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INTRODUCTION GENERALE

L'Automatique, par ses méthodes d'acquisition, de
traitement ou d'exploitation puis de restitution d'images a, depuis
quelques années, de nombreuses applications dans le domaine des sciences
médicales.

Tout naturellement le systéme visuel, parmi les systémes
de perception sensorielle, a été le plus développé et le plus structure.
Bien qu'il ne donne, au premier abord, qu'une vision de 1'enveloppe
extérieure d'un objet, c'est pourtant, par 1'intermédiaire d'une image,
que 1'on prend connaissance de la position et de la nature de ses
structures internes.

Avoir une représentation spatiale la plus exacte possible
du cerveau avant de s'autoriser 3 1'explorer est depuis longtemps au
centre des préoccupations de la plupart des neurochirurgiens, ainsi 1a décou-
verte des rayons X par Roentgen en 1895 permit de faire le premier pas
dans la visualisation des structures cérébrales. Ce furent deux Anglais,
Horsley et Clark, qui les premiers utilisérent les trois dimensions de
1'espace pour mettre au point un appareil permettant, chez les animaux
de laboratoire, de positionner les structures intra-cérébrales par rapport
a des repéres osseux. Le passage a, 1'homme posait des problémes d'une
grande complexité : Il s'agissait de définir une méthodologie nouvelle
ne tenant pas compte des repéres osseux et faisant ébstraction des

variations de forme et de taille des cerveaux humains.

La méthocde de repérage, basée a la fois sur des structures
osseuses et intra-cérébrales, définie par Spiegel et UWycis se révéla
insuffisante : 11 était indispensable de définir la position des
différentes structures en fonction de repéres invariables. C'est le grand

mérite de Talairach, dés 1952, d'avoir montré que la ligne de base



unissant la comissure antérieure et la comissure postérieure pouvait
constituer ce systéme de référence. Mais, pour ce faire, il était
indispensable de visualiser directement ces structures grace aux
examens radiologiques de contraste pratiqués chez chaque malade, en
conditions stéréotaxiques.

La démarche stéréotaxique, a partir de 13, prend toute
son ampleur et trouve un champ d'application exemplaire dans 1'approche
des processus tumoraux intra-cérébraux.

Dans le cas ou le tissu tumoral est radic-sensible, c'est
encore grace a la méthode stéréotaxique que 1'on va pouvoir implanter
les substances radioactives au sein de la masse pour la détruire.

En effet, depuis les premiéres tentatives d'irradiation
in-situ de tumeurs cérébrales avec des aiguilles de radium (Pancoast
1922), de nombreuses applications interstitielles de radioéléments
ont été réalisées en neurochirurgie, en particulier depuis 1'avénement
des isotopes radioactifs artificiels et le développement correspondant
des techniques de la curiethérapie interstielle en cancérologie.
Cependant, i1 est significatif que les meilleurs résultats ont été obtenus
par la conjonction de 1'irradiation interstitielle et des techniques
stéréotaxiques dont la précision a permis de tirer réellement bénéfice
du caractére localisé de 1'action des isotopes implantés.

L'avantage de la concentration spatiale de 1'irradiation
réalisée par la curiethérapie interstitiellie est d'introduire une
sélectivité dans 1'espace : on surdose le volume cible sans atteindre

un niveau dosimétrique trop €levé dans les structures avoisinantes.

Des lors, la questicn essentielle est la localisation dans
les trois dimensions de deux volumes : celui de la cible et celui cir-

conscrit par 1'isodose efficace, en tenant compte des structures



de voisinage, c'est-a-dire en les insérant dans 1'anatomie cérébrale.
Le succés ou 1'échec de 1'irradiation interstitielle dépendent de la
superposition plus ou moins satisfaisante de ces deux volumes.

Dans le cadre de ce mémoife, nOUS NOUS proposons,
tout d'abord, d'inclure dans la mise en oeuvre d'une implantation intra-
tumorale intra-cérébrale de sources radiocactives, une phase de transcrip-
tion des données tomodensitométriques dans 1'espace stéréotaxique afin
d'obtenir plus de précision dans la localisation spatiale du volume
tumoral ainsi qu'une meilleure définition de ses rapports de voisinage.

I1 est cependant nécessaire, avant d'entreprendre une
implantation radioactive, de prévoir la répartition des sources donnant
la meilleure distribution de dose dans le volume & traiter. C'est le
role du Systéme de Paris et son application aux sources d'lode 125 nous
permet d'utiliser au mieux les caractéristiques dosimétriques de ce
nouvel 1isotope pour une meilleure adaptation de la forme de 1'isodose
efficace a celle de la tumeur.

Cette disposition géométrique est cependant quelque peu
modifiée en fonction d'éventuels obstacles vasculaires sur les trajets
instrumentaux. Notre probléme consiste alors a repérer 1la position
des implants dans 1'espace stéréotaxique ; probléme d'autant plus ardu
que la géométrie d'une implantation de sources radioactives d'lode 125
se présente sur les clichés radiographiques comme un enchevétrement
inextricable de points.

Connaissant 1'implantation effectivement réalisée,
c'est une représentation tridimensionnelle qui, aprés un calcul de la
distribution des doses, nous permet d'identifier Te volume traité au
volume tumorai.

Enfin, par comparaison avec 1'observation d'un traitement
specifique par irradiation interstitieile d'un volume tumoral préala-
blement repéré en conditions stéréotaxiques, nous illustrons les

améliorations apportées par notre travail.
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Dans un premier temps, nous traitons dans ce chapitre,
de 1'examen scanographique /1/ qui, & lui seul, découvre la lésion
et dessine ses limites sur une image ou se lit simultanément 1'espace
1ésionnel et 1'espace cérébral. Nous constaterons que si ces images
suffisent pour définir la disposition géométrique des sources radio-
actives assurant une irradiation optimale du volume tumoral, elles
ne peuvent a elles seules - ne disposant d'aucunes coordonnées spatiales
repérées, fiables - permettre la définition des coordonnées de ces
sources radioactives dans 1'espace cérébral. Nous verrons alors
comment replacer cette image dans 1'espace stéréotaxique avec toute
la rigueur qu'exige ce contexte ; I1 est possible d'apporter au scanner
les contraintes stéréotaxiaues et de recueillir les coupes en référence
a un cadre immobilisant la téte du patient. Ce cadre de stéréotaxie
ou systéme de contention représente la piéce maitresse d'une approche
tridimensionnelle trés précise et fournit le plan de référence indis-
pensable & 1'utilisation ultérieure de toute une série d'instruments.
Les documents téléradiographiques utiles seront alors recueillis dans
un temps ultérieur en salle d'opération, la téte du patient étant
placée dans un cadre exactement identique, et les données ainsi
rassemblées vont concourir & fournir des éléments précis quant au
volume, & la topographie et aux rapports de la 1ésion avec les stru-
tures environnantes. Nous définirons alors comment confronter ces
données & des données statistiques (Atlas) résultant de différentes
approches morphologiques fonctionnelles stéréotaxiques ou non. A
1'issue de cette démarche, nous expliciterons comment dans le cas,
par exemple, d'un traitement du volume 1ésionnel par irradiation
interstitielle il devient alors aisé de définir les coordonnées des
sources radioactives dans 1'espace cérébral et de 1a, prévoir les

trajets d'implantation évitant de perturber les structures saines.



I - LA DEFINITION SPATIALE DU VOLUME TUMORAL
LA SCANOGRAPHIE.

I.1. Principes_et _techniques_de_la_scanographie
Comme la radiologie conventionnelle, la scanographie utilise

la propriété des rayons X de traverser les structures anatomiques

en s'affaiblissant progressivement par les phénoménes d'absorption

et de diffusion. Au lieu cependant d'obtenir une image sur un film

radiographique, la scanographie utilise une mesure chiffrée de

1'absorption d'un faisceau trés ciaphragm@ traversant un plan de la

structure anatomique d'une épaisseur dé quelques millimétres sous de

trés nombreuses incidences. Ces mesures multiples permettent d'obtenir

par ordinateur une reconstruction, également chiffrée, des densités

radiologiques. L'image est donc le résultat d'une mesure d'absorption,

puis d'un calcul et enfin d'une transformation en une image convention-

nelle, sur é&cran T.V. par un deuxiéme ordinateur accessoire. Le clinicien

recoit une photographie de 1'écran T.V. En scanographie, entre 1'émission

des rayons X et la lecture des clichés, il convient de suivre 1'élaboration

de 1'information a deux niveaux ; la prise des mesures et lareconstruc-

tion chiffrée d'une part, puis la transformation en image par une console

de lecture, d'autre part.

I.1.1. Prise des mesures

a) Emission des rayons X

Un tube radiogéne, analogue aux tubes conventionnels, émet
un faisceau diaphragmé en un triangle dont 1'épaisseur détermine
1'épaisseur du plan de coupe, variable de 3 mm a 12 mm et dont 1'angle
d'ouverture est de 1'ordre de 12° & 40° selon les appareils.
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b) Absorption des rayons X

Dans un plan donné, le faisceau de rayons X aborde le
corps a étudier sous des angles trés différents et est absorbé
au long d'une "ligne". Le faisceau est donc affaibTi d'un certain
coefficient selon les classiques effets photoélectrique ou compton .
La densité physique des corps et le numéro atomique importent dans
cette absorption.

c) Réception des rayons X

Le faisceau modulé est absorbé et mesuré dans une chambre au
X&non ou par un cristal. Le courant électrique en résultant est
amplifié puis mesuré et transformé en chiffres par un convertisseur
analogique digital. La donnée, en systéme logarithmique, est transmise
a la mémoire de 1'ordinateur.

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

Outre la mesure des rayons X par une série de photomulti-
plicateurs, une autre particularité du scanographe est, dans un
méme plan, la grande multiplicité des incidences. L'ensemble tube-
récepteur est en effet animé de mouvements autour du corps a étudier.
La notion de "Génération" de scanographes est liée aux caractéristiques
du mouvement de 1'ensemble tube-récepteur. Les appareils de premiére
génération utilisent un ensemble formé d'un tube a rayons X couplé
a un seul détecteur. L'ensemble subit un mouvement de translation le
long de la structure étudiée, puis une rotation d'un degré, puis une
nouvelle translation. Ce mouvement est répété 180 fois. Le temps de
coupe est donc long, de 1'ordre de quatre minutes. Pour les appareils
de deuxiéme génération, la réception du faisceau de rayons X est assurée
par une barrette comportant 40 détecteurs environ. Le mouvement est
du méme type , mais la rotation s'effectue ici par paliers de 12°.

Le temps de balayage est alors abaissé a 20, 40 ou 80 secondes.



Les appareils de la troisiéme génération suppriment le mouvement

de translation. Seule une rotation de 1'ensemble tube-détecteurs
(trés nombreux, de 1'ordre de 500 & 1000 au long d'une barrette
courbe de 30 cm de long) est effectuée. Le temps de coupe est
abaissée & quelques secondes.lLes appareils de la quatriéme génération
simplifient encore ce mouvement puisque seul le tube effectue une
rotation. Les détecteurs, au nombre de 600 a plusieurs milliers, sont
distribués au long d'une couronne compléte dont la longueur est de
1'ordre de 5 métres.

I.1.2. Reconstruction chiffrée de 1'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 a 10 mm, 1'ordinateur
dispose de trés nombreuses mesures {80 000 pour les premiers appareils,
500 000 & plusieurs millions actuellement) et reconstruit la seule
disposition interne des chiffres de densité radiologique des structures
étudiées compatibles avec.les mesures externes obtenues (figure 1.1.).
Cela améne & l1a notion de matrice, qui détermine le nombre de "points"ou
"carrés élémentaires" répartis sur 1'ensemble d'une coupe et facteur
évident de 1a qualité d'un scanographe. Actuellement, les matrices
utilisées sont au maximum de 256/256 correspondant & 65.536 points
ou pixels et sur un champ de 22 cm (crane), 1'image de base est de
1'ordre d'un mm2. Selon 1'épaisseur de coupe, cette image correspond
a 1'absorption des rayons X dans un volume de 3,6 ou 9 mm3. Le calcul,
trés complexe et comportantla recherche de plus de 50 000 inconnues,
est réalisé par un ordinateur selon des algorithmes particuliers a
chaque constructeur et non accessibles a 1'utilisateur de 1'appareil.
Pour certains appareils, ce calcul est effectué si 1'ordinateur posséde
1'ensemble des informations relatives a une coupe, pour d'autres,
i1 débute dés les premiéres et les suivantes permettent d'affiner
progressivement 1'image ( méthode itérative ) . Actuellement, le temps
de calcul ralentit le fonctionnement du scanographe car, si le temps de
coupe est abaissé a quelques secondes, le calcul exige encore 10 3
20 secondes. On s'oriente désormais, de p]us en plus, vers les
scanographes "temps réel". A la fin des calculs, les divers coefficients



TUBE : émission de rayons X, constante, valeur 10
3¢ position

I —
10 10 .
10 4¢ position
2¢ position 10 Lo
10 10
10 10
10 - t? ? - 0
1™ positibn . "

6 \
3 3 \BECEPTEURS: .
7 9 mesures des rayons X
5* 41 non absorbés ordinateur
réponse 2 | 6
1 3
{

FLOPPY DISC

FIGURE 1.1. : PRINEIPE DE LA RECONSTRUCTION DES CHIFFRES DE DENSITE RADIOLOGIQUE.

- Exemple matrice 2 : structure & 4 inconnues - 4 incidences de tube - 10 mesures

. en réalité : matrice 256 - structure 3 65 536 inconnues — 15 incidences de tube -
1 000 000 mesures.
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d'absorption en chacun des points d'une coupe, chiffrés de 0 & 2000
unités HOUNSFIELD sont enregistrés sur bande magnétique et a la
différence de la radiologie ou 1'image est déterminée, il est toujqurs
possible en scanographie de reprendre 1'examen du disque et de rechercher
une image de qualité différente.

I.2.1, Formation de 1l'image

a) Notion de fenétre

Le Floppy disc, ou la bande magnétique, contient 1'information
sous la forme d'une série de chiffres. I1 est donc nécessaire de
transférer 1'information en une image, apparaissant sur un écran, lui-
méme photographié par un systéme type Poloraid, ou par un film photo-
graphique translucide. La difficulté est alors de transformer en une
échelle de 1'ordre de 16 gris, étendue du noir au blanc, une informa-
tion répartie entre - 1000 et + 1000, mais dont seuls 50 ou 100 points
présentent un intérét. Les clichés scanographiques comportent donc une
notion de fenétre, déterminée en largeur et en hauteur (niveau moyen).
La largeur de la fenétre (figure 1.2.) détermine le nombre de points,
sélectionnés entre - 1000 et + 1000 dont 1'image apparait sur 1'écran
sous forme de 16 gris que 1'oeil peut percevoir. En d'autres termes,
1'échelle totale, correspondant a 2000 points est utilisée en radiologie
conventionnelle. Si la largeur de 1a fenétre est réduite a 100 points,
reportant les 1900 autres points dans le noir ou le blanc, chacune
des nuances des 16 gris correspond 3 des absorptions présentant des
différences de 6 unités HOUNSFIELD. Cette largeur est généralement
utilisée en scanographie cranio-encéphalique. Le niveau de la fenétre
a moins d'importance i1 détermine la densité correspondant au gris
moyen, sur 1'échelle - 1000 a + 1000. Généralement, ce niveau est
établi aux environs de + 20 a + 60 : c'est en effet autour de ces
valeurs, un peu supérieures au O (eau) que se situe la zone de densité
des tissus mous présentant un intérét diagnostique. Cette recherche du
meilleur document possible sur la console de visualisation est
évidemment importante : une fenétre trop large masque de discrétes
modifications de densité ; une fenétre trop étroite risque de méconnaitre

une 1ésion placée en dehors d'elle.
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b) Résolution spatiale et en densité

Les scanographes peuvent par ailleurs travailler selon deux
modes : résolution spatiale et en densité. Une comparaison peut aider
la résolution spatiale consiste, pour un télescope, a repérer
correctement deux €toiles de brillance égale et proche 1'une de
1'autre. La résolution en densité a pour but de faire Ta part entre
deux étoiles, relativement distantes, mais dont la brillance est
discrétement différente. La résolution en densité est utilisée en
scanographie encéphalique, ot il importe surtout de faire la différence
entre deux zones adjascentes de densité peu différente, voire presque
isodense, sans qu'il soit indispensable que les limites du processus
soient parfaitement déterminées.

1.2.2. Défauts de 1l'image

Les défauts peuvent étre T1iés a des mouvements du patient :une
rotation de 1'ordre de 5° de la tete en cours de coupe rend impossible
le calcul des densités. De méme 1'image peut-€tre de bonne qualité,
mais d'interprétation difficile si le patient est placé en position
défectueuse, en particulier en position oblique par rapport au plan
visuel. De méme la présence dans le plan de coupe d'opacités métalliques,
tels que clips, agrafes, plombages dentaires, etc...sont cause
d'artefacts pouvant rendre impossible la lecture de 1'image scanographi-
que.

Un autre type de défauts de 1'image, appelé volume partiel
est, en fait, 1ié auprincipeméme du calcul de densité : la coupe
scanographique est épaisse et le chiffre d'absorption indiqué en un
point d'une coupe est en fait une valeur moyenne des absorptions des
différentes parties d'un parallélépipede. Le phénoméne de volume partiel
n'existe pas lorsque la structure étudiée est d'une taille supérieure
a 2 ou 3 cm. Il peut étre cause d'erreur lorsque les structures sont
de petites tailles et en particulier inférieure a 1'épaisseur de coupe :
en effet, celle-ci ne peut n'intéresser qu'une partie du processus,
ce qui ne modifie pas suffisamment la densité moyenne du point pour
que cette différence apparaisse sur 1'image (figure 1.3.). Il est
donc utile en cas de suspicion d'un processus de petite taille ou de

—



structure complexe de réduire 1'épaisseur de coupe @ 6 mm voire 3 mm,
mais ceci augmente le temps d'examen. Une autre technique est d'utiliser
un chevauchement des coupes et de pratiquer, par exemple, des coupes

de 6 mm, décalées seulement de 3 mm (overlapping).

I.3. L'examen_scanographigue

I.3.1. Technique d'examen

Le patient est installé sur la table d'examen, en décubitus,
informé de 1'immobilité nécessaire pendant le temps d'examen. Les
scanners sont actuellement mobiles sur leur axe, ce qui permet de
placer le patient en position confortable, puis 1'ensemble tube/
détecteur dans le plan utile généralement vertical. En pathologie
cranio-encéphalique les plans de coupe sont réalisés selon le plan
de VIRCHOV (bord inférieur des orbites - conduits auditifs externes)
ou dans un plan suivant les lignes orbito-méatales (bords externes des
orbites - conduits auditifs externes). La hauteur du plan de coupe
est référencée par rapport a ce plan.

BN
N
e

a: image dense « OVERLAPPING »
b: image dense recoupement des
b': image peu dense coupes
¢ : image peu dense
¢’ : image non visible

FIGURE 1.3. : PHENOMENE DE VOLUME PARTIEL.



I.3.2. Exploitation du document scanographique

Le document scanographique est une reproduction, sous la
forme d'une photographie type Polaroid ou d'un film photographique
translucide, de 1'image apparaissant sur 1'écran du scanner et ol
se 1it simultanément 1'espace 1ésionnel et 1'espace cérébral. Le
clinicien tire donc de ce document différentes informations sur les
dimensions du volume 1ésionnel et sur ses rapports avec les structures
saines environnantes. I1 peut donc décider de la possibilité d'une
intervention chirurgicale et définir ce type d'intervention (exerese,
irradiation interstitielle etc...). Cependant, i1 ne peut, & 1'aide
de cette seule information, réaliser cette intervention et guider
les instruments chirurgicaux. Ainsi, par exemple, dans le cas d'un
traitement du volume tumoral par irradiation interstitielle, la
connaissance des Timites de ce volume dans les différentes coupes scano-
graphiques permettrait de définir la position relative des sources
radioactives assurant une irradiation optimale*, mais la position
absolue, resterait indéfinie car, comme nous allons le voir maintenant,
il n'existe, sur ces image scanographiques, aucun repére permettant de
relier un point a un systéme de coordonnées de référence indispensable
a une approche tridimensionnelle précise et a 1'utilisation ultérieure
de toute une série d'instruments.

