o n s  

x = nias d e s  sommets -h 

s = niin d e s  sornniets - L 

s - sommet n ' b t a n t  n i  l e  minimum, n i  l e  niaximiim - S 

. Yous donnotis rnairltcnant l c s  d i f f  é r c t i t e s  t r a n s f  orrriations dii s implexe 

e t  l a  r econna i s sance  de  s e s  sommets au c o u r s  d ' u n e  i t é r a t i o n  de  l a  

méthode de  % e l d e r  e t  Mead a i n s i  qu 'un  organigramme de c e t  a l g o r i t h m e .  





C o n s t r u c t i u n  l u  sinplexr r--- 