I.3.3. Les erreurs limitant 1'exploitation du document

scanographique

Les coupes scanographiques sont en général considérées
comme paralléles & une ligne de base classique, par exemple orbito-
méatale. Un point pourrait donc étre défini par ses coordonnées x et y
dans le plan de coupe et en coordonnée z par la hauteur de ce plan
par rapport a celui de référence. Or le plan de coupe est toujours le
plan tube/détecteurs et son parallélisme avec le plan de référence

(assuré en amenant un pinceau lumineux en concordance avec les repéres

* Nous verrons dans le chapitre II comment définir la disposition géomdtrique des
sources radioactives a partir de paramtres caractérisant le volume tumoral .

longueur, épaisseur, etc...
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anatomiques {(orbites, C.A.E.) définissant cette ligne de base) n'est
pas toujours parfaitement réalisé et de plus il peut y avoir mouvement
du patient entre les différentes coupes.

La transposition du document scanographique dans un systéme
de coordonnées de référence (espace stéréotaxique ) court donc deux
risques d'erreur ; I1 existe une incertitude angulaire au moins égale
3 T 8° et une incertitude linéaire de 1'ordre de ¥ 5 mm /2/. Ces
incertitudes deviennent rédibitoires lorsque 1'on veut atteindre de
petites 1ésions et peuvent dans ce cas atteindre plusieurs centimétres.

Dans le paragraphe suivant, nous montrons que ces difficultés

peuvent étre tournées si 1'on recueille les documents tomodensitométriques

en conditions stéréotaxtiques.

IT - L'ENVIRONNEMENT STEREOTAXIQUE

II.1.1. But et contraintes

Nous avons vu que notre but est d'obtenir, sur les documents
scanographiques, certains renéres nermettant de définir les coordonnées
d'un point par rapport a un systéme de coordonnées de référence régissant
1'espace stéréotaxique. De plus, quelque soit le dispositif utilisé, il
devra, soit assurer le parfait parallélisme entre le plan tube/récepteur
ou plan de coupe du scanographe et le plan de référence, soit permettre
de retrouver 1'orientation du plan de coupe par rapport au plan de
référence. Finalement, ce dispositif ne devra créer aucun artefact sur
1'image scanographique, donc dégager le volume a étudier de tout
élément métallique, et en plus étre compatible avec les dispositions

mécaniques générales du scanner utilisé.
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I11.1.2. Méthode : adaptation du cadre de stéréotaxie

En régle générale le dispositif utilisé va étre une adapta-
tion du cadre de stéréotaxie utilisé en salle d'opération, fixé chirur-
calement & la téte du natient, constitué d'éléments métalliques et qui
sert de support aux différents instruments chirurgicaux utilisés.

L'adaptation du cadre de stéréotaxie devra étre constitué
d'un matériau ne créant pas d'artefacts sur les images scanographiques,
de la fibre de carbone par exemple. Les caractéristiques géométriques
de 1'adaptation du cadre sont de préférence indentiques a celle du
cadre de stéréotaxie ; 1'origine et la direction des axes de coordonnées
sont en effet définis par rapport au cadre.

: L'adaptation du cadre de stéréotaxie ne garde, dans les
solutions proposées, que les armatures constituant le plan de référence
ainsi que celles soutenant le dispositif de fixation a la téte du
patient. Le dispositif de repérage des coordonnées vient s'adapter
sur ces armatures.

Une premiére solution /3/ consiste en deux plaques de
plastique, fix&es sur les deux cOtés du cadre, perpendiculaires
au plan de coupe. A 1'aide d'un matériel radio-opaque, on matérialise
les plans X = 0 et Y = 0 ainsi qu'une droite Y = X (figure 1.4.).
Le cadre est attaché au 1it du scanner et au début de la procédure
de prise des images scanographiques, celui-ci est positionné de maniére
a assurer le paralléiisme des plans de coupe et du plan de référence
(Y = 0). Les coupes requises sont alors réalisées successivement a
différentes valeurs le long de 1'axe Y du systéme de coordonnées.
La droite reliant les intersections des fils iatérialisant 1'axe Y
sur chacun des disques avec le plan de coupe va donner sur 1'image
scanographique 1'orientation de 1'axe Z. Le milieu du segment rejoignant
ces deux intersections donne la projection de 1'origine dans ce plan
et 1'axe X est porté par la droite perpendiculaire a 1'axe des Z dans

le plan de coupe et passant par 1'origine. Les intersections des
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Le point P a pour coordonnées X = XP,
y=HetZ=1
p

Les informations issues des points A' et B!
sont insuffisantes pour détecter et donc
quantifier 1'erreur angulaire a sur le plan de
coupe.

CS : Coupe Scanographique

cs ' : Coupé Sdan&graﬁhiqué
erreur angulaire o

FIGURE 1.4,

fils, matérialisant les droites Y = X, avec le plan de coupe permettent
de connaitre sa hauteur, par rapport au plan de référence, qui corres-
pond en fait a la coordonnée en X de ces intersections.

Cette solution a 1'avantage d'étre trés simple et de
permettre une transcription directe des données tomodensitométriques

dans 1'espace stéréotaxique. Son inconvénient est que la précision
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sur le transfert de données est directement 1iée & la précision avec
laquelle on assure le parallélisme entre le plan de ré&férence et le
plan de coupe du scanner. Inconvénient accentué par le fait que les
informations fournies par cette méthode sont insuffisantes pour quanti-
fier 1'erreur angulaire si elle existe.

Une deuxiéme solution /4/,/5/,/6/ permet de résoudre ce
probléme en fournissant un nombre suffisant d'informations sur 1'orien-
tation du plan de coupe par rapport au plan de référence. Le dispositif
de repérage est alors constitué de trois systémes composés chacun de
deux barres verticales et d'une diagonale (figure 1.5.). Chacun d'eux
produit sur 1'image scanographique trois ellipses. Celle produite par
la diagonale se situant toujours entre celles issues des barres
verticales, leurs positions relatives permettent le calcul dans 1'espace
stéréotaxique des coordonnées du point d'intersection de Ta diagonale
avec le plan de coupe (figure 1.6.). Ce calcul répété pour chacun des
trois systémes donne alors trois points d'intersection du dispositif
de repérage avec le plan de coupe du scanner et fournit ainsi 1'orien-
fation de ce plan par rapport au plan de référence. Un point de coordonnées
(X, Y) sur 1'image scanographique est transformé en un point de coordonnées
(x', y's z') dans 1'espace stéréotaxique a 1'aide du calcul matriciel
suivant :

-1

X] Yo SR
X'yt o= I (X Y, ] X5 ¥h 2
X3 Y3 1 X3 Y3 23

(xi,yi,l) étant les coordonnées des intersections des diagonales dans
le plan de coupe (le systéme de coordonnées associé & 1'image scano-
graphique considére cette coupe comme un plan paralléle au plan

X,Y et de coordonnée 7 non nulle. Pour des commodités de calcul, 7

est fixé arbitrairement égal & 1).

(x%,y%,z%) étant les coordonnées des points d'intersection des diagona-

les dans 1'espace stéréotaxique.
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FIGURE 1.5. : Les trois systimes composés de deux barres verticales ét_d‘une diagonale fournissent

des informations suffisantes pour connaitre 1'orientation du plan de coupe par rapport au plan
de référence.

FIGURE 1.6. : Les trois barres A, B et C fournissent résbédtivéméﬁt sur l'imagé scan&@raphique
trois ellipses A, B et C. Leurs positions relatives permettent de calculer les coordonnées
dans 1l'espace stéréotaxique du point d'intersection de la diagonale avec le plan de coupe.

La connaissance de 1'orientation du plan de coupe scanogra-
phique améliore ainsi la précisionsur le transfert des données tomo-
densitométriques dans 1'espace stéréotaxique. Cette précision est ici
limitée par la difficulté d'estimation du centre des ellipses sur
1'image scanographique, cependant une étude théorique (RUSSEL & BROWN)
Investigative Raciology(July-August 79)a montré que cette erreur reste
en moyenne égale-a un pixel (N 1 mm) et qu'elle entrainait une erreur
encore plus faible sur le tragéfert d'un point de 1'image scanographi-
que dans 1'espace stéréotaxique.
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En résumé, 1'obtention du document scanographique en conditions
stéréotaxiques permet de transcrire les données tomodensitométriques
dans 1'espace stéréotaxique matérialisé sous la forme du cadre de stéréo-
taxie. On détermine ainsi la position de la cible et des instruments
chirurgicaux dans un méme systéme de coordonnées et il devient alors
aisé de guider ces instruments en vue de réaliser 1'intervention chirur-
gicale qui s'impose (ponction, implantation de sources radioactives, etc...).

C'est @ ce niveau que 1'on constate deux utilisations différentes
des informations scanographiques recueillies en conditions stéréotaxiques.
Pour Tes techniques les plus récentes, cette seule information suffit
en effet pour le guidage des instruments chirurgicaux /8/,/9/,/10/,/11/,
/12/,/13/,/14/,/15/. Le neurochirurgien décide du trajet et du point de
pénétration de ces instruments en fonction, bien sir, de la position
de la cible mais aussi en fonction de son expérience et de sa connaissance
de 1'espace cérébral. Une autre technique, la plus ancienne, définie par
TALAIRACH bien avant 1'avénement des scanners, /7/ tend a intégrer cette
information parmi d'autres et plus particuliérement avec 1'angiographie
qui est une radiographie montrant la modification éventuelle de la position
des vaisseaux par le volume tumoral. Un reproche fait aux techniques
nouvelles étant en effet de définir les trajets des instruments chirurgi-
caux sans disposer d'une visualisation des vaisseaux irriguant 1'espace
cérébral et de courir ainsi le risque d'hématomes post-opératoires.

Pour ce type de problémes, les utilisateurs des nouvelles techniques
(U.S.A. surtout) considérent cette radiographie comme une sécurité, mais
nous allons voir qu'elle permet aussi de passer d'un systéme d'axes

1ié au patient & un systéme d'axes normalisé (Atlas). De cette maniére,
le neurochirurgien ayant décidé d'un trajet instrumental, peut, sur ces
documents, visualiser les zones qui seront traversées par 1'instrument
chirurgical alors que pour les techniques nouvelles, cette méme démarche
est réalisée sans visualisation directe du trajet instrumental, sinon
qu'en reportant sur 1'image scanographique, 1'intersection de ce trajet
et du plan de coupe correspondant.
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I1.2. Les _documents_téléradiographiques

Ces documents fournissent, en général, des informations
vasculaires que 1'on doit reporter dans 1'espace stéréotaxique.

La téléradiographie utilise donc une distance tube-plaque
permettant d'atténuer au maximum 1'aarandissement de 1'image radio-
graphique. C'est une distance de 4m50 a 5m qui est généralement
retenue. Par ailleurs, 1'axe des rayons X est perpendiculaire au
plan du film et passe par les plans médians du systéme de contention
(Cadre de Talairach). On utilise en général 2 tubes fixes pour la
face et le profil, cependant le tube de profil estmonté sur une colonne
pour réaliser des incidences stéréoscopiques /16/.

On pourrait penser, en effet, que les documents téléradio-
graphiques, recueillis selon les incidences frontales et latérales
rigoureusement perpendiculaires entre elles et paralléles au plan
du cadre, suffisent au repérage du trajet d'un vaisseau intra-cérébral.
Cependant, du fait de Ta complexité de ces trajets et du fait de
nombreuses superpositions des vaisseaux sur 1'image radiologique
(qui n'est qu'une projection dans un plan d'un espace tridimentionnel),
ce type de repérage impose une étude minutieuse des deux clichés de
face et de profil et on est amené a recréer mentalement ce qui pourrait
étre le trajet d'un vaisseau.

Deux radiographies réalisées selon des incidences stéréosco-
piques vont fournir un réseau de courbes spatiales que la vision stéréo-
scopique rend tridimensionnelles.

La stéréoscopie consiste en effet a réaliser deux clichés
situés dans un méme plan, a partir de deux positions du tube de
rayons X se déduisant 1'une de 1'autre par translation parallélement
a ce plan. Les imaces sur les films de tous les points de 1'espace
subissent une translation de méme direction et dont 1'amplitude est
fonction de la distance du point au plan des clichés. Un appareil,
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appelé stéréocomparateur, restitue une image virtuelle stéréoscopique,
a partir de ce couples de clichés, mais il permet, également, grace

a des systémes mécaniques et optiques, de déplacer un index et de le
faire coincider avec un point choisi pour le calcul de ses coordonnées
spatiales. On peut ainsi, en pointant un grand nombre de points sur

un méme vaisseau, déterminer son trajet dans 1'espace cérébral /17/.
L'application directe et intéressante est de déterminer les inter-
sections de ces vaisseaux au niveau des coupes tomodensitométriques
encore faut-i1 transcrire correctement les données tomodensitométriques
sur ces images radiologiques, c'est ce que nous décrivons maintenant.

IT.3. Transcription des_documents_scanographiques

Nous venons de voir, en effet, que les documents téléradio-
graphiques sont recueillis selon les incidences frontales et latérales
rigoureusement perpendiculaires entre elles et paralléles au plan du
cadre. Le cliché de profil étant en plus pris sous deux incidences
différentes pour étre en possession d'un couple de radiographies
stéréoscopiques. I1 est donc intéressant de recueillir les coupes
scanographiques sous la forme de plans horizontaux afin de disposer
de trois séries de documents représentant 1'espace cérébral selon les
troisplans orthogonaux classiques de représentation spatiale. En effet,
les radiographies sont le résultat d'une projection de 1'espace cérébral
sur un plan et il serait dérisoire, dans le but, par exemple de déterminer
sur les stéréoradiographies les points permettant Te calcul des coordonnées
des intersections de vaisseaux avec une coupe scanographique, de réaliser
celle-ci selon un plan qui ne soit pas paraliéle au plan de référence.
D'autre part, utiliser un cadre en fibre de carbone par exemple pour
le repérage scanographique et dans un temps ultérieur, en salle d'opéra-
tion, positionner la téte du patient en affichant sur un cadre exacte-
ment identique les coOtés relevés sur le premier avant de le fixer
chirurgicalement, améne des distorsions possibles de mise en place
de la téte évaluées a * 1,5 mm et a ¥ 2° angulaires. Une solution est
de fixer sur la téte du patient, dans un premier temps, les armatures
constituant le plan de référence, puis d'y assembler les dispositifs
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de repérage dans une position définie par des mécanismes précis lors
des procédures scanographiques et radiologiques et finalement, au début
de 1'intervention chirurgicale, remplacer ce dispositif par celui
permettant le guidage des instruments chirurgicaux /4/.

Le transfert des données tomodensitométriques sur les
documents radiologiques étant rgalisé le neurochirurgien est alors
en possession de ce qui est appelé le morphogramme individuel
qu'il peut alors confronter aux résultats statistiques fournis par
les atlas d'anatomie stéréotaxique /16/.

ITI - PRINCIPE DE MISE EN 0EUV§E

La démarche stéréotaxique, que nous venons de décrire,
permet 1'utilisation d'atlas d'anatomie stéréotaxique et la confronta-
tion des données cu morphogramme individuel aux résultats statistiques
fournies pour de tels atlas . L'utilisation du quadrillage proportionnel
de TALAIRACH est a cet effet particuliérement intéressant /16/,/18/,/19/.
En effet, la trés grande variabilité de forme, de grandeur des cerveaux
a nécessité la mise au point d'un systéme de repérage non millimétrique,
de type proportionnel pour les structures sus tentorielles. Ce systéme
utilise comme ligne de base anatomique la droite unissant la comissure
antérieure (CA) et la comissure postérieure (CP) ainsi que leurs
perpendiculaires respectives (VCA et VCP).

Les Timites de la surface & quadriller ont été définies
en tenant compte des dimensions maximales du cerveau selon des plans
stéréotaxiques (paralléle ou perpendiculaire au plan médian et 3 la
Tigne CA-CP). on prend comme longueur horizontale la distance fronto-
occipitale établie entre les points extrémes frontal et occipital
et comme longueur verticale la distance vertex-plancher de la fosse

temporale. La dimension transversale est définie par la distance
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entre les points les plus latéraux. A partir de ces points, on tire
les lignes paralléles et perpendiculaires respectivement a la ligne

de base CA-CP (clichés de profil), on détermine la ligne médiane
(clichés de face). La surface rectangulaire ainsi délimitée est constituée
de cing secteurs de dimensions variables d'un individu a 1'autre,

mais que 1'on divise toujours de la méme fagon : au-dessus de CA-CP,
en huit divisions égales, en dessous en quatre divisions égales, en
avant de VCA et en arriére de VCP en quatre divisions égales. Enfin

la distance CA-CP variable sur les clichés de profil d'un sujet a
1'autre est toujours réduite a zéro de face. Ces diverses subdivisions
forment un quadrillage individuel.

II1.2. La normalisation : 1'utiiisation des atlas

Un tel systéme, basé sur des proportions et non sur des
mesures fixes, conduit aisément & la conception d'un quadrillage
normalisé ou chaque proportion individuelle peut étre réduite a une
proportion standart.

Pour transformer le morphogramme individuel en un morpho-
gramme normalisé, on est donc amené a réaliser d'abord une opération
de quadrillage puis une opération d'ananiorphose.

J. PECKER, J.M. SCARABIN, J.M. BRUCHER et B. VALLEE (1979)
/16/ ont réalisé ces deux opérationsde la maniére suivante :

- la premiére obération consistant & obtenir un morphogramme
individuel quadrillé, est réalisée en obtenant une image vidéo du
morphogramme individuel a 1'aide d'une caméra de T.V. et en y superpo-
sant le quadrillage désiré a 1'aide d'un systeme électronique générant
des lignes trés fines sur un moniteur T.V.

L'opération d'anamorphose est réalisée par le procédé
N.ALCRLVE.. T1 s'agit d'un systéme électronique de transformation
geometrique de 1'image radiologique ou anatomique sousune forme
normalisée, c'est-a-dire sous la forme d'un modéle unique quelles que

soient les dimensions réelles des cerveaux et la position des points
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CA. CP. Le signal vidéo est appliqué sur un moniteur T.V. sur 1'écran
duquel est adapté un quadrillage normalisé de référence pour la face

ou le profil. L'opérateur dispose d'une boite noire lui permet-

tant de modifier automatiquement la forme des signaux de balayage

ligne et trame du moniteur T.V. de telle fagon que 1'image individuelle
quadrillée se superpose parfaitement au réticule normalisé. Ainsi
1'utilisation du quadriilage proportionnel permet-elle de se référer

a tout instant aux données de 1'anatomie stéréotaxique /24/ et joue

un role fondamental sur le plan topographique. Dans le domaine de

la neurochirurgie fonctionnelle, d'autres recherches ont été effectuées
dans cette méme voie, mais avec des points de repéres anatomiques
différents et utilisent donc des atlas différents /21/,/22/,/23/.
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Le neurochirurgien, disposant dans un espace unifié de
toutes les informations concernant un méme malade, définit alors la
direction selon laquelle il abordera le volume tumoral en évitant de
perturber les structures saines avoisinantes et en fonction d'éventuels
obstacles vasculaires.

Le volume 1ésionnel, vu selon cette orientation, est alors
caractérisé par différents paramétres géométriques : longueur,
épaisseur, largeur, plan médian, qui suffisent a la définition de la
disposition géométrique des sources radiocactives.

Nous verrons dans le Chapitre II, que les lignes radioactives
sont paraliéles, rectilignes et diposées de maniére & ce que leurs
centres soient dans un méme plan perpendiculaire a la direction des
lignes. Ce plan est en fait le plan médiateur de 1'application, ainsi
que le plan médian du volume lésionnel. Connaissant son orientation
dans 1'espace stéréotaxique ainsi que la position des centres des
lignes radioactives dans ce plan, un calcul trés simple positionne

les instruments chirurgicaux en vue de réaliser cette application.



lCHAPI TRE I

METHODOLOGI!E D'IMPLANTATION A PRIORI DES GRAINS
RADIOACTIFS : DOSIMETRIE PREVISIONNELLE.
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C'est le grand mérite de Paterson et Parker (1934)
d'avoir défini Te premier systéme dosimétrique en curiethérapie
interstitielle permettant de calculer,pcur un volume tumoral implanté
selonune méthodologie rigide, la "dose" chiffrée en rontgens. Ce
systéme dit de Manchester (Meredith,1967) /25/ s'est répandu dans le
monde entier et a permis de généraliser 1'emploi du radium en curie-
thérapie. Par ailleurs aux Etats-Unis, Quimby (1947) /26/ a aussi
étab1i des régles d'implantation, contribuant ainsi & codifier un emploi
optimal du radium.

A partir des années 50, 1'apparition des radioéléments
artificiels d'une part, le développement d'une législation rigoureuse
sur la protection contre les radiations ionisantes d'autre part, ont
1imité 1'emploi du radium. I1 est vrai que les indications, du fait de la
rigidité du matériel et des mauvaises conditions de protection, ne
s'adressaient qu'a de petites tumeurs aisément accessibles.

Aprés quelques années de tatonnements au cours des
années 50, les fils d'Iridium 192 vont permettre d'étendre largement les
indications de curiethérapie a des tumeurs de grand volume et d'accés
difficile grace a la souplesse du matériel et aux bonnes conditions de
protection.

De ce fait, de nouvelles méthodologies d'implantation
ont été étudiées et développées dés 1960 par Bernard Pierquin et son
équipe (Pierquin 1964 et 1978) /27/. E1les sont essentiellement basées
sur une répartition réguliére des lignes radiocactives conduisant & des
dispositifs radicactifs a la fois simpies a réaliser et trés faciles
a reproduire et ont, peu & peu, abouti & la création d'un systéme dosi-
métrique bien codifié, le systéme de Paris (Pierquin et Dutreix 1966,
Pierquin et Coll. 1969, Marinello et Coll. 1878, Dutreix et Coll. 1979) /28/.



I1 -2

Contrairement 3 1'irradiation transcutanée qui,
par une orientation convenable des faisceaux, permet d'obtenir une
dose homogéne dans la quasi totalité du volume-cible, la curiethérapie
interstitielle conduit toujours & une répartition de dose trés hétérogéne :
quel que soit le systeme d'implantation, la dose est en effet trés élevée
au contact des sources radioactives et passe par des minimums entre
celles-ci. Néanmoins une disposition judicieuse du matériel radio-
actif permet d'obtenir une dose relativement égale au niveau des
différents minimums qui peuvent alors servir de référence pour évaluer
la dose délivrée a la tumeur. Avant d'eptreprendre une implantation
radioactive, il est donc nécessaire de prévoir la répartition des
sources donnant Ta meilleuredistribution de dose dans le volume a traiter.
Cette prévision dosimétrique est d'autant plus indispensable qu'il est
toujours difficile de modifier un dispositif d'irradiation une fois
1'application réalisée.

Le systéme de Paris est un systéme de dosimétrie
prévisionnelle destiné a faciliter le travail des curiethérapeutes en
leur permettant d'établir rapidement un plan de traitement sans avoir
a effectuer de longs calculs fastidieux.

C'est ce systéme que nous avons utilisé comme méthodo-
logie d'implantation a priori des sources radioactives d'iode 125
et que nous présentons dans ce chapitre d'aprés "Dosimétrie en Curie-
thérapie" de DUTREIX, MARINELLO et WAMBERSIE. /29/

I - PRINCIPES DU SYSTEME DE PARIS

Le systéme de Paris repose sur les principes suivants :

1) Les lignes radioactives doivent étre paralléles,
rectilignes et disposées de maniére & ce que leurs centres soient dans
un méme plan perpendiculaire & la direction des lignes (figure 2.1.).

Ce plan appelé plan central est en fait le plan médian de 1'application.
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2) Le débit de Kerma linéique normal (ou 1'activité
linéique! doit étre uniforme le long de chaque ligne et identique pour

toutes les lignes.

3) Enfin les lignes radioactives doivent étre équi-
distantes. Dans le cas o0 le volume & traiter est épais, on est amené
a les implanter en plusieurs plans dont 1'espacement doit étre tel que
le principe d'équidistance doit étre respecté. Ceci implique, pour ces
applications dites "en volume", que les intersections des lignes avec
le plan central soient diposées suivant les sommets de triangles équila-
téraux (figure 2.2.a.) ou suivant les sommets de carrés (figure 2.2.b.).
Dans le premier cas, 1'écartement entre les différents plans de lignes
est égal a 0,87 fois 1'écartement d entre les lignes et égal a ce dernier
dans le second cas.

FIGURE 2.1. : Bien que composée de lignes radioactives rectilignes et paralldles
1'application {a) ne répond pas au Systéeme de Paris. Par contre 1e,
dispositif (b) dans lequel les centres des lignes sont dans un
méme plan perpendiculaire 3 leur direction (plan central) y répond.
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e
FIGURE 2.2. : Pour les dispositifs
T en plusieurs plans de lignes, le
0.87.d principe d'équidistance implique
: ( CJ) que les intersections des lignes
l avec le plan central soient
disposées suivant les sommets

de triangles équilatéraux {(a)

d ou suivant les sommets de carrés (b)

L'espacement entre les différents

plans de lignes est de 0,87 fois
1'écartement d entre les lignes

* dans le cas de dispositifs dits

"en triangles" et égal 2 ce

d ( b) dernier dans le cas de dispositifs

dits "en carrés®,

Le systéme de Paris est particuliérement bien adapté
a 1'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 diamétre
0,8 mm, contenant deux sphéres de résine imprégnée d'iode 125 et séparées
par une sphére 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 méme radionucléide /30/.

De plus, bien que 1'atténuation par les tissus soit
trés différente pour 1'Iridium 192 et 1'lode 125, nous retrouverons pour
ce radionucléide le méme type de variations sur les principaux paramétres
caractérisant une application qui respecte les principes du Systéme de

Paris.
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11 - DEBIT DE DOSE DE BASE ET ISODOSE DE REFERENCE

II.1. Forme des surfaceé isodoses

- m e we M wm am m vm tn e e m e e = e o e e = v omm

Les surfaces isodoses autour d'une ligne radiocactive
d'activité linéique uniforme présentent toutes une symétrie circulaire,
1'axe de symétrie étant la ligne radioactive. Si 1'on néglige 1'effet
de filtration aux extrémités du fil, les surfaces isodoses correspondant
aux débits de dose les plus élevés ont la forme de cigares allongés
axés sur la ligne radioactive, celles correspondant a des débits moins
élevés sont plus renflées vers le centre et tendent petit a petit vers
des sphéres.

Pour les dispositifs composés de deux, trois ou
plusieurs lignes, la forme des surfaces isodoses va dépendre essentiel-
lement de la disposition de ces lignes. Si ce dispositif répond aux
principes du Systéme de Paris, on observe toujours :

- des surfaces isodoses entourant chaque ligne,
correspondant aux débits de dose les plus élevés et dont 1a forme est
proche de celle que 1'on obtiendrait si la ligne était seule dans le
dispositif.

- des surfaces isodoses de valeur moins élevée entou-
rant 1'ensemble des lignes le plus souvent convexes prés des lignes
et concaves entre elles et se rapprochant de sphéres pour les valeurs
de débit de dose de plus en plus faibles.

11.2. Débit de dose de base

La répartition de la dose autour de lignes radioactives
implantées selon le Systéme de Paris ne varie que lentement dans la
région proche du plan central. En effet, si 1'on considére les sections
des différentes surfaces isodoses par des plans paralléles au pian cencral
(figure 2.3.) on remarque que leur forme et leurs dimensions ne se modifient
que lentement quand on s'éloigne ce celui-ci. C'est la raison pour laquelle,

dans le Systéme de Paris, la distribution de 1a dose est toujours définie

par convention dans le plan central de 1'application.




IT -6

La distribution de la dose est caractérisée par le
débit de dose de base représentatif de la moyenne arithmétique des

débits de doseminimaux @ 1'intérieur du dispositif. I1 dépend a la fois
de la géométrie de 1'implantation, de 1'activité linéique des lignes
radioactives et de la nature du radioélement utilisé.

Q6Gy/h(857.08)

FIGURE 2.3.

Sections de 1'isodose de
référence dans des plans
paralléles au plan central.

.. 2em

T 25¢m

I1.3. Isodose de référence

Alors que dans 1a plupart des systémes (en particulier
dans le Systéme de Manchester) la dose délivrée est spécifiée a une
distance donnée a 1'extérieur du volume implanté ; dans le Systéme
de Paris, la dose est spécifiée le long d'une surface isodose définie
par rapport au débit de dose de base, c'est-a-dire définie par rapport
a la dose & 1'intérieur du volume implanté. Cette surface isodose
appelée isodose de référence doit entourer au plus prés le volume cible
et a pour valeur 85 % du débit de dose de base. Le choix de cette valeur
est justifiée par les deux considérations suivantes :

- d'une part,1'isodose de référence doit correspondre
a un pourcentage assez €levé cu débit de dose de base pour assurer

1'homogénéité relative de la dose a 1'intérieur du volume implanté.

- d'autre part, 1'isodose de référence doit correspondre
a un pourcentage assez faible du débit de dose de base pour que sa forme
ne soit pas trop sinueuse ; c'est-a-dire pour que la dose le long de la

surface limitant le volume cible soit suffisamment constante.
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FIGURE 2.4. : Représentation de la distribution de la dose dans le

plan contenant les fils radioactifs (a) et dans le
plan central (b).

L'examen de la répartition de la dose dans le plan
central de différents dispositifs radioactifs et dont un exemple est
présenté figure 2.4.b. montre que 1'on peut définir géométriquement un
certain nombre de points entouré d'une zone dans laguelle la dose varie
trés lentement et correspondant aux débits de dose les plus faibles &
1'intérieur du dispositif.

C'est 1a moyenne arithmétique des débits de dose en
ces points, appelés débits de dose de base élémentaires, qui constitue
le débit de dose de base relatif au dispositif.

a) Cas de deux lignes radioactives

Le débit de dose de base DB se calcul au milieu du
segment joignant les intersections des deux lignes avec le plan central

(figure 2.5.a.).
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b) Cas de plusieurs lignes coplanaires

Le débit de dose de base est alors égal a la moyenne

arithmétique des débits de dose de base €lémentaires DBI’ DB ,....DBm

2
calculés a2 mi~distance des intersections des couples de lignes voisines

avec le plan central (figure 2.5.b.)

0B FIGURE 2.5.

oA
Choix des points ol le débit
de dose de base est calculé,
Cas de deux lignes (a) et de
plusieurs lignes coplanaires (b).

even
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c) Cas de trois lignes radioactives disposées

"en triangle" et généralisation

Dans le cas de trois fils disposés de telle facon
que leurs intersections avec le plan central dessinent un triangle
équilatéral, on démontre mathématiquement qu'il existe, dans ce plan,
une région au cenire du triangle ol la dose varie peu et que dans cette
région la dose est minimale au point équidistant des trois fils ; c'est-a-
dire au point de concours des médiatrices de ce triangle (figure 2.6.).
Dans le cas ol les intersections des fils forment un triangle quelconque,
cette démonstration ne reste valable que si le trianglec ne comporte pas
d'angle obtus. En effet, dans la cas contraitrc, lec point de concours des
médiatrices se trouve a l'extérieur du triangle (figure 2.7.) ot le
débit de dose décroit constamment a l'intérieur du triangle si 1'on
se déplace en direction du cOté opposé a 1'angle obtus ; il n'existe donc
plus de minimum de dose a 1l'intériecur du triangle et le dispositif est

inacceptable.
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FIGURE 2.6. : Distribution des doses autour de 3 fils paralldles disposés "en triangle".
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FIGURE 2.7. : Détermination géometrique du point de calcul du débit de dose de ba{e’g‘x}.
dans le cas de trois lignes disposées "en triangle". ;



11 - 10

Un cas Timite est constitué par un triangle rectangle
dans lequel le point de concours des médiatrices se situe au milieu de
1'hypothénuse du triangle. On montre, en annexe 2, que cette remarque
permet, dans le cas de quatre lignes radioactives disposées "en carré",
de définir le point de calcul de la dose de base comme étant le centre
du carré, et que pour les dispositifs composés de plus de quatre lignes,
le calcul de la dose de base se réalise aprés décomposition en triangles
de la figure formée par les intersections des lignes avec le plan central.

I11T - REGLES D'IMPLANTATION

111.1. Différents volumes

Une implantation de fils radioactifs conforme au
Systéme de Paris peut étre considérée comme correctement réalisée lorsque
la surface isodose de référence, de valeur égale a 85 % du débit de dose
de base, entoure au plus prés le volume cible, c'est-d-dire le volume

auquel on se propose de délivrer la dose prescrite. Compte-tenu de la
forme sinueuse de 1'isodose de référence, le volume cible est toujours
plus petit que le volume 1imité par cette derniére, appelé par convention
volume traité. Tous les points appartenant au volume traité recgoivent une

dose au moins égale & celle spécifiée par 1'isodose de référence (figure 2.8.;

Le volume de tissu entourant chaque ligne radioactive
est dont tous les points regoivent une dose supérieure ou égale a deux
fois la dose de référence (donc 170 % de l1a dose de base) est appelé
manchon de surdosage ou d'hyperdosage. Enfin, le volume irradié est le

volume de tissu 1imité par une surface isodose dont la valeur est générale-

ment comprise entre 30 et 70 % de la dose de référence.

MANCHON OE SURDOSAGE

I ’. OU DHYPERDOSAGE (>170% d8)
.

i [ vorume traire (2837089

'l I

. VOLUME IRRADIE (> 30%)

B Rl d At e SN,

(=
::"f?
\\\>
&

FIGURE 2.8. : Les différents volumes.
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111.2. Dimensions du volume traité

Les dimensions du volume traité sont toujours définies
en se référant aux dimensions minimales de 1'isodose de référence mesurées
a 1'intérieur du volume implanté.

a) Longueur traitée

Lorsque le dispositif radioactif ne comporte que
deux lignes, 1a longueur du volume traité est la Tongueur minimale
de 1'isodose de référence mesurée dans le plan des lignes sur un axe
paralléle et équidistant aux lignes (figure 2.9.).

Pour les implantations en un plan comportant plus de
deux lignes, la longueur traitée est devenue par convention égale & la
moyenne arithmétique des Tongueurs é&lémentaires 1], ]2""]n mesurées
sur des axes paralléles aux lignes et passant par les points de calcul
des débits de dose de base élémentaires, c'est-a-dire équidistants de
deux lignes voisines (figure 2.10.).

Une telle définition peut étre &tendue facilement aux
implantations en plusieurs plans a condition de bien évaluer les longueurs
élémentaires dans le ou les plans correspondants aux dimensions minimales
de 1'isodose de référence.

Si 1'application n'est composée que de trois fils
disposés "en triangle", on montre que 1'axe correspondant aux dimensions
minimales de 1'isodose de référence est un axe paralléle aux lignes et
passant par le point de calcul du débit de dose de base DB (figure 2.11.)

Si 1'implantation comporte plus de trois lignes,

1 .
17 722" 'n
doivent étre évaluées sur des axes paralléles aux lignes et passant

on montre de méme que les différentes longueurs élémentaires 1

respectivement par les différents points de calcul de débits de dose

1 DBZ""DBn (figure 2.12.).

Dans le cas d'une cisposition "en carrés", la définition

¢lémentaires DB

précédente conduit en fait a des axes passant par le centre du ou des

carrés formés par les lignes (figure 2.13. et 2.14.).
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FIGURE 2.9. : Représentation des dimensions du-
volume traité dans le cas dfune implantation
ne comportant que deux fils radioactifs.

FIGURE 2.11. : Représentation du volume traité pour trois lignes 5\U>
implantées "en triangle" (Isodose de valeur égale 3 85 % de la dose de base).
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FIGURE 2.10 : Définition des dimensions du
volume traité pour les implantations composées
de plusieurs lignes coplanaires.
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FIGURE 2.12. : Définition des dimensions du volume traité dans le cas des
implantations "en triangles"comportant plus de trois lignes radioactives.

FIGURE 2.13. : Représentation des dimensions du volume traité dans le cas
d'une implantation comprenant quatre lignes radioactives disposées
"en carré" (Isodose de valeur égale 2 85 % du débit de dose de base).
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FIGURE 2.14. : Définition des dimensions du volume traité dans le cas de {0

plusieurs lignes radioactives disposées selon un motif "en carrés" {Isodose \\v
de valeur égale 3 85 % du débit de dose de base).
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- 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 3@ 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'excédent
jamais 6 % de la dose de référence dans les cas les plus défavorables
et surtout n'intéressent qu'un volume trés petit.

b) Epaisseur traitée

L'épaisseur traitée a été établie pour les implantations
en un plan de lignes comme étant égale a la moyenne arithmétique des
épaisseurs élémentaires €15 €ns...0 qui sont les épaisseurs minimales
mesurées dans le plan central entre deux plans paralléles au plan des
lignes et tangentes intérieurement & 1'isodose de référence (figure 2.10.).
De méme que pour Tes longueurs élémentaires, les 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 trés petites
dimensions et le sous-dosage maximal reste du méme 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 plus complexes, les
auteurs ont jugé préférable de définir une autre grandeur, la marge de
securité, qui peut étre utilisée pour n'importe quelle dimension dans le
plan central.

¢) Marge de sécurité et débord latéral

I1 est trés important de connaitre en pratique les
distances minimales Mys Mosoenm mesurées dans le plan central entre
1'isodose de référence et tout segment joignant les intersections de
deux lignes radiocactives voisines en bordure de volume-cible

(figures 2.11. & 2.14.) pour s'assurer que la totalité du volume-cible
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est bien incluse a 1'intérieur de 1'isodose de référence. Pour les
applications en deux ou plusieurs plans de lignes, les auteurs ont
été amenés 3 définir une nouvelle grandeur, la marge de sécurité,

qui représente la moyenne arithmétique de ces distances minimales
appelées marges de sécurité élémentaires.

Pour les dispositifs en un seul plan de lignes,
la notion de débord latéral est suffisante pour caractériser la largeur
du volume traité, le débord latéral étant défini comme la distance
séparant les lignes radioactives les plus externes des limites du volume
traité, mesurée dans le plan central de 1'application sur 1'axe perpendi-
culaire aux lignes (figures2 .9. et 2.10.).

Dans le Systéme de Paris, la disposition et 1'écarte-
ment entre les lignes radioactives peuvent en principe étre choisis
Tibrement au moment de 1'application, pourvu que le volume traité ait
des dimensions suffisantes. En fait, les auteurs nous précisent qu'une
expérience clinique de plusieurs années montre que :

a) 1'écartement entre les lignes ne peut étre inférieur
a 8 mm pour des raisons pratiques de facilité et de précision de mise
en place. IL est en effet difficile d'assurer un parallélisme absolu
entre les lignes et de légers défauts de parallélisme seront d'autant
moins 1mp6rtants que 1'écartement sera plus grand. En pratique, la limite
inférieure passe de 8 mm pour les lignes de faibles longueurs (1 & 4 cm)
a 15 mm pour Tes lignes les plus longues (10 cm au plus).

b) Lorsque 1'écartement entre les lignes devient
trop important, on observe parfois des incidents de nécrose. Ceci
peut s'expliquer par des considérations physiques : le diamétre des
isodoses de forte vateur (trés supérieures au débit de dose de base DB)
croit lorsque 1'écartement augmente. C'est afin de chiffrer cette consta-
tation que les auteurs ont introduit la définition du manchon de surdosage
ou d'hyperdosage, qui n'est en fait qu'un essai de traduction des observa-

tions cliniques par des considérations physiques.
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Les auteurs ont réalisé,pour les sources rectilignes,
une €tude systématique desdimensions moyennes des manchons de surdosage
en fonction des paramétres géométriques de 1'implantation qui montre
que Teur longueur reste toujours voisine de celle de la ligne radio-
active, mais que leur diamétre dépend a la fois de la disposition des
lignes, de leur nombre et surtout de leur écartement.

201DIAMETRE DES MANCHONS [cm]
1 plan de fils
—— 2hls - - 7fils
1B
\\ ECARTE_MENT
s — 125
. 12
05| 15
o 1
0 1 ) 15 .
LONGUEUR ACTIVE [em] 7
FIGURE 2.15. Q.Variation du diamdtre des manchons de surdosage, mesuré dans le plan

central de l'application, en fonction du nombre de Plignes radioactives, de leur longueur

et de leur écartement. . . .
L'examen de la figure 2.15. relative & deux

exemples de dispositifs coplanaires montre que le diamétre moyen des
manchons de surdosage dépend peu du nombre de fils, qu'il augmente trés
vite avec 1'écartement entre les lignes et que pour un écartement donné
est d'autant plus grand que les lignes sont plus courtes. Ces résultats
restant valables dans le cas des applications en plusieurs plans de

Tignes qui, a écartement égal entre les lignes et & nombre &gal de lignes,
correspondent & des diamétres de manchons de surdosage un peu plus petit
que dans le cas des applications coplanaires.

En conclusion, les incidents de nécrose autour des
lignes radioactives intervenant le plus souvent pour aes diamétres de
manchons de surdosage supérieurs a 8 ou 10 mm, on est amenéd 3 définir

des écartementsmaximaux 2ntre les fils qu'il est conseillé de ne pas
p
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dépasser si 1'on veut obtenir des résultats cliniques optimaux ;
soit 15 mm pour les fils de faible longueur et 22 mm pour les fils de
grande longueur.

Ces conditions que nous supposerons respectées dans
la suite du texte devront parfois étre modulées pour tenir compte de
la radiosensibilité particuliére de certains tissus, de la proximité
d'organes critiques, etc....

Le but du Systéme de Paris est de permettre de réaliser
facilement des irradiations par endocuriethérapie en tirant partie de
1a souplesse du matériel radioactif disponible.

I1 a donc paru important de dégager des relations
simples permettant de prévoir avec une précision suffisante et sans
calculs laborieux les dimensions du volume traité, a condition que
quelques régles élémentaires soient respectées. Dés 1967 des études
systématiques ont été entreprises, établissant des relations simples
entre les données géométriques de 1'implantation (disposition, nombre,
longueur, écartement - des lignes radioactives) et les dimensions du volume
traité. Le programme de calcul utilisé (DUTREIX 1967) tient compte de 1la
nature du radioisotope, de 1'atténuation dans les tissus et de la
filtration éventuelle par une gaine de platine. Par contre la filtration
oblique n'est pas prise en compte ; ce qui introduit une l1égére erreur
au voisinage des extrémités prés de 1'axe, mais ne modifie pas sensiblement

les relations pravisionnelles.

Toutes les relations prévisionnelles établies dans ce
chapitre ont été éetablies en supposant toutes Tes lignes de méme

longueur active pour un dispostif donné.
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a} Longueur traitée

Pour toute implantation répondant aux normes du
Systéme de Paris, il 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, a la fois de
la longueur des lignes et de leur écartement.

Pour un dispositif composé seulement de deux lignes
radioactives (figure 2.16.), & écartement donné le rapport "longueur
traitée/longueur active" augmente avec la longueur et d@ longueur donnée,
il est d'autant plus faible que 1'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 arrangements
habituellement utilisés en pratique et pour un arrangement donné, il
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 a utiliser en fonction de 1a longueur
du volume que 1'on désire traiter (tableau BI & BIII).

Cette approximation est d'autant plus justifiée que
1'étude de la forme des surfaces isodoses montre que la dose ne varie
que lentement le long des axes paralléles a la direction des lignes
et équidistants de celles-ci, axes sur Tesquels sont précisément évaludes
les différentes longueurs élémentaires.

T RAPPORT LONGUEUR TRAITEE /LONGUEp_R ACTIVE
L Lt S —— “' ‘ FIGURE 2.16.
; . Rapport "longueur
i 2 Fils | . traitée/longueur
2 L S , ‘écartements | ) .
i 1 ! | active" pour un dispo~
l —‘ _______ J QScm sitif composé de deux
o9l iv Tern lignes radioactives.
i 15em ’
2cm
0.8» - ZSCH‘I
07}.
06 L

15
LONGUEUR ACTIVE [em]



Disposiiifs coplanaires 247 fils
Longucur Longueur active (cm)
duvolume trait¢ | d =lem |d=15cm| d=2cm |d=25cm
i 1.5
2 3 3
3 4,5 45
4 5.5 6 6
5 7 1.5 7.5
6 8,5 85
7 9.5 10 10
8 10,5 1 11
9 12 125
10 135 13,5
13 145 15
12 15,5 16
Dispositifs « en carrés » 46 et 8 fils
Longueur Longueur active (cm) !
du volume traité i
(cm) d=1em|{d=15ecm}| d=2cm d=2.$cmj
1 1.5
2 k) 3
3 4,5 5
4 6 6 65
5 7 7.5 8
6 9 9
7 10 10,5 10,5
8 1.5 11,5 12
9 13 13,5
10 14 14,5
1] 15,5 16
12 16,5 11.5
Dispositifs « en triangles » 3 d 9 fils
Longucur Longucur active {cm)
duvolumetramite | = lem|{d=15cm}| d=2cm | d=25cm
1 15 |
2 3 3
3 4.5 4,5
4 5.5 6 é N}
i S 7 7,5_ 15
r——_—‘(;‘ 8.5 —9 )
7 9.5 10 105
B 8 1 1.5 1.5
9 12,5 13
10 135 14
3 1s 155
12 16 14 ¢
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Tableau B.I. : Tableau donnant la longueur
des lignes radioactives 3 utiliser en
fonction de la longueur du volume traité
et de 1'écartement d entre les lignes
lorsqu'on les dispose en plan.

Tableau B.II. : Tableau donnant la longueur
des lignes radiocactives 3 utiliser en fonction
de la longqueur du volume traité et de
1'écartement d entre les lignes lorsqu'on

les dispose "en carrés".

Tableau B.III., : Vableau donnant la longueur
des lignes radioactives 3 utiliser en fonction
de la longueur du volume traité et de
1'écartement d entre les lignes lorsqu'on

les dispose "en triangles".
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b) Epaisseur traitée

L'épaisseur du volume traité dépend essentiellement
du type d'arrangement choisi (un ou plusieurs plans) et de 1'écartement
entre les lignes.

Si 1'on considére tout d'abord une implantation trés
simple composée seulement de deux fils, on constate que le rapport
(épaisseur traitée/écartement) augmente avec la longueur active pour des
petites longueurs de lignes inférieures a 5 cm. Au-deld, ce rapport
varie peu (figure 2.17).

Dans le cas ou 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).

Dés que 1'épaisseur a traiter croit, on a intérét a
disposer les lignes en deux plans. Pour les formes de tumeur conduisant
a un arrangement des fils en carrés, on montre que le rapport "épaisseur
traitée/écartement” reste compris entre 1,55 et 1,60 quel que soit le
nombre de fils et quelle que soit leur longueur. Comme on pourrait s'y
attendre, pour les dispositifs "en triangles" ce ravport est un
peu plus faible et ceci est di au principe d'équidistance entre les
Tignes qui impose un écartement entre les plans de lignes égal a 0,87
fois 1'écartement entre les lignes. On peut retenir que ce rapport est
en moyenne égal & 1,30 pour les dispositifs "en triangles".

QELFANFLRT EoaidSia? TRMTEE R CARTLMINT ‘
, ; i
ecariement ] l
Acm e —2emy 5 |
07 . CmTyTes™ ! —
| R ‘ 1 7]
| i i —
L AL : . BN —
06) i Tl e e
R e J—
i / }{/‘//
05 - (RN SR S
1 plon de fils :
—— 2Ry —- iy
=== 3Rk - 7fn
s 04 il
5 10 15
LONGUEUR ACTIVE [em]
FIGURE 2.17. : Rapport "épaisseur traitée/écartement” pour les

implantations coplanaires.
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¢) Débord latéral

Nous avons vu précédemment qu'il ne présente un intérét
pratique que dans le cas des implantations ne comprenant qu'un seul
plan de lignes. I1 reste proportionnel & 1'écartement entre les lignes,
le rapport de proportionnalité restant toujours de 1'ordre de 0,37 pour
les implantations ne comportant que deux lignes et proche de 0,33
dans tous les autres cas.

d) Marge de sécurité

La marge de sécurité, définie comme nous 1'avons vu
précédemment dans ce chapitre, pour les dispositifs en deux ou plusieurs
plans, dépend essentiellement de 1'écartement entre les lignes. Pour
les dispositifs "en carrés", le rapport "marge de sécurité/écartement"”
est quasi-indépendant de la longueur des lignes et de leur nombre et
reste de 1'ordre de 0.27. Pour les dispositifs "en triangles", i1 passe
en moyenne de 0.23 a 0.18 quand le nombre de fils inclus dans le dispositif
passe de 3 & 9.

Pour les dispositifs en deux plans, on notera que les
valeurs ci-dessus sont relatives & la valeur moyenne des marges &lémen-
taires et 1'on se souviendra que les marges é&lémentaires minimales,
généraTemenf situées latéralement, conduisent & des valeurs de rapport
plus faibles. En pratique, on ne pourra donc pas beaucoup compter sur cette
marge de sécurité pour les implantations en deux ou plusieurs plans.

Nous avons vu que le programme de calcul donnant les
résultats concernant la dosimétrie prévisionnelle tient compte de la
nature du radioisotope, de 1'atténuation dans les tissus et de la filtra-
tion éventuelle par une gaine de platine. Les radioisotopes habituellement
utilisés en curiethérapie et dont les calculs de dosimétrie prévisionnelle
sont effectués par ce programme, présententent des fonctions d'atténuation
par les tissus qui différent peu d'un isotope a 1'autre. Ce n'est pas
Te cas pour 1'lode 125 ou cette fonction ¢(d) joue un rdole impertant lors

du calcul de la dose absorbée & distance u'une source. Ainsi le rapport
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¢(4)/¢(1) des valeurs de 9(d) a 4 et 1 cm d'une source ponctuelle
d'lode 125 est égal a 0,5 alors qu'il vaut 0,98 a 0,97 pour les radioi-
sotopes habituels /29/, /31/.

Cependant, comme nous le présentons en annexe 3, les
variations sur les principaux paramétres caractérisant une implantation,
répondant aux principes du Systéme de Paris, restent faibles.

Une deuxiéme remarque concerne le fait que les sources
d'lode 125, de par leur technologie, sont considérées comme ponctuelles
et que plusieurs de ces sources alignées sont équivalentes a une source
rectiligne continue (cf. Annexe 1) & condition de respecter certaines
régles. Nous montrons également en Annexe 3 que les données géométriques
de 1'implantation peuvent étre complétement erronées si 1'on ne respecte
pas ces régles.

IV - LE CALCUL DE LA DOSE

Pour le traitement des tumeurs ol 1'accés au matériel
radioactif est relativement aisé (tumeur du sein, cancer de la langue,
etc...), la dose prescrite ou dose que 1'on désire délivrer a la tumeur,
est ajustée en calculant le temps de traitement, ou temps pendant lequel
le matériel radiocactif est laissé en place.

Le calcul de la dose et par la suite du temps de
traitement est toujours effectué d'aprés 1'implantation effectivement
réalisée et non @ priori pour une implantation idéale . Ce calcul passe
donc par les étapes suivantes :

- détermination des intersections des lignes radio-
actives avec le plan central par relevé de la trace des fils sur les
plaques de plexiglass maintenant les aiguilles vectrices (cancer de la
peau par exemple) ou mieux par relevé sur une coupe tomographique et
report sur papier calque (implantation intra-tumorale, intra-cérébrale
par exemple).
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- décomposition de la figure en triangles élémentaires
et détermination des points ol doivent étre évalués les débits de dose
de base élémentaires.

- calcul des débits de dose élémentaires et déduction
des débits de dose de base et de référence (calculés pour une heure)

- calcul du temps de traitement (dose désirée/dose
de référence)

- correction du temps de traitement en fonction de
la décroissance radioactive du radioisotope utilisé.

Pour 1'lIode 125, utilisée en implantation intra-tumorale,
intra-cérébrale, i1 est impossible d'avoir accés aux sources radioactives
une fois celles-ci mises en place ; 1'implantation de ces sources est
donc permanente et le temps de traitement, considéré infini, ne peut plus
étre un paramétre intervenant dans 1'ajustement de la dose prescrite.

C'est sur 1'activité des sources et sur leur écartement que 1'on joue

dans ce cas et 1'ajustement de ces paramétres et donc de la dose prescrite
se fait donc a priori pour une implantation idéale /32/, /33/. Cependant,
le calcul de la dose effectivement délivrée a la tumeur ne peut se faire
que d'aprés 1'implantation effectivement réalisée. En effet, les contraintes
subies lors de cette implantation, telle la limitation du nombre de trajets
ou le contournement d'obstacles vasculaires par exemple, imposent une
certaine technique et un certain type d'erreurs liées & cette technique.
Les sources radiocactives, une fois implantées dans les tissus, n'occupent
donc pas une place rigoureusement identique a celle définje par
1'implantation idéale . Toutefois, on reste, en pratique, suffisamment
fidéle et la différence entre la dose réellement délivrée et la dose

prescrite reste minime.

V. - ADAPTATION AUX CAS CLINIQUES

V.1. Technique d'implantation des sources

Une technique utilisée pour 1'implantation des sources
radioactives d'lode 125 consiste a déposer ces implants suivant un schéma

cylindrique.
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Une aiguille percée latéralement a son extrémite
est introduite suivant la direction principale de 1'application et
représente le grand axe de ce cylindre. L'implantation est réalisée
en rayonnant autour de cette aiguille et, schématiquement, il suffit
de passer les sources au travers du trou latéral de 1'aiguille jusqu'a
la position désirée, puis d'orienter cette aiguille en fonction de
1'application désirée, (par exemple 60° pour un triangle équilatéral)
pour obtenir la disposition voulue. Les sources sont donc placées dans un
méme plan et un retrait de 1'aiguille d'une distance correspondant a
1'écartement entre les sources permet de ré&aliser le plan suivant selon la

méme technique.

Celle-ci présente 1'avantage de limiter le nombre
de trajets d'implantation mais présente un risque d'erreur sur le
positionnement des sources. Nous nous proposons d'@tudier maintenant
1"influence de ces erreurs sur la forme de 1'isodose de référence et
sur le calcul de la dose de base.

V.2. Etude des surfaces isodoses en fonction

- e e e e e e e e e e e e e e e e e ae g e e e o e  ae — = — -
pregpuegiudieusilh G piibus s I ooy og P I =g ua et

Les formes des volumes-cible amenant le plus souvent
a une disposition “en triangles"™, nous avons 1imité notre étude & ce
type de dispositifs.

a) Erreur sur l'angle et sur le rayon

Nous avons vu que 1'on déposait les sources suivant
un cercle de rayon égal a 1'écartement choisi entre les lignes et ayant
pour centre 1'extrémité de 1'aiguille ; chaque source étant placée par
rapport & la précédente en tournant 1'aiquille d'un angle 6 égal & 60°

si 1'on veut un arrangement en triangies équilatéraux.

Une étude de 1a forme des surfaces isodoses en fonction
de 1'erreur sur cet angle montre qu'en fait c'est surtout 1'homogénéité
de la dose a 1'intérieur du triangie qui va étre modifiée et cette modifica-
tion sera d'autant plus importante que 1'erreur sur 6 sera élevée. Ainsi
pour un angle de 50° au lieu de 60°, la dose varie entre 100 et 125 % de

la dose de base & 1'intérieur du triangle alors qu'elle varie normalement
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entre 100 et 105 % pour un triangle équilatéral. La figure 2.18. montre
que 1'homogénéité de dose a 1'intérieur du triangle reste acceptable

si 6 reste compris entre 56° et 64°. D'ou une erreur admissible sur la
rotation absolue de 1'aiguille de oo,

Ecartemed: Lem
:EEEE~.en34
J)osbos ZBET 9 (mnu.L de S0 & ?00

})df‘ rlf d‘- 2"
} |
D
158,
Ao
108
The
s

FIGURE 2.18. : Variation de la dose mesurée, en pourcentage de la dose de base,

sur la médiatrice du triangle coupant le cGté opposé 3 1'angle O et en fonction du
rapport r/D.
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De 1a méme maniére, une erreur sur le rayon reste
acceptable, si 1'un des rayons étant égal a 1'écartement entre les
lignes, le rapport entre les deux rayons formant le triangle reste
compris entre 0,9 et 1,1. La variation de dose a 1'intérieur du triangle
reste en effet, dans ce cas, comprise entre 100 et 110 % de la dose de
base. Soit une erreur admissible de ¥ 1 mm pour un écartement entre les

lignes de 1 cm.

Si 1'on cumule ces deux erreurs et si 1'on étudie
leurs effets cumulés sur la forme des surfaces isodoses, on constate
qu'il existe une variation maximale de 1,5 mm sur la forme de 1'isodose
de référence cans le plan central rour un écartement entre les lignes
de 1 cm. Variation tolérable si 1'on sait que le volume traité est

toujours un peu plus élevé que le volume-cible.

b) Erreur sur la position angulaire d'un plan par

rapport & un autre

Un autre type d'erreur couvant intervenir lors de
1'implantation des sources selon la technique précédemment définie est
une erreur de positionnement angulaire d'un plan par rapport 3 un autre
et amenant un non-alignement des sources selon un axe paralléle a la
direction principale de 1'application.

Une étude sur la forme de 1'isodose de référence en
fonction de cette erreur montre que 1'on a de la méme maniére une
sorte de "déplacement angulaire" de cette isodose (figure 2.19) dans le
plan o0 il y a erreur angulaire de positionnement ; Ce déplacement étant
d'autant plus important que 1'erreur angulaire est élevée.

En fait ce type d'erreur affecte surtout le calcul
de la dose de base dans lesens, ol ce calcul ne peut s'effectuer que si
1'on est capable de repérer ies intersections des lignes radioactives dans
le plan central. Dans le cas ou ces lignes sont constituées par des
sources ponctuelles alignées, comme c'est le cas pour 1'lode 125, on ne
peut retrouver ces intersections gque si les sources sont effectivement
alignées. Un décalage angulaire entre chaque plan de sources rend
cette identification impossible et donc un calcul de la dose de base

irréalisable.
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FIGURE 2,19.
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: Représentation de 1'Isodose 85 % de la dose de base

(a) dans le plan central ol les sources sont disposées avec une erreur
angulaire de 10°

(b) dans le plan situé 3 0,5 cm du plan central.

3 sources continues, constituées de 3 sources ponctuelles espacées de 0,5 cm,
sont disposées "en triangle'.
Les sources ponctuelles situées au niveau du plan central sont disposées avec

une erreur angulaire de 10° (*) par rapport 3 la position idéale (+).
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AUTOMATISATION DU REPERAGE A POSTERIORI
DE LA POSITION DES SOURCES RADIOACTIVES.
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I - POSITION DU PROBLEME :

Les contraintes subies lors de 1'implantation des
sources, telle 1a limitation du nombre de trajets ou le contournement
d'obstacles vasculaires par exemple, imposent une technique d'implanta-

tion ainsi qu'un certain type d'erreurs liées a celle-ci.

Les sources radioactives, une fois implantées dans les
tissus, n'occupent donc pas une position rigoureusement identique
a celle définie par le systéme de Paris.

_ En fait, pour juger de la qualité d'une application,
le radiothérapeute s'intéresse d'abord a la dose délivrée au voisinage
des sources, au niveau des tissus dans lesquels elles sont implantées.
Dans cette région, seule importe la position relative des sources entre
elles, puisque tissus et sources sont solidaires. Les calculs de doses
seront cohérents, quel que soit le systéme de coordonnées pris comme
référence, & condition de définir les points de calcul par rapport au
matériel radioactif.

En second lieu le médecin s'intéresse a certaines
structures saines, plus ou moins éloignées de la région traitée et au
niveau desquelles on craint un surdosage. Pour ces régions, dont 1la
position est nécessairement définie nar raeport & un Sysigme ce coor-
données 1ié au melade, la précision recherchée est moindre, mais il
ast néanmoins important d'effectuer un repérage de la position absolue
des implants. Le degré de précision recherché dans la détermination
de la position des sources est fonction de la précision souhaitée au
niveau du calcul de doses. En effet, 1'erreur relative faite sur la
dose en un point est directement 1iée & 1'erreur relative sur la
position de ce point (Annexe IV).
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Pour obtenir une précision de 1'ordre de 5 % sur la
dose du voisinage immédiat des sources, il faut une précision de
2 % sur leur position relative. Ainsi, & 1'intérieur d'un cercle
de 5 cm de rayon, la position relative des fils entre eux doit étre
connue & 1 mm prés.

A distance, il faut considérer la position des sources
par rapport aux structures anatomiques et a 10 cm de distance la
méme précision est obtenue si cette position est connue a 2 mm prés.

Le degré de précision souhaité et les ordres de grandeurs
évoqués correspondent approximativement & la réalité et i1 faut donc
tenter de déterminer Ta position relative des sourcesa 1 mm prés et
leur position absolue a 2 mm prés.

Le repérage des sources placées a 1'intérieur de
1'organisme se fait obligatoirement @ 1'aide de documents radiographiques.
Un seul cliché ne peut pas suffire a déterminer la position des sources
puisqu'il donne 1'image plane d'un objet tridimensionnel ; il faut
donc disposer d'au moins un coupie de clichés.Un examen attentif de
ces clichés, associé si possible & une bonne connaissance de 1'applica-
tion telle qu'elle a été réalisée , permet de déterminer les deux
projections correspond a une méme source et de 13, le repérage de sa
position dans 1'espace.

Cependant, dans le cas de 1'iode 125, on introduit un
grand nombre de ces grains dans une région donnée du tissu et les
clichés se présentent alors comme un enchevétrement inextricable de
points qu'il devient bien difficile d'identifier d'un cliché sur
1'autre.

La méthode de repérage a définir devra donc nécessaire-
ment permettre 1'identification soit menuelle, soit automatique des
projections des cnircas. De plus, cette identification &tant réalisée ,
i1 nous faudra lever les ambiguités de repérage telle celle définie
par la figure suivante (figure 3.1.).
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A-t-on une source en A et C ?
ou en B et D ?

ou en A,B,C et D ?

projections

FIGURE 3.1.

L'ensemble des contraintes imposées par les caractéris-
tiques du matériel et par le nombre de sources a repérer, le degré
de précision souhaité et 1'appareillage a utiliser nous ont permis
de choisir la technique qui nous semblait la meilleure.

I.2. Choix_de_la _méthode_de_repérage

Les procédés tomographiques qui permettent de mettre
en évidence les structures situées dans un plan de coupe choisi sont
assez séduisants. On peut penser en effet réaliser un grand nombre
de tomographies paralléles et suffisamment rapprochées et repérer ainsi
1'ensemble des sources dans 1'espace |/35/,/36/].

Cette méthode est malaisée a appliquer car elle nécessite
un appareillage spécialisé et la réalisation systématique d'un grand
nombre de clichés. De plus, le repérage des grains d'iode 125 se fait
de par la technologie & 1'aide d'une sphére en or de diamétre 0,6 mm,
d'ou le risque d'un phénoméne de volume partiel qui peut éire résolu,
soit en diminuant 1'épaisseur de coupe, soit en pratiquant un chevay-
chement de ces coupes (coupes de 6 mm espacées de 3 mm, par exempie)

mais ceci se traduit toujours par une augmentation du temps d'examen.
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Les radiographies orthogonales ne vont pas nous permettre
de lever les problémes d'ambiguité de repérage définis précédemment
\/37/,/38/1|.

En effet ce probléme ne peut étre résolu que si 1'on
dispose d'une source d'informations autre que ces deux clichés. Ce
ne peut étre un troisiéme cliché orthogonal aux deux autres puisqu'il
s'agirait d'un cliché tiré dans la direction téte-pieds. Un cliché
intermédiaire entre le cliché de face et de profil serait pratique-
ment inconcevable et prendre deux clichés stéréoradiographiques de
face et un cliché de profil, ou inversement, lierait le probléme
d'ambiguité de repérage a une formulation mathématique assez complexe.

Les méthodes stéréoradiographiques nous ont paru mieux
adaptées aux objectifs fixés |/39/,/40/|. Elles consistent & r&aliser
deux clichés situ@s dans un méme plan, a partir de deux positions de
tube de rayon X se déduisant 1'une de 1'autre par translation paralléie-
ment a ce plan. Les images sur les films de tous les points de 1'espace
subissent une translation de méme direction et dont 1'amplitude est
fonction de la distance du point au plan des clichés . L'inconvénient
majeur de cette technique tient au fait que la direction perpendiculaire
au plan des films n'est pas matérialisée sur les clichés. I1 en résulte
dans cette direction une perte de précision importante surtout si la
translation du tube de rayon X est faible, mal connue et si le point
considéré est proche du plan des films /44/ (Annexe V).

Cependant, si 1'on effectue une translation du tube RX
identique de part et d'autre d'une position de référence, on va ainsi
disposer de deux clichés stéroradiogrephigues formant entre eux un
angle stéréoscopique suffisamment important pour obtenir la précision
désirée sur la position des scurces, et d'un troisiéme cliché,
oris selon la direction de référence |face qu profill, qui permettra

we lever les probiémes d'ambiguité de repérage |/41/,/42/,/43/].
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II - REPERAGE D'UNE SOURCE RADIOACTIVE A PARTIR DE TROIS
CLICHES

IT.1. Matériel et méthode

Conceptionnellement, la méthode est basée sur la prise
de trois clichés situés dans un méme plan. Une des trois positions
du tube RX étant une position de référence (face ov profil), les deux
autres se déduisent par translation identique de part et d'autre de
la position de référence et parallélement au plan des films.

Ces images radiologiques peuvent étre obtenues de
différentes maniéres :

- Soit on dispose d'un seul tube que 1'on déplace, le
patient restant immobile,

- Soit on dispose d'un tube fixe, c'est le patient qui
est déplacé .

Dans ces deux cas, le déplacement ou base stéréoscopique
est toujours mesuré avec une précision incertaine qui se reporte sur le
calcul des coordonnées des sources.

L'idéal serait de disposer de tubes accolés dont les
foyers sont séparés de la base stéréoscopique connue avec précision,
fixés a une certaine distance du plan des films déterminée elle

aussi précisément et assurant un angle stéréoscopique correct.

De tels dispositifs radiologiques existent actuellement
mais ils sont congus de maniére & obtenir un couple de clichés avec
un angle stéréoscopique entre 6° et 8° et ne répondent donc pas & nos
objectifs.

Nous utilisons un matériel radiologique permettant de
déplacer le tube RX le long d'un arc de cercle. Les trois clichés sont
pris a une méme distance tube - axe de rotation et avec un angle, par
rapport & la normale au plan des films, de + 8°, - 8° et 0°. La téte

du patient est maintenue dans un systéme de contention qui sert aussi
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de dispositif “porte-films" ; le patient est alors placé de maniére a
amener 1'isocentre de 1'appareil dans le plan du film. Le centre de
rotation du tube sert, de cette maniére, d'origine sur chacun des
films puisque sa projection est identique quelque soit la position du
tube.

©

8

S

/
2 1 5
implant 1 —»
Films

«— implant 2

1(0110)isocenrre _ I
z isocentre
Y
X
FIGURE 3.2. FIGURE 3.3.

La figure 3.3. indique la position des foyers et montre
les images obtenues dans l1e cas simple de deux sources radioactives et
de deux stéréoradiographies. Pour le calcul, les projections des implants
sur les films sont repérées nar deux tableaux a deux dimensions X33 et
j 1e numéro du film (1, 2 ou 3 pour + 8°, - 8° et 0° respectivement).

ou i représente le numéro de 1'implant donnant cette projection et

Ces données sont introduites en mémoire du calculateur
par 1'intermédiaire d'une table a digitaliser. Pour chaque film, i1 y
a initialisation de la table & digitaliser en pointant la projection de
1'isocentre.l'orcre ,dans lequel les images des implants sont digitalisées,
est quelcongue.
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Le systéme de coordonnées utilisé place donc 1'origine
a 1'isocentre avec le plan x, z a y = 0 comme plan de rotation du tube
de rayons RX.

Les données issues des radiographies vont nous permettre
de calculer les coordonnées des sources radioactives en déterminant
pour chaque stérécradiographie, 1'équation de la droite reliant 1'image
d'un implant & la source RX génératrice de cette image et en notant
les points d'intersection de ces droites.

Pour la figure 3.2. par exemple, il est clair qu'une
telle reconstruction ne peut pas a elle seule définir la position des
implants. ET1le nous permet, en effet, de localiser deux implants réels,
mais aussi ceux"faux" impiants (désignés par des cercles).

En prévision de cette difficulté, 1'utilisateur prend
soin, habituellement, d'introduire une information supplémentaire
concernant 1'identité de chaque source radioactive sur chaque film. En
pratique, cela revient a digitaliser les images des implants dans le
méme 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 toujours réalisable.

Par notre méthode, nous obtenons une nouvelle source
d'informations par 1'intermédiaire du troisiéme film (film N° 3, incidence
0°). Comme on peut le voir sur la figure 2.3. , aprés avoir tracé les
lignes de projection pour ce troisiéme film, les points correspondant
a une triple intersection représentent uniquement la position des

"vrais" implants.

Par cette méthode, la probabilité, pour qu'une triple
intersection occasionne le repérage d'un “faux" implant, est trés
faible.
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En fait, le probléme de la génération de faux implants
est 1ié a la fois aux erreurs d'imprécision des clichés {(plan de rota-
tion du tube différent du plan x, z par exemple) et aux erreurs intro-
duites lors de la digitalisation. Le résultat de ces deux facteurs
est montré figure 3.4. Ici, nous avons schématiquement représenté les
trois radiographies d'une seule source et nous avons délibérément
“agrandi" ses projections. Notre reconstruction géométrique localise
la position de la source, non plus comme un point, mais quelque part
a 1'intérieur d'un hexagone irrégulier.

Ainsi, 1'algorithme qui permettra le repérage et le calcul
des coordonnées des sources radiocactives, devra tenir compte de ces
erreurs. Nous en présentons maintenant le schéma relativement simple qui
permet de retrouver la disposition géométrique des implantations
réalisées dans les cas cliniques.

3
2 1
tmplant ——
\ fFilm
iIsocentre

FIGURE 3.4,
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I1.2. Algorithmes

Le premier pas de cet algorithme est de déterminer les
points d'intersections (ou localisations possibles des "vrais" implants)
a partir des deux stéréoradiographies. Nous devons considérer la
situation par laquelle une projection quelconque sur le film n® 1 peut
étre associée & une projection quelconque sur le film n° 2 afin de
produire un implant réel. I1 y aura donc N2 points d'intersections
possibles. Parmi ces N2 points, beaucoup peuvent étre éliminés en tant
que "faux" implants.

Les stéréoradiographies étant référencées par rapport
a 1'isocentre et prises de part et d'autre de 1'incidence 0°, on ne
garde que les intersections correspondant a des implants réels en
notant que ceux-ci produisent des images sur les stéréoradiographies
qui satisfont les conditions suivantes :

i1 T Y52

et X:ing > X

je il

Pour tenir compte des erreurs d'imprécision et de
digitalisation des clichés, on &crit ces conditions sous la forme :

- <
Hys - vy <8 (1)
et Xjp > X3y " ¢ (2)
ol ¢z est 1'erreur maximale acceptable.

Aprés aoplication des conditions (1) et (2) il nous

s . 2
reste un nombre d'implants apperents comprisentre N et N,

Le second pas de 1'algorithme va utiliser 1'information
contenue dans le troisiéme film afin de déceler si les points d'inter-

sections restants sont des implants réels ou de faux implants.
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On utilise quatre critéres pour cette analyse :
Cr(1) Pour chaque implant vrai on a (x5q + sz)/Z = X3

ou en pratique :

[y + x50 /2 = x a1 <t

Cr(2) Pour chaque implant vrai ; y.; = Yi2 = Y3

cu encore :

(ysq + yjz)/Z - Ya b s
Cr(3) Pour chaque implant réel, les trois droites reliant les images

des projections aux sources RX qui les ont générées, doivent avoir

un seul point d'intersection. En tenant compte des erreurs possibles,

cela se traduit par : Le point d'intersection déduit uniquement &

partir des deux stéréoradiographies ne doit pas étre distant de plus dec¢

de la droite reliant la projection de 1'implant sur le troisiéme film

a la position de Ta source RX correspondante.

Cr(4) Chaque image sur chaque film doit &tre utilisée une seule et
unique fois lors de la procédure de repérage des implants.

Conceptionnellement, le repérage d'une implantation & partir
des quatre critéres que 1'on vient de définir est une procédure simple
et directe.

Les principales difficultés rencontrées lors de 1'analyse
d'un tel probléme par calculateur sont la place mémoire requise et le
temps de calcul. Considérons par exemple une implantation de N sources
radioactives. Chague stéréoradiographie contient N projections, aui en
absence totale de contraintes, peuvent étre associées de N! facons.

On peut donc concevoir N! dispositions géométriques de 1'implantation
a partir de ces stéréoradiographies. Notre but est de retrouver la
solution correcte en utilisant les informations recueillies sur le

troisiéme film. La compiexité de ce probléme croit rapidement avec N.
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Ainsi pour une implantation de 5 sources radioactives N! = 120
et NI = 16 x 10°°
possibilités demande un temps de calcul considérable.

pour N = 25, L'analyse d'un aussi grand nombre de

Notre solution @ ce probléme est de diviser 1'implan-
tation en bandes de largeur variable et perpendiculaire a 1'axe y.
En effet, les trois films étant pris avec les tubes RX & une méme
valeur y, il est clair que les seules associations possibles sont
celles pour lesquelles les projections ont la méme valeur en y sur les
trois radiographies. {(cf. Cr (2))

Chaque implant dans chaque bande est correctement
repéré et les bandes sont analysées indépendamment 1'une de 1'autre.
L'implantation est donc divisée en un certain nombre de petites
implantations contenant chacune un nombre restreint de sources radio-
actives. Cette technique réduit donc un probléme insoluble en de
petits problémes facilement résolus.

Pour chaque bande, aprés avoir déterminé les points
d'intersection satisfaisant, aux équations (1) et (2), on repére les
implants réels d& 1'aide du troisiéme film en appliquant les critéres
Cr1 & Crd4. Le programme que nous avons implanté sur ordinateur,
utilise 1'algorithme défini ci-dessus et évalue, dans chaque bande,
toutes les combinaisons possibles et sélectionne celle pour laquelle
chaque implant a été correctement repéré. Le critére Cr4 a une grande
importance dans le repérage des implants réels ; pour apprécier son
importance, considérons la situation suivante :

- les images i du film 1, j du film 2 et k du film 3
ont été toutes trois associées. Ainsi, ces trois projections vérifient
les eéquations (1) et (2), ainsi que les critéres Crl & Cr3. I1
apparait donc que ces projections sont celles d'une source radioactive
"vraie". Supposons que le calculateur assume ceci comme étant vrai, il
élimine alors ces trois projections comme ne pouvant étre utilisées
qu'une seule et unique fois. Imaginons maintenant que le point d'inter-
section issu de ces trois projections était en réalité un faux implant

et que ces trois projections avaient pu étre, en fait, associées avec



III - 12

d'autres projections. Nous aurions alors constaté, un peu plus tard
dans notre analyse, qu'au moins trois implants "réels" ne pourraient
étre repérés, leurs projections ayant déjd été utilisées.

IT.3. Amélioration_de_la_méthode

La méthode qui vient d'étre décrite n'est valable
que dans la mesure ol 1'on peut retrouver avec précision sur les clichés
les directions des axes de coordonnées et la position des sources de
RX. Pour obtenir ce résultat, nous avons amélioré la méthode de prise
des clichés de la maniére suivante :

- Direction des axes de coordonnées

Nous avons vu que la méthode de prise des clichés
plagait 1'origine a 1'isocentre et définissait un systéme d'axes
tel que le plan {(x, z) a y = 0 soit le plan de rotation du tube RX.
L'origine, ainsi définie, posséde une projection identique sur chacun
des clichés.

I1 suffit de déterminer sur chaque cliché la direction
de 1'axe y pour que toutes les directions du systéme de référence
soient parfaitement connues.

On peut alors fixer, sur le systéme de contention
cOté dispositif "porte films", une plaque radiotransparente a la
surface de laquelle on a inséré, coté films, une croix formée de
deux Tlignes de plomb dont 1'une, plus longue, matérialise 1'axe y
(cf. figure 3.5.).

On utilise des films "sans écran" placés en contact
direct de la plaque radiotransparente et on prend soin, avant la
prise des clichés, de placer le patient de maniére a amener le point
lumineux matérialisant 1'isocentre en coincidence avec la croix
plombée.
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Dans ces conditions quelle que soit la position
du film dans le dispositif "porte films", la direction de 1'axe y
apparaitra correctement sur chacun des clichés et on assure une méme
projection de 1'origine sur ces clichés.

- Position du tube de RX

I1 nous faut,maintenant,nous assurer de la position
du tube de rayon X. En effet 1'une de ces positions, que nous avons
appelée position de référence, doit étretelle que la direction du
rayonnement issu de ce tube soit perpendiculaire au plan du film.
Les deux autres étant situées de part et autre de cette position
de référence en assurant un méme angle par rapport a la normale au
plan des films.

Une des méthodes permettant de déterminer la position
du tube RX consiste & repérer sur chacun des films la projection
d'une croix plombée, constituée de deux fils de Tongueur identique
et insérée a la surface d'une plaque radiotransparente fixée au systéme
de contention sur le c6té opposé a celui contenant le dispositif
"porte films" (cf. figure 3.5.).

/ systeme de contention

v _
L - 11
e ™ J—
. ____75_ - — | T 5/
IERCIRRE s Sl S e 73
[ = e // tube RX
—

,4{/’ plaque radiotransparente

O : Croix origine lO Cxl:h

Cx : Croix distale FIGURE 3.5. losl —f
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- L'isocentre étant en coincidence avec la croix
matérialisant 1'origine et la distance foyer-film réglée a une
valeur de 1'ordre de 1.20 m, on s'assure alors de la position de
référence du tube RX en vérifiant, a 1'aide de 1la radioscopie*,
que 1'on a une méme projection de la croix distale (CX) et de la
croix origine (0).

Les projections de la croix distale CX sur les stéréo-
radiographies permettront de repérer les positions du tube par rapport
a 1'isocentre et de vérifier s'il y a eu déplacement symétrique du
tube par rapport a la référence.

I11.4. Calcul des coordonnées d'une source

En résumé le calcul de la position d'un point M,
dont les images radiographiques qui lui sont associées par
1'algorithme défini précédemment, sont M] (x], y]) pour le film 1,
M2 (x2, y2) pour le film 2 et M3 (x3, y3), comporte les étapes
suivantes :

a) paramétre caractéristique du dispositif adapté au

systéme de cotention, c'est la distance h connue

par construction.

b) distance foyer-film

c'est la distance f mesurée sur le matériel radiologique

c) position des sources

Position de référence : (0, 0, f)

Positions stéréo 1 et stéréo 2 (xT], 0, zT]) et
(xTZ, 0, 2T2)
On doit avoir : xT] :—xT2

zT] = ZT2

xT], XTZ’ 7Tys 2T, sont déterminées d'apreés les
coordonnées de la projection de la croix distale CX sur le film

correspondant.

* Méthode permettant de visualiser sur écran de contrBle le cliché radiographique que

1'on obtiendrait.
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e)
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base stéréoscopique S

La base stéréoscopique S a pour valeur S = xT] - xT2

si zT1 = zT2.

position du point M

Les coordonnées du point M sont calculées par Tles
formules suivantes :

i S/2 (x]+x2)
Xy =
S + x2 - x]
)
‘yM—
S + x2 - x]
H(x2—x])
Zy T ———m—————— avec H = zT, = 2T
M 1 2
S + x2 - x]

1'origine anatomique

c'est soit le milieu du segment joignant deux points symé-
triques (points osseux ou repéres plombés) repérés sur

les clichés stéréoscopiques et dont on calcule les coordon-
nées a 1'aide des formules précédentes, soit un point ayant
pour coordonnées celles du premier implant repéré.

Si (XOA’
mique OA dans le systéme de coordonnées dont 1'origine est

YOA’ ZOA) sont les coordonnées de 1'origine anato-

1'isocentre, les coordonnées du point M dans le systéme
d'axes d'origine OA deviennent :

>
= -
il
3><

1
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e) systéme d'axes 1ié au patient

Pour le repérage des sources radioactives, nous avons
utilisé un systéme d'axes 1ié au systeéme de contention
ayant pour origine 1'isocentre et tel que le plan (x,y)
a3 z = 0 soit le ptan des films, le plan (x,z) ay =0
étant Te plan de rotation du tube. Une translation de ce
systéme d'axes amenant 1'origine a 1'origine anatomique OA
permet le calcul des coordonnées des sources radioactives
dans 1'espace cérébral.

Dans la pratique, le systéme de référence utilisé est
un systéme d'axes orthonomés dont 1'origine est un "point anatomique"
et dont les directions correspondent aux directions principales du
malade et orientés de la fagon suivante :

- axe 0X de 1a droite vers la gauche du malade
- axe 0Y des pieds vers la téte
- axe 0Z d'avant en arriére (antéro-postérieur)

On aboutit ainsi @ un triedre de sens inverse.
C'est ce systéme de référence qui est utilisé pour la
définition des plans de calcul de la distribution des doses absorbées

par le volume tumoral.

On repérera finalement les sources radioactives par
rapport a ce systéme en écrivant :

XM = x'M

Yoo= oy si le cliché de référence (fiim 3)

M~ Y M est un cliché de face.

Iy = 2'y

Xy = 2’y

YM = y‘M si le film n® 3 est un cliché de
profil.

2, = x'
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ITI - MISE EN OEUVRE DE LA METHODE

=g R R S g g ) B = A R e " R

Dans la plupart des méthodes de repérage de la position
de sources ou de fils radioactifs dans 1'espace, les erreurs d'imprécision
des clichés sont le résultat des mouvements du patient entre chaque
radiographie.

Dans notre cas, la téte du patient sera immobilisée dans
un cadre ou systéme de contention Tui-méme rendu solidaire de la table
supportant le patient lors de 1'examen radiologique. Les erreurs d'imprécision
des clichés ne sont donc plus dans notre cas liées au déplacement du malade
mais a 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 1ié a la difficulté, rencontrée lors de la digitalisation, de
distinction de deux projections appartenant a des implants proches 1'un
de 1'autre. Un reméde & ce type de difficulté est, premiérement, de choisir
une distance foyer-film pas trop élevée par rapport @ la distance moyenne
entre le volume tumoral et le plan des films et deuxiémement, situer le
plan des tubes RX de maniére a ce qu'il n'ait aucune intersection avec
ce volume tumoral. En effet, considérons deux implants ayant mémes coordonnées
x et y mais des coordonnées z 1é&gérement différentes, on s'apergoit, figure 3.6.,
que leurs projections sont plus facilement distinguables, si ces implants ne
se trouvent pas dans le plan des tubes RX, de méme figure 3.7., pour un
méme angle stéréoscopique, une distance foyer-film réduite, augmente la

distance séparant les projections.
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FIGURE 3.6. A2> A4 pour Ha<Ha

FIGURE 3.7.

Si malgré tout deux implants se projetaient de
maniére identique sur un méme cliché&, nous verrons, dans le paragraphe
suivant, que le programme tient compte de cette possibilité mais au
prix d'une complexité accrue et donc d'un temps de calcul plus éleve.
11 est donc préférable de remédier & ce type de probléme comme nous
venons de le faire ci-avant.

Le deuxiéme type d'erreur 1iée a 1'imprécision des
clichés intervient lors de la phase de repérage de la position des
sources radioactives et plus particuliérement lors de la comparaison
des coordonnées des projections de ces sources sur les différents
films.

Un implant ayant pour projections M, (x,, y;) et M
(XZ’ ¥,) sur les stéréoradiographies 1 et 2 et My (x5, y3) sur le

2

film de référence, un des premiers tests lors du déroulement de
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1'algorithme est de comparer ¥ et Yo- Si le plan des sources RX
n'est pas paralléle au plan (x, z), ces deux coordonnées Y et Yo

ne sont plus comparables (figure 3.8.) ; on vérifie donc la position
des sources RX en constatant que la projection de la croix distale
sur chacune des stéréoradiographies a bien une coordonnée en y égale
a zéro. La position de référence étant vérifiée avant la prise des
clichés (cf. ».111.13)1a comparaison de la moyenne de 2 et Y, avec
Y4 ne pose pas de problémes particuliers, si ce n'est que la tube

RX ne setrouve pas @ la méme distance foyer-film &tant donné que 1'on

tourne par rapport a 1'isocentre, mais 1'erreur introduite reste
trés faible.

Un autre test consiste a comparer la moyenne de X,
et Xo a X35 dans ce cas aussi, une asymétrie dans la position des
tubes RX par rapport @ la position de référence introduit une erreur
non négligeable (figure 3.9.). De la méme maniére que précédemment,
la symétrie des tubes RX est vérifiée en comparant les coordonnées
selon 1'axe des x des projections de la croix distale sur chacune
des stéroradiographies. Les films étant considérés inexploitables si

ce décalage s'avére trop important.

*Z

'Y
| 2t 1
Y2
74
2] o<1
as I
plan des sources RX
1
plan ( x,z2)
LA ‘} 4 ’ “
x'\ Tx3 XZ %
X1+%2
FIGURE 3.8. 2

FIGURE 3.9.
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Une asymétrie sur la position du tube RX améne aussi
un décalage entre 2 et Yo mais celui-ci reste trés faible, en fait
2 de 7 et
8° respectivement on obtient un décalage de 0.01 mm entre 2 et Yo

pour une distance foyer-film de 100 cm et des angles ay et a

et de 0.1 mm entre y1+y2_¢t Y3 pour un point M de coordonnée y = 10 cm
2
et z = 10 cm par contre on obtient un décalage de 1 mm entre X17%2 et

~ 2
X3 pour ces memes valeurs.

Le programme de repérage de la position des sources
radioactives dans 1'espace cérébral teste donc, avant tout calcul,
la validité des clichés en comparant les coordonnées des projections
de la croix distale sur chacune des stéréoradiographies.

I11.2. Le_programme
Notre progamme a €té mis au point pour tester la vali-
dité de la méthode de repérage décrite précédemment.

Les caractéristiques des implants (nombre et activité)
ainsi que celles du dispositif "porte-films" (distance croix-distale -
croix-origine,distance foyer-film) sont frappées au clavier alors que
les données concernant les radiographies sont entrées par 1'intermédiare
d'une tablette a digitaliser.

Aprés avoir testé la validité des films par comparaison
des coordonnées des projections de Ta croix distale sur chacune des
stéréoradiographies, le programme commence Par diviser chaque cliché
en tranche perpendiculaire a 1'axe des y; Deux projections appartenant
a la méme tranche, si leurs coordonnées selon 1'axe y sont distantes
de moins de ¢.

Pour chaque tranche, on ne garde que les projections
satisfaisant les équations (1) et (2) (Cf pIIi.9)avant d'appliquer les
critéres Crya Cr, (Cf p IT1.10).
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Cependant, nous avons 1égérement modifié le critére

Cr4qu1 risquait, dans certains cas, de nous faire oublier des implants.

Ainsi nous conditionnons la recherche des implants
réels en déterminant le nombre de projections contenue dans la bande
considérée : N] pour le film 1, N2 pour e film 2 et N3 pour Te film
n° 3.

Si N
a été défini. Sinon, on tolére qu'une des projections puisse étre

1 N2 = N3, on applique le critére Cr4 tel qu'il

utilisée pour le calcul des coordonnées de plusieurs implants. Le
nombre d'implants pouvant étre retrouvés dans cette bande étant égal
au maximum des trois nombres Nl’ N2 et N3.

En testant le programme sur des exemples théoriques,
nous nous sommes apergus que cette méthode pourrait amener a une solu-
tion fausse ; la géometrie de 1'implantation déterminée par le programme
étant complétement différente de celle de départ.

Cependant, si 1'implantation répond aux normes du
systéme de PARIS, il existe une certaine régularité dans la disposi-
tion des implants et un test sur cette régularité nous a permis d'élimi-
ner ces solutions fausses.

A la fin du calcul, c'est-a-dire aprés 1'analyse de
chaque tranche, si le nombre total de sources radioactives repérées
est différent du nombre réellement implanté, 1'activité de chaque
implant est alors modifiée de maniére a yarder 1'activité totale
constante.

Les résultats sont stockés pour un calcul ultérieur
de la distribution de la dose absorbée par le volume 1ésionnel
implanté et apparaissent également sur imprimante les coordonnées

tridimensionnelles des sources radiocactives repérées.
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I[I1.3. Vérification du programme sur un modéle

Notre modéle expérimental &tait constitué par une
superposition de plaques de plexiglass d'épaisseur 0,5 cm et entre
lesquelles nous avions disposé des plombs de péche de diamétre 0,6 mm
selon la disposition suivante :

- 3 plans de 9 plombs disposés en carrés et espacés de
1 cm.

plans 2et 3 V///A,//
4,

+++//
yd
+ + + 4
I1crn ()
+ '+ o+
*—> /
1em

Montage des plombs

On effectue les trois clichés en utilisant un cadre faisant
office de systéme de contention et sur lequel nous avons monté les
plaques de plexiglass contenant la croix origine et la croix distale.

Nous avons relevé 26 points sur le film référence ainsi
que sur le film stéréo N° 1 (deux plombs ayant eu des projections
indissociables) et 27 points sur le film stéréo N° 2.

Le calcul des coordonnées des plombs par rapport a
1'isocentre a donné les résultats suivants (mm)
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- Un écart variant entre +1 et -1 mm selon 1'axe
de z, avec une valeur moyenne de 0,38 mm, entre + 0,8 et - 0,9 selon y
avec une valeur moyenne de - 0,07 mm et entre + 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 a celle
demandée.

IV - CONCLUSIONS :

Les techniques habituelles de repérage utilisant un couple
de clichés radiologiques nécessitent un examen attentif de ces clichés,
associé si possible & une bonne connaissance de 1'application telle
qu'elle a été réalisée, afin de déterminer les deux projections
correspondant a une méme source radioactive et de 13 définir sa position.
Cependant, dans le cas de 1'lode 125, on a introduit un grand nombre
de ces sources dans une région donnée de 1'organisme et les clichés
se présentent alors comme un enchevétrement inextricable de points
qu'il devient bien difficile d'identifier d'un cliché sur 1'autre. La
méthode de repérage proposée permet d'automatiser cette phase d'identifi-
cation en introduisant une nouvelle scurce d'informations sous la forme
d'un troisiéme cliché. Les deux clichés de base formant entre eux un
angle stéréoscopique suffisamment important pour obtenir la précision
désirée sur la position des sources radicactives. Cette méthode donne
d'excellents résultats si en aucun cas deux implants se projettent de la
méme maniére sur un méme ciiché ; c'est-a-dire si le nombre de nrojections
est identique sur chacun des trois clichés. Si ce n'est pas le cas, la
recherche automatique de le disposition géométrique des socurces radio-
actives ayant pu générer les clichés obtenus ne donne plus une solution
unique. Dans notre cas, ia solution est validée a 1'aide d'un critére

de régularité sur la disposition géométrique des sources radicactives
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imposé par le Systéme de Paris, mais il est préférable d'éviter ce type
de situation en introduisant des contraintes au niveau de la prise de
clichés. Ainsi, on peut remédier au probléme de distinction de deux
projections issues de deux sources proches 1'une de 1'autre, premiérement
en choisissant une distance foyer-film pas trop é&levée par rapport a

la distance moyenne entre le volume implanté et le plan des films et
deuxiémement en situant le plan des tubes RX de maniére & ce qu'il
n'ait aucune intersection avec ce volume tumoral. Ces contraintes ne
permettent pas 1'utilisation du matériel radiologique disponiblie en
salle de stéréotaxie car celui-ci assure une distance foyer-film fixe
et égale a 4m50 ou 5m. Cependant, le volume 1ésionnel est défini par
des documents scanographiques rapportés sur les documents téléradio-
logiques pris en salle de stéréotaxie et i1 est donc intéressant de
reporter la position des sources radioactives sur ces documents afin

de comparer, ultérieurement, le volume irradié au volume cible. Cette
transcription sera immédiate, si le systéme de contention, immobilisant
la téte du patient lors de la prise des clich@s et servant au repérage des
sources radioactives, est le méme que celui utilisé pour 1'obtention
des documents téléradiographiques et scanographiques. Le systéme d'axes
de coordonnées utilisé pour la définition de la position des sources
radioactives sera alors, dans ce cas, celui utilisé pour le repérage

du volume 1&sionnel.



CHAPI|I TRE IV

REPRESENTATION DE LA DISTRIBUTION DE LA DOSE
ABSORBEE PAR LE VOLUME LESIONNEL.



Pour déterminer la distribution des doses délivrées a
1'organisme au cours d'une application de curiethérapie interstitielle
par sources radioactives, on est conduit. 3 calculer en de nombreux
points la dose délivrée par chacune de ces sources.

La dose délivrée en un point a une distance donnée d'une
source radioactive dépend d'un certain nombre de paramétres qui
sont
- la nature du radionucléide et son activité
- la durée de 1'application
- 1a nature du milieu au sein duquel se trouvent la source
et le point considéreé
- 1a forme et la dimension de la source ainsi que la nature
et 1'épaisseur des parois de la gaine métallique qui
1'entoure.

Aprés avoir étudié comment tenir compte de ces paraméetres
pour des sources radioactives ponctuelles, nous définirons le rayonnement
émis par une source d'iode 125 et nous verrons alors combien la trés
faible énergie de ces rayonnements, comparée aux €nergies des rayonnements
émis par les radionucléides habituellement utilisés en curiéthérapie,
entraine un certain nombre de difficultés au niveau du calcul des doses
absorbées par les tissus.

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 un plan
guelconque défini par 1'utilisateur et une représentation tridimension-

nelle permettant 1'identification du volume cible au volume traité.
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I - PRINCIPEDU CALCUL DE LA DOSE DELIVREE PAR UNE SOURCE
D'IODE 125

=g L = - s - - = m tm e e e am e mn e Sm e e o e = = -

I.1.1. Généralités

a) Dose absorbée

La dose absorbée en un point correspond & 1'énergie moyenne
absorbée dans une petite masse €lémentaire de tissus entourant ce
point
de
D =
dm

Depuis 1953, 1'unité de dose absorbée était le rad qui
représentait 100 ergs/gramme : 1 rad = 100 erg g—] = 0,01J Kg_].
Depuis 1975, cette unité tend a étre remplacée par le Gray :

1 Gy = 100 rads = 1J Kg~|

b) Débit de dose absorbée

Si pendant un petit intervalle de temps dt, on observe un
petit accroissement de dose dD, la quantité D représente le débit de
dose absorbée :

¢) Constante radioactive X

C'est la constante spécifique de 1'isotope utiiisé qui
caractérise la vitesse 3 laquelle 1'activité de la source diminue.

Elle s'exprime en 57!

On a dN = - AN dt

avec dN = nombre de noyaux qui se désintégrent pendant une
observation de durée treés bréve dt

N = nombre atomes radioactifs.
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d) Période T et durée de vie moyenne

- Par définition de la constante radioactive », le nombre N
d'atomes radioactifs présents a 1'instant t subit pendant 1'intervalle
de temps dt une variation dN = - AN dt

Cette équation différentielle a pour solution N = No e_At
On définit T la période radioactive comme étant 1'intervalle
de temps réduisant de moitié le nombre des atomes radioactifs

;1 _In2 _0.693
A A

- La vie d'un atome est représentée par le temps qui s'écoule
entre le début de 1'observation et 1'instant de sa désintégration. La
vie moyenne d'une populaticon d'atomes est égale & 1a somme de leurs vies
individuelles divisée par leur nombre

somme de leurs vies individuelles = Ny J te™?

0

t gt

H]

si P

vie moyenne = %—-= te

0 0

t 1

dt:—x'

<D
1

~1.44 7

e} Activité et activité apparente

L'activité A d'une quantité de radionucléide est définie
comme le quotient g% ou dN est le nombre de désintégrations survenant

dans cette quantité dans 1'intervalle de temps dt A = %%- et s'exprime

. -1
en mCi puis en Becquerd ou s

Cette activité ne présente aucun intérét pratique en
curiethérapie, car le calcul de débit de dose dans un milieu va devoir
tenir compte de 1'auto-abscrption dans la source et de la filtration
de la gaine métallique qui 1'entoure. On définit donc 1'activiteé
apparente d'une source qui est 1'activité d'une source ponctuelie du
méme radionucléide qui délivrerait la méme dose dans 1'air & ia méme

distance de Ta source réelle.
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I.1.2. Calcul de la dose absorbée par les tissus pendant

une application de durée t

Nous considérons d'abord une source radioactive ponctuelle
placée dans des conditions telles que 1'atténuation et la diffusion
du rayonnement émis soient négligeables. Nous étudierons ensuite
1'atténuation du rayonnement au sein des milieux biologiques.

a) Atténuation et diffusion négligeable

Le débit de la dose absorbée Dm en un point P d'un milieu m,
situé a une distance d d'une source, est égal en 1'absence d'atténuation
et de diffusion a :

[t) ) dDm B 'o j,—l—n—_lm ]
m ~ dt NSo i g?
KN = débit de Kerma normal de la source, dépend de 1'isotope
utilisé
e
—] = rapport des coefficients massiques d'absorption

o -
air
en énergie dans le milieu m et dans 1'air
KN étant proportionnel & 1'activité, il décroit comme elle,
exponentiellement avec la période T du radionucléide

v . t In2

Aprés un temps t, la dose absorbée Dm délivrée au milieu

m a la distance d de la scurce est égale a

Lottt wom Ko(ty) _t 1n2
| -
m : p . 2
| air d
JtO
* u m t In2
_ en- 1 T e
0y = Kyltg) 58 g 16T
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pour un temps t trés faible devant T on a :

pour un temps infini ¢ T ~

. u
et Dm - Dm o = KN

L'atténuation dans les tissus est évidemment fonction de la
distance d entre la source et le point P considéré.
Le débit de dose absorbée dans le milieu m est donc égal

pooom
en
]

o(d)
-

>

Dm ‘ air d
¢ (d) = rapport entre le débit de dose absorbée D, (milieu)

dans le milieu m dans les conditions réelles d'atténuation et de

diffusion au débit de dose absorbée Dm (air) dans une petite masse

du milieu m et placée dans 1'air dans les conditions minimales d'atténua-

tion et de diffusion

(d) - m{milieu)
¢ Dm(aW)

Les valeurs de ¢(d), données dans la littérature pour
différents radionucléides, représentent la moyenne entre des calculs
théoriques d'une pnart et la moyenne de valeurs mesurées par différents
auteurs d'autre part. Cette fonction est souvent approchée par une
équation du 3éme degré pour d < 10 cm, pour d > 10 cm, elle n'est plus

valable et est approximée par une exponentielle.
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I1.1.3. Auto-absorption et filtration

La gaine métallique inactive qui entoure les sources a
un double but : éviter le risque de contamination des tissus, des
instruments de manipulation, ou des dispositifs applicateurs par la
substance radioactive elle-méme ; de plus elle absorbe la plus grande
partie des rayonnements g émis, éventuellement elle atténue les X ou ¥y
de faible énergie et modifie ainsi le spectre du rayonnement émis.

Dans le cas des petites sources radioactives, les dimensions
des parties actives sont trés petites et peuvent étre assimilées a
des sources ponctuelles. Le débit de Kerma normal tient compte dans
sa détermination de 1'auto-absorption du rayonnement dans la source
et de son atténuation dans la gaine inactive et il permet de calculer

le débit de Kerma en n'importe quel point sans autre ccrrection.

1.2. Dose_délivreée _par _une source d'iode 125

I.2.1. Description d'une source d'iode 125

Les sources disponibles dans le commerce ont été réalisées
aux Etats-Unis d'aprés les spécifications mises au point par le Memorial
Hospital a New-York. Ces sources se présentent sous la forme de grains
de titane de 4,5 mm de long et de 0,8 mm de diamétre scellés aux deux
extrémités. Ces grains renferment deux petites sphéres de 0,6 mm de
diamétre environ, constituées d'une résine échangeuse d'ions a
laquelle a été incorporée 1'iode radioactif. Une sphére en or destinée
a faciliter le repérage radiographique des grains sépare ces deux sphéres.

L'iode 125 présente un spectre d'énergie de 27 a 35 kev.
Les principaux rayonnements X et y émis sont donnés dans le tableau IV.
L'énergie moyenne de 1'ordre de 30 Kev associée a une période relative-
ment longue de 60 jours représente le principal intérét de cet isotope
qui n'a jusqu'ici eté utilisé que sous la forme de grains implantés
de fagon permanente. En effet, d'une part la longue période conduit a
utiliser un faible débit de dose donc de faibles activités pour les
sources élémentaires, d'autre part la faible énergie du rayonnement

permet de réaliser une protection efficace quand ceci s'avére nécessaire.
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PHOTONS GAMMAS POUR ELECTRONS POUR
RADIATION GAMMA RADIATION &
100 TRANSITIDNS 100 TRANSITIONS
3,7 xeV (x-ray-LM) 22,0 3,5 keV (K conversion) 80
27,5 keV (x-ray—K-(1) 74,3 31,0 keV (L conversion) 11
27,2 keV (x-ray- K‘2) 37,9 34,6 keV (M conversion) 2
31,0 keV (x-ray- Kp) 20,1 22,7 kaV (KLL) 17
31,7 xeV (x-ray-Ky ) 4,5 26,3 keV (KLM) 7
35,4 keV Y’ 7,0 3,0 keV (LMM) 107
{
3,5 keV (LMN) 54
0,5 keV (MNN) 265
0,5 keV (MNO) 34
1
10 -
wn
% M+N
- 0
—
< 107 o L
[ood
@]
w
e
&
LL] —
a 10 -
[od
<
2
g 1072,
: ’
85
hJ
38}
{
-3
10
4 R
-2 -1 b 1 2
10 10 10 1C 10

ENERGIE / keV

Tableau IV : Radiations gamma, X et électrons pour 1'Iode 12

-
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1.2.2. Dosimétrie d'une source d'iode 125

L'iode 125 émet des rayonnements X et y d'énergie moyenne
d'environ 30 Kev. La trés 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
dosimétriques /29/. Pour tous les radionucléides émetteurs vy utilisés
habituellement en curiethérapie, les interactions du rayonnement avec la
matiére se produisent essentiellement par effet Compton et dépendent donc
peu de la nature des tissus irradiés. D'autre part, les différences
d'atténuation du rayonnement d'un isotope & 1'autre restent faibles.
I1 n'en est plus du tout de méme pour 1'iode 125 pour lequel 1'effet
photoélectrique intervient pour 50 % dans le nombre des interactions et a
66 % dans 1'absorption d'énergie. D'autre part les coefficients d'aborption
de 1'effet photoélectrique aux environs de 30 Kev varient trés vite avec
1'énergie comme avec la nature du milieu. Le spectre d'émission de 1'iode
125 est assez bien connu mais la modification de ce spectre, due a
1'auto-absorption dans les sources elles-mémes, a la filtration par la
gaine des sources et par la sphére d'or intercalaire et a 1'atténuation
et la diffusion par les tissus est mal connue. Les calculs théoriques
aussi bien que les mesures relatives a ces sources sont donc difficiles
et relativement imprécis.

I1 n'était pas dans notre propos de définir les paramétres
permettant le calcul de la dose absorbée en un point a distance d'une
source d'iode 125. Cependant, une étude des tables, récemment publiiées,
donnant la distribution de doses absorbées dans les tissus autour des
sources d'iode 125 nous a permis de réaliser ce calcul.

1.2.3. Méthode de calcul

Plusieurs auteurs ont publié des tables donnant la distri-
bution de dose absorbée dans les tissus pour une source d'iode 125
/45/, /46/, /47/. Ces tables présentent des variations de 1'ordre de
30 % pour des distances de 1'ordre du centimére pour une méme activité

théorique.
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Une partie de ces variations est due a@ 1'imprécision avec
laquelle la constante de débit de Kerma dans 1'air et les coefficients
d'absorption dans les tissus sont calculés.

Pour notre part, nous avons retenu les résultats publiés
par KRISHNAWAMY (1978) qui considére une constante de débit d'exposition
R cm?2 ' .
de 1.45 T dans 1'air et nous donne la valeur de la dose absorbée
par les tissus (équivalent : eau) pour une source d'iode 125 de 1mCi

équivalent et pour une grille de 5 cm de coté et de pas 5 mm (Table I).

Le marquage radiologique des sources d'iode 125 étant assuré
par une sphére en or, on ne peut déterminer leur orientation lors de
leur repérage, et on les considére donc comme ponctuelles. Ce sont donc
les valeurs, le long de 1'axe perpendiculaire a 1'axe de la source, qui
nous ont permis de réaliser nos calculs.

Derniérement, la Société 3M a fabriqué un nouveau modéle de
sources (modéle 6711). Celui-ci consiste en un cylindre d'argent sur
lequel est déposé 1'iode 125. L'ensemble est contenu dans un cylindre
de Titane identique a celui du modéle actuellement commercialisé
(modé&le 6702).

ISTURITZ (1983) /31/ a présenté un algorithme permettant
le calcul dosimétrique dans 1'eau autour de cette nouvelle source,
ainsi que le calcul du débit d'exposition et Tes valeurs des constantes
du polyndme d'approximation de la fonction ¢(r).

Nous donnons ici quelcues résultats extraits des travaux de
ISTURITZ et entre autres on constate que les résultats pubiés par celui-ci
sont trés proches de ceux publiés par KRISHNAWAMY.

- Constante de débit d'exposition

P, = 1.45 R el /mCi h jode libre
ro= 175 R el /mCi h modéle 6711
Fé = 2.08 R cmz/mCi h modéle 6711 sans considérer

Titane.
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- Fonction ¢ (r).polyndme 5Séme degré

2 3

R + 0.05 R® - 0.0021 R° - 0.00013 R?

o {r) = 1.15 - 0.33

Z
+ 0.00001 R5

- Coefficients d'absorption massique en énergie
1i§E|air - eau = 1.01 cm2/g (hv = 27.2 kev)

M )
|~§ﬂ{a1r - tissus = 1.04 cm’/g (hv = 27.2 kev)
- Distribution des doses

DOSE EX PROFOMDEUR POUR 1C{ Z2CIVALENT D*IODZ 125 (SOURCE MODELE 6702)

DISTANCI AY LONG DISTANCE TRANSYEESE AU CZHTRS DT LA SOURCS
DE LrAXE DI LA {cm)
SOURCE (em) 0.0 Q.5 10 1.5 20 25 30 s 40 . 4.5 5.0

0.0 — 5.303 1.320 0.552 0.285 0.165 0.102 0.066. 0.044 0.030 0.021
0.5 1.900® - 2.643 1.034 0.488 0.265 0.157 0.098 0.064 0.043 0.030 0.021
1.0 0.550 0.908 0601 - 0.3%6 0.215 0.135 0.088 0.059 0.040 0.028 0.020
1.5 0.245 0.270 ) 0.32¢ 0.235 0.160 0.108 0.074 0.051 0.036 0.025 0.018
2.0 0.125 0.150 - 0.183 0.151 0.113 0.082 0.059 0.042 0.031 0.022 0.016
25 0.073 0.090 0.108 0.097 0.079 Q.061 0.046 0.034 0.025 0.019 0.014
3.0 0.044¢ 0.055¢ 0.066 0.063 0.054 0.044 0.035 0.027 0.021 0.016 0.012
35 0.031¢ 0.032¢ 0.035 0.042 0.038 0.032 0.026 0.021 0.016 0.013 0.010
40 0.022¢ 0.022¢ 0.026¢ 0.028 0.026 0.023 0.019 0.016 0.013 0.010 0.008
4.5 0.016¢ 0.016¢ 0.017¢ 0.019 0.018 0.017 0.014 0.012 0.010 0.008 0.006
5.0 0.010¢ 0.011¢ 0.012¢ 0.012¢ 0.013 0.012 0.011 0.009 0.008 0.006 0.005

Krichnaswamy, Radiology 126: 489491, 1978.

Table 1

DOSE EN PROFONDZUR POUR 1 wCi EQUIVALEXNT DfIODE 125 (SOURCE MODELE 6711)

DISTAKCE AU LONG DISTANCE TRANSVERSE AU CENTRE DE LA SOURCE (cm)
DE L+AXS DE LA
SOURCE (ca) 0,0 0,5 +,0 1,5 2,0 2,5 3,0 3,5 4,0 4,5 5,0
00 5.992 1.321 0.514 0.255 0.146 0.092 0.062 0.045 0.033 0.026
0,5 0.548 2.703 1.001 0.448 0.235 0.138 0.068 0.060 0.044 0.033 0.026
1,0 0.015 0.827 0.546 0.316 0.188 0.119 0.079 0.056 0.041 0.031 0.035
15 0.001 0.313 0.284 0.203 0.136 0,095 0.067 0.049 0.037 0.029 0.024
20 0.000 0.140 0.155 0.128 0.098 0.073 0.055 0.042 0.033 0.027 0.022
25 0.000 0.071 0.090 0.083 0.069 0.056 0.044 0.036 0.029 0.024 0.020
- 3.0 0.000 0.039 0.056 0.055 0.050 0.042 0.036 0.030 0.025 0.021 0.018
35 0000 0.023 0.036 0.039 0.036 0.033 0.025 0.025 0.021 0.019 0.016
4.0 0.000 0.014 0.025 0.028 0.027 0.026 0.023 0.021 0.018 0.016 0.015
a5 0.000 0.009 0.018 0.021 0.02f 0.020 0.019 0.017 (.016 0.014 0.013
5,0 | 0.000 0.006 0.013 0.016 0.017 0.017 0.016 0.015 0.014 0.013 0.012

ISTURITZ (1983)
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IT - CALCUL DE LA DISTRIBUTION DE DOSES OU TRACE DES COURBES
ISODOSES DANS UN PLAN QUELCONQUE

IT1.1. Calcul de_la dose_de base

Nous avons vu dans le Chapitre II, ou nous définissions le
systéme de Paris, combien le calcul de la dose de base s'avére important
Torsqu'il s'agit de donner une représentation, dans un plan quelconque,
de la distribution de 1a dose délivrée par un dispositif radioactif.

En effet, pour pouvoir juger de la bonne répartition de
la dose autour de 1'impltantation réalisée, il nous faut vérifier que
1'isodose, appelée isodose de référence et définie comme étant 85 %
de la dose de base , assure une homogénéité relative de la dose a
1'intérieur du volume implanté, et que la surface isodose engendrée
par cette isodose de référence, entoure au mieux la surface Timitant

le volume cible dans le plan considéré.

Dans le systéme de Paris, la dose de base est toujours
définie par convention dans le plan central de 1'application et elle
représente la moyenne arithmétique des doses minimales & 1'intérieur
du dispositif.

Le calcul de la dose de base passe donc par deux étapes
qui sont la définition du plan central de 1'application suivi de la
détermination géométrique d'un certain nombre de points correspondant
aux doses les plus faibles & 1'intérieur du dispositif (cf. o 11.7).

I1.1.1. Dérermination du plan central de 1'application

* Le systeme de Paris repose sur plusieurs principes dont
1'un impose que les lignes radioactives doivent étre paralléles,
rectilignes et disposées de maniére d ce que leurs centres soient dans

un méme plan perpendiculaire a la direction des lignes.
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* L'implantation de 1'iode 125, cherchant a vérifier ces
principes, est réalisée de maniére & ce que plusieurs implants alignés
selon la direction d'implantation soient 1'équivalent d'une source
rectiligne continue.

* 11 nous est donc facile, connaissant la position de
chaque grain, de définir le plan central comme étant le plan perpendi-
culaire & 1a direction des lignes et passant par le centre de gravité
de 1'implantation.

* 11 nous faut cependant vérifier que 1'application répond
aux exigences du systéme de PARIS. Ainsi, aprés avoir calculé les
coordonnées des grains dans un systéme d'axes tel que 1'un d'entre eux
soit paralléle & la direction d'implantation (axe des z, axes x et y
dans un plan ), le programme vérifie leur bon alignement (en comparant
Teur x et y) et vérifie que les centres des aiguilles ainsi formées

sont dans un méme plan (en comparant leur z moyen).

Si ce n'est pas le cas, 1'implantation ne repond pas aux
principes du systéme de PARIS et 1'utilisateur doit alors définir la
dose de base en fonction de la dose qu'il désirait voir délivrer au
volume tumoral.

J1I.1.2. Détermination des points ou la dose de base doit

Le calcul de 1a dose de base se fait dans le systéme de PARIS,
en des points bien particuliers qui dépendent de la disposition géométrique
des points d'intersection des aiguilles au niveau du plan médian.

Ces points correspondent en général & des zones ou la dose varie lentement
autour d'un minimum. Ainsi, pour des aiguilles disposées de fagon a ce

gque leur intersection avec le plan central dessinent un triangle, cette
zone de minimum se trouvera cenirée sur e point d'intersection des
médiatrices de ce triangle. 51 ce triangle posséde un angle obtus,

ce point se trouve alors & l'extérieur du triangle et 1'application ne

répond plus aux principes du systéme de PARIS.
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D'ou 1'intérét, afin de pouvoir déterminer les coordonnées
des points ol la dose de base doit étre calculée, de rechercher, si elle
existe, une décomposition en triangle n'ayant aucun angle obtus, de
la disposition géométrique des points d'intersection des aiguilles dans
le plan central.

Les sources continues, équivalentes aux grains alignés,
étant déterminées comme nous venons de le voir au paragraphe précédent,
les coordonnées de leur intersection avec le plan central sont calculées
en moyennant les coordonnées des grains qui les composent.

On procéde alors a une recherche du polygbne circonscrit
qui est tel que tout segment reliant deux points d'intersection soit
intérieur a ce polygdone. Puis on initialise la recherche en définissant
une base d'un triangle. Cette base €tant soit le segment joignant un
des points, intérieur au contour défini par Te polygdne circonscrit,
a son voisin le plus proche, soit un des segments du polygone s'il
n'existe aucun point intérieur. Cette initialisation nous permet d'éviter
la définition d'une base de départ entrainant une solution fausse
(cf. figure)

polygdne

cwmonscﬂt\\,+----T
o | ‘///bose de
ﬁ; base de depart
‘\ ,///%//dépcrr tncorrecte
—————-
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La décomposition consiste alers a rechercher, de part et
d'autre de cette base, et parmi les points situés dans 1'espace
1imité par les deux droites perpendiculaires a cette droite et passant
par ses extrémités le point dont la hauteur par rapport a 1a base est
minimale (cf. figure).

P veéerifie P,P. P.P, >0

1 12
PZP' P2P1 >0 .
W (P]Pi' P1P2)
P P1P2
i=1,N
de méme pour P' .
P3, par contre est tel que P2P3.P2P]< 0

donc P3 ne peut servir a former un

).

triangle ayant pour base (P1P2

Si les triangles ainsi formés possédent un angle obtus, ou
s'il n'existe aucun point répondant aux critéres précédents, on arréte
la recherche et on passe a une méthode de calcul de la dose de base
par recherche d'un minimum dans le plan central (voir annexe 6).

Sinon, on garde en mémoire les triangles ainsi formés, et
on reprend consécutivement comme base de départ chacune des deux autres
bases. Afin d'éviter de former plusieurs fois un méme triangle ou de
former des triangles ayant une surface commune on teste s'il existe de
part et d'autre de la base,soit un point permettant de former un triangle
existant déja, soit le point correspondant au troisiéme sommet du
triangle ayant servi a& définir la base de recherche auquel cas la recherche

cesse de ce coté de la base et continue sur 1'autre (ex sur figure).
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S 3 base de départ 1.2.
triangles formés 1.2.3.
1 2 1.2.4.
recherche avec 1.3. 1.3.2. a servi a générer
4 +6 la base

on forme 1.3.5.
recherche avec 1.4. 1.4.2. a servi a générer
la base
on ne peut pas former 1.4.6

Le programme s'arréte lorsqu'il n'y a plus aucune possibilité
de formation de triangles.

Si tous les points d'intersection ont &té utilisés pour
former ces triangles, on calcule alors les coordonnées des points d'inter-
section des médiatrices de ces triangles qui sont les points ol les
doses de base élémentaires doivent étre calculées. Sinon on passe a une

méthode de recherche d'un minimum dans le plan central.

Le point de départ de cette recherche étant le point ou
la dose est minimale au milieu d'un segment joignant deux intersections,
ce segment n'étant pas un des é&léments du polygdne circonscrit.

La dose de base est finalement validée en vérifiant que
chaque dose de base élémentaire vérifie :

- dose base - 10 % < dose élémentaire g dose base + 10 %

Dose base = moyenne des doses élémentaires.

Si la disposition géométrique des points d'intersection des
aiguilles dans le plan médian est une disposition en carrés. Chaque
carré va étre décomposé en deux triangles dont les points d'intersection
des médiatrices sont identiques et correspondent au centre de ce carré.
Ces deux points seront regroupés en un seul afin d'éviter de fausser

le calcul de la dose de base qui se présente comme une moyvenne.
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IT.2. Représentation de la distribution de_doses

IT.2.1. Fonctions et caractéristiques principales du

programme

Le programme décrit ici est tiré du programme D@FICQ
{(DOsimétrie autour de FI1s COurbes) écrit en FORTRAN IV qui permet
le calcul des doses autour d'un ensemble de fils d'Iridium 192 de
forme quelconque placés dans 1'organisme au cours d'une application
interstitielle de curiethérapie /38/. I1 est ici adapté /48/, /49/
au cas d'une application intra-tumorale intra-cérébrale de grains d'iode
125. 11 utilise outre les périphériques classiques des ordinateurs,
une table a digitaliser et un traceur de courbes. Il comporte donc
des sous-programmes spécifiques du matériel sur lequel il a été mis au
point mais son adaptation 3@ d'autres dispositifs de lecture ou de tracé

de courbes ne devrait pas poser trop de problémes.

Ce programme comporte essentiellement trois parties :

1 - ie calcul de la position des grains dans 1'espace a partir

de trois clichés stéréoscopiques

2 - le calcul des doses délivrées par ces grains en chaque
point d'une grille définie dans le plan de calcul considéré

3 - le tracé des courbes isodoses dans le plan considéré.

I1.2.2. Calcul de¢ la position des grains

Les documents de base utilisés sont constitués par trois
radiographies dont 1'une est prise selon une incidence normale au plan
au film et les deux autres forment entre elles un angle stéréoscopique
prédéterminé. Un dispesitif, monté sur le systéme de contention de la
téte du patient, fournit des repéres permettant de retrouver la position
des sources RX ainsi qu'un systéme d'axes permettant de repérer la

position des implants.
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Deux points symétriques (points osseux ou repéres plombés)
doivent étre repérés sur les clichés stéréoscopiques. Le milieu du
segment joignant ces deux points est 1'origine anatomique utilisée
aussi bien pour définir la position des fils que pour définir la
position des plans de calcul.

Si on envisage 1'addition des doses délivrées au cours
de Ta curiethérapie, et au cours d'un traitement de radiothérapie
externe complémentaire la position de repérage du malade doit étre
la méme que sa position de traitement.

I1.2.3. Le calcul des doses

a) Principe du calcul

L2 calcul de la dose délivrée en un point quelconque de
1'espace se fait en ajoutant les doses délivrées par chacun des grains
au point considéré. Le calcul de la dose délivrée par un implant est
effectué a partir de la position de ce grain et de son activité apparente.
L'atténuation dans les tissus est prise en compte en supposant le miiieu
homogéne et équivalent eau. On considére ici que les sources scent laissées
en place dans la tumeur & titre définitif, on peut donc considérer que

la durée de 1'application est infinie.

L'atténuation du rayonnement dans la source et dans les
parois est prise en compte lors de la définition du débit de Kerma
normal des implants.

Le calcul de Ta dose est effectué en un certain nombre
de points de repére choisis par Y'utilisateur et définis sur les

deux clichés stéréoscopiques.

[1 est également effectué dans un certain nombre de plans.

b) Les plans de calcul

La grilie de calcul a normalement des dimensions et un pas
standard (carré de 10 x 10 cm, mailles de 2mm de coté), mais ces valeurs

4

peuvent etre modifiées par 1'utilisateur.
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Cette grille appartient a un plan de 1'espace aui peut étre
principal (frontal ou sagittal ou transverse) ou oblique (perpendiculaire
au plan de face, perpendiculaire au plan de profil, quelconque). Les
plans principaux sont définis par leur distance algébrique & 1'origine
anatomique. Les plans obliques sont définis soit par les radios, soit
au clavier par 1'utilisateur : deux pcints sur chaque cliché stéréoscopique
pour les plans perpendiculaires au plan de face ou profil, trois points
sur chaque cliché stéréoscopique pour les plans ayant une double obliquité.

Dans tous les cas, la position de la grille de calcul dans
e plan est automatiquement calculée pour que le centre de la grille soit

le centre de gravité des fils.

c) Le calcul de la dose de base

La dose de base est calculée dans le plan central de 1'appli-
cation aux points indiqués aprés décomposition, en triangies n'ayant
aucun angle obtus, de Ta disposition géométrique des intersections des
aiguilles (équivalentes aux socurces alignées} au niveau de ce plan.
Dans le cas ol cette décompositioh est impossible T1a dose de base est
calculée en déterminant la dose minimum & 1'intérieur du polygdne circonscrit
joignant certains points d'intersection des aiquilles et du plan.

Lorsque le calcul de la dose de base a été effectué, les
isodoses dans le plan demandé peuvent étre exprimées en pourcentage de
cette dose. Dans tous les cas, les valeurs des isodoses exprimées en rads
figurent également sur les résuitats.

I1.2.4. Le tracé des courbes isodoses

Les positions des courbes iscdoses sont calculées par
interpolation 1inéaire sur la grille de calcul précédermment définie.
Les courbes isodoses sont ensuite dessinées sur traceur de courbes &
1'agrandissement souhaité. D'autres éiéments apparaissent également sur

e tracé de courbes, ce sont
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- des indicatifs d'orientation du plan par rapport au malade
(téte, pieds, droite, etc...)

- les projections de 1'origine anatomique et des points de
repére.

- une vue perspective de 1'application donnant une idée de

la position respective des sources et du pian.

- la 1égende précisant 1'identification du malade, le type
et la position du plan, le facteur d'agrandissement, les
valeurs des isodoses tracées

- la valeur et la position (repérées par des B) des points
ou la dose de base est calculée(s'il s'agit du plan central)
ou du point ot la dose est minimale.

Ces résultats peuvent étre utilisés soit isolément, soit
soit par superposition avec des documents téléradiographiques lorsque
le facteur d'agrandissement approprié a été demandé.

L'addition des doses ainsi calculées aux doses délivrées
par d'autres techniques de radiothérapie est possible. Une option permet
la sauvegarde des résultats en mémoire auxiliaire selon un format commun
auxdifférents programmes de calcul des doses.

Un programme d'addition peut alors associer les différents
résultats d'un méme malade et calculer la répartition des doses correspon-
dant a 1'ensemble des traitements.



IV - 20
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ITI - LA REPRESENTATION TRI-DIMENSIONNELLE

- - = - . e e e ae -

La transformation qui va nous permettre de passer ¢'un
espace a trois dimensions dans lequel est défini un objet a un espace
a deux dimensions de représentation de cet objet est une transformation
telle que un point P(x,y,z) est projeté en un point P'(e,n,z)
du plan 7 et de maniére a ce que toute droite PP' passe par le point C.
Ce point C est donc le centre de projection et correspond a 1'oeil de
1'observateur. Le plan m sera le plan de projection et tel que sa normale
soit paralléle & la direction du regard /50/, /55/.

P(x.y.z)
Y
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I11.1.2. Formulation mathématique

Si cx, cy et cz sont les coordonnées du point C dans le
systéme de coordonnées d'origine (x, y, z).

On définit o, B8, v, les angles entre la direction du
regard et respectivement les axes 0x, Oy, Oz.

Une distance d étant donnée, on définit le point Q(gx, qy, qz)
tel que (CQ) soit tla direction du regard et CQ = d

On en déduit les relations :

(1) gx = cx + d cos o« et(3) CQ = d(cos o i + cos 8 3 + cos v K)
qy = Cy + d cos 8 > >
az = cz + d cos ¥ i, J, k base orthonormée rapportée au
systéme (o0,x,y,z)
de méme

€ -CX _n-Cy_g-cz_

8
X -Cx y-c¢y z-cz

ot K est un rapport commun et dépend de P
P' étant un point du plan » , i1 doit vérifier la relation :

Q. GP'=0  (4)

or CQ . QP = CO (€ + CP')

Gu encore

(e = cx} cos a+ (n-cy) cos 8+ (¢ -cz)cos y=d (5)
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d'ot (2) dans {5) donne
K =d/(x - cx) cos a + (y - cy) cos g + (z - cz) cos y (6)

P' est donc défini par

(7) e =cx + K{x -¢cx) , n=cy+K(y-cy), g =cz+K(z-cz)

- Le but de cette transformation étant d'exprimer P' en

terme d'un systéme a deux dimensions rapporté au plan «

L'équation du plan « s'écrit d'aprés (4)

(¢ - gx) cos a + (n - qy) cos 8 + (¢ - qz) cos y =0 (8)

- On définit un axe de coordonnées X : comme étant
1'intersection du plan horizontal ¢ - gz = 0 et du plan =

Cet axe a pour équation : %%g§B= T_gz . (9)

Un vecteur unitaire Ux dans le sens des X positifs aura
pour coordonnées dans le systéme d'origine (o0,x,y,z)
M +

Ux = S, (cos B i - cos a j) / sin v avec S] =1

1

- 1'axe ces y céfiniss~~* 1'autre axe de coordonnées dans r

ot s A g - ]
va étre tel qu'un vecteur unitaire Uy vérifie :

Ui.U} =0 ('0) ou encore acosB -bcosa=0 (1)
et Uy = ai + bj + ¢k (12)
T S N SN
Uy étant unitaire : a"+b"+c”™ = 1 (13)

N >

Uy étant dé&fini dans = , i1 vérifie 1'équation CQ.UY = ©

d'ol a cos e+ bcecsB+ccosy =20 {14)
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X = |l - qgx) cos B- (n- qy) cosal|/siny
(20)

—=<
Il

(z-gz)/siny

La relation (20) implique sin vy # 0. Si ce n'est pas le
cas, cela veut dire que 1a direction du regard est verticale et
donc que les plans dont 1'intersection définit 1'axe des X sont identiques.
I1 suffit donc de prendre pour 1'axe des X 1'intersection du plan n
et du plan vertical (n - qy) = 0.

On arrive alors aux relations suivantes dans le cas ol
sin vy =0

X = {-(e - gx) cos vy + (¢ - qz) cos al/sin B

-
H

(n - qy)/sin 8

- Donner les cordonnées du centre de projecticen ou
position de 1'oeil de 1'abservateur : cx, cy, cz

- Donner les coordonnées de 1'origine Q du plan de
projection : gx, qy, qz

- calculer dx = ¢x - gx, dy = cy - qy, dz = cz - qz

_ dx _ dy _dz
cos a = , COS B = I COoS Y = T
avec d = /dx2 + dy2 + dz2

Pour chaque point P(x,y,z)
Calculer K = d/{x-cx) cos o + (y-cy) cos 8 + (z-cz) cos v

e = ox + K {x-cx}), n =0y + K (y-cy:, ¢ =cz + K (z-cz)

i

puis X = |(e - gx) cos 8 - (n - qy) cos al/sin ¥

<
i

(¢ - gz)/sin v
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et si sin y=0

>
i

[(z - qz) cos o - (e - gx) cos yl/sin g

<
i}

{n-qy)/sin g

II1.2. Elimination des contours cachés

L'objet & visualiser, va étre défini, dans notre cas,
par un ensemble de contours fermés représentant 1'intersection de
cet objet avec un ensemble de plans de coupe paralléles.

La visualisation de cet ensemble de contours par la méthode
précédemment décrite donne une image difficilement interprétable si 1'on

ne procéde pas @ une €limination des contours cachés.

I11.2.1. Principe

L'objet est défini par un ensemble de contours Ci,i =1, N
chaque contour C, est Ta suite de N, points de coordonnées Xij’yij(j:]’Ni)
ayant la méme coordonnée z,.

Z; représente par exemple pour le volume tumoral, la hauteur de

la coupe scannographique par rapport au plan de référence.

Les Ni points lxij’yij
d'hauteur Z; sont transformés en Ni points (Xij’Yij j:T,Ni) par passage
de 1'espace tri-dimensionnel dans le plan de projection.

J=1,N;| du contour C.,i=1,N

I1 nous reste & déterminer la visibilité du point j du
plan ﬂl en testant si ce point est a 1'intérieur ou non du contour Cﬁ,i:\,N
: o GAvifs B ~
avec i # 1, et vérifiant (Cz Zil)(zi Z4,
selon 1'axe des z de la position de 1'oeil de 1'observateur.

) > 0. CZ gtant la coordonnée



IV - 28

C(Cx.Cy.Cp)

YI
I,l'
P(Xi.Yij) \C -
C’iq

e
s ~.

P'E C15 + P' cachel iﬁf?-ﬁ

\ilie/
———
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I1 est bien évident que le but de toute implantation
intra-tumorale, intra-cérébrale, de grains radioactifs est d'obtenir
une irradiation optimale du volume 1ésionnel gu volume cible.

Le critére d'optimisation donnant une irradiation parfaite
devrait permettre de définir une implantation telle que le volume engendré
par 1'isodose de référence soit en tout point identique au volume cible.
Une telle implantation n'est pas concevable en pratique. En effet, 11l
nous faudrait jouer sur un grand nombre de paramétres, telle que 1'activité
des sources, le temps d'application, 1'écartement entre les sources,
etc... Or, en pratique, certains paramétres sont plus ou moins fixés
par la technologie et en autre il serait inconcevable, par exemple, dans
le cas des sources d'iode 125,de supprimer un des grains aprés un temps
déterminé en laissant les autres en place. La limitation du nombre de
trajets lors d'implantation intra-cérébrale est un autre argument dont
i1 faut tenir compte lors de la définition de la position des sources.

I1 n'en reste pas moins intéressant d'obtenir une représenta-
tion tridimensionnelle du volume traité superposée au volume cible afin
de pouvoir, bien entendu, comparer ces deux volumes mais aussi, par
exemple, décider ou non d'une irradiation externe complémentaire.

Les coordonnées des points définissant les différents
contours du volume tumoral et celles permettant de localiser les
grains d'iode 125 étant exprimées dans le méme systéme d'axes,
[l nous est facile de déterminer la forme de la surface isodose de réfé-

rence dans les différentes plans correspondants aux coupes scannographiques.

Le programme de représentation tridimensionnelle précédem-

ment défini nous permet d'obtenir facilement la superposition de ces deux
volumes.



- CH AP I TRE V

APPLICATION ET DISCUSSION.



Nous voudrions maintenant, par comparaison avec 1'observa-
tion d'un traitement spécifique par irradiation interstitielle d'un
volume tumoral préalablement repéré en conditions stéréotaxiques,
illustrer les améliorations apportées par notre travail.

Les examens ciiniques et paracliniques d'un malade

révélent une hypertension intra-cranienne dont 1'origine sera déterminée
par un bilan neuroradiologique. Plus particuliérement, un examen
tomodensitométrique, réalisé en dehors des conditions stéréotaxiques, sous
la forme de coupes paralléles a un plan de référence, ici le plan de
Virchov (cf. Chapitre I, § 1.3.1.), objective une tumeur médiane, profonde,
de petit volume, siégeant preés de structures hautement fonctionnelles
et qui, cccupant de 1'espace du I111€ ventricule entraine une dilatation
ventriculaire extréme (figure 1).

Compte-tenu du siége profond et médian de cette 1ésion

tumoraie, on réalise un bilan complet en conditions stérotaxiques.

Lors du repérage en conditions stéréotaxiques, la téte
du patient est fixée, au moyen de quatre pointes métalliques transosseuses,
dans le cadre de Talairach qui constitue Ta référence a partir de laquelle
peuvent étre menées toutes les explorations ultérieures (cf. Chapitre I,
§ I1.1.2.). On procéde ensuite a la prise des clichés téléradiographiques.
Ces documents, pris dans les mémes conditions, donc tous superposables
les uns aux autres, bénéficiant d'un agrandissement minimum grace &
1'utilisation d'une distance foyer - objet de 1'ordre de 5 métres,
donc grandeur nature et non déformés (cf. Chapitre I, § 11.2.), sont
regroupés pour former une épure cpératoire (figure 2). D'autres
informations, telles le trajet et le site de biopsies stagées sont

reportées sur ce méme document.
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A cette époque, ne disposant pas encore d'une adaptation
du cadre de Talairach permettant la réalisation d'un examen scanogra-
phique en conditions stéréotaxiques (cf. Chapitre I, § I1I.1.), celui-ci
est effectué selon la technique habituelle en référence au plan de
Virchov.Ces données sont néanmoins transposées dans 1'espace stéréotaxique
(avec une incertitude angulaire au moins égale 3 1 8° et une incertitude
1inéaire de 1'ordre de ¥ 5 mm (cf. Chapitre I, § 1.3.3.) et viennent
compléter la précédente sommation d'informations.

La conclusion sur la position spatiale du volume lésionnel
définit celui-ci comme une masse médiane arrondie d'environ
3,5 cmx 3 cm x 2,5 cm un peu plus étendue a gauche. Ses limites
supérieure, antérieure et postérieure sont bien repérées par les
examens de contraste ; la dimension tranversale par les images tomo-
densitométriques et les biopsies (figure 3). La limite inférieure est,
elle, moins bien définie.

La localisation du volume tumoral se traduit au niveau des
clichés radiographiques par des déplacements de vaisseaux et par des
modifications morphologiques ventriculaires ; au niveau des biopsies
par 1'examen anatomopathologique des différents prélévements. L'examen
scanographique, quant 3@ lui, délimite la tumeur dans ses différents
plans de coupe.

Ayant & traiter un volume 1&sionnel de faibles dimensions
(globalement inférieures a 4 cm) médian, siégeant prés de zones fonction-
nelles, le neurochirurgien opte, ici, pour un traitement par irradiation
interstitielle.

IT délimite alors le volume cible qui, dans ce cas
particulier, ne se superpose pas exactement au volume tumoral compte-
tenu de 1'existence a proximité de zones trés fonctionnelles et trés
radiosensibles.
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Dés lors, 1'application est définie en référence au Systéme
de Paris (cf. Chapitre II) afin de déterminer la longueur des fils
radioactifs, Teur disposition et leur écartement (Iridium 192, 4 fils
de longueur 2,5 cm, écartement 15 mm). Le trajet selon lequel on abordera
la tumeur va définir 1'axe principal de 1'implantation. I1 s'agira
ici d'un trajet présentant une simple obliquité dans le plan sagittal
("voie antéro-supérieure oblique") ; le trajet latéral rencontre de nombreux
obstacies vasculaires, celui selon un axe horizontal antéro-postérieur
coupe le nerf optique.

L'implantation temporaire d'isotopes est alors réalisée
aprés nouvelle fixation de cadre de Talairach selon une position
identique a celle définie lors du repérage stéréotaxique. Cependant,
les trajets selon lesquels on doit implanter les fils radioactifs
peuvent étre modifiés en fonction d'éventuels obstacles vasculaires
(méme si le trajet principal préalablement défini minimise ce genre
d'aléa) et les éléments radioactifs n'occuperont donc pas une position
rigoureusement identique a celle définie par le Systéme de Paris. De
plus, si le cadre de Talairach oermet le guidage des instruments
chirurgicaux, il ne dispose d'aucune graduation permettant d'indiquer
Teur position absolue et donc celle des fils radiocactifs. On réalise
donc en fin d'intervention, un cliché de face et de profil sur lesquels
on repérera une origine anatomique (cf. Chapitre 111, § 11.4. f et g)
qui sera, en fait, 1'intersection des plans médians frontal et sagittal
au niveau du plan horizontal passant par les vis de fixation du cadre
(figure 4). Ainsi, a 1'aide de ces clichés, et afin de connaitre
1'irradiation résultante de 1'application effectivement réalisée, on
détermine les coordonnées des extrémités des fils radiocactifs dans le
systéme d'axes 1ié au cadre et dont 1'origine est 1'origine anatomique.
De méme, Tes plans dans lesquels on désire connaitre la distribution
des doses sont définis par leur distance & 1'origine anatomique pour
ies plans paralléles aux plans du cadre et par trois points reportés
sur chaque cliché pour les plans obliques. Les points particuliers,
correspondant a des zones fonctionnelles et ol 1'on désire connaitre
la dose délivrée sont egalement reportés sur chaque cliché (figure 4)
(cf. Chapitre IV, § 11.2.3.)
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Le projet d'irradiation étant "de délivrer 50 Grays
(5000 rads) en périphérie de la masse tumorale sans dépasser 20 Grays
au niveau des bandelettes optiques et de 1'hypothalamus", son adéquation
est vérifiée par un calcul de la dose absorbée par le volume tumoral
et par une représentation de la distribution des doses dans les
différents plans demandés (figure 5). Le tracé des courbes isodoses est
reproduit pour chaque plan a 1'échelle nécessaire pour une superposition
ultérieure au document radiologique ou scanographique correspondant.

Nous savons que le temps de traitement (ou temps pendant
lequel les aiguilles radioactives sont laissées en place) est ajusté
en fonction du débit de dose de base calculé dans le plan central de
1'application. Ce calcul a amené ici a demander une représentation
de la distribution desdoses pour un temps de traitement de 10 jours.
Cependant, aprés superposition des documents dosimétriques avec les
clichés radiologiques ou scanographiques (figures 6 et 7) le temps
de traitement est ici modifié, dans un souci de préservation des
structures fonctiornnelles avoisinantes et amené & 8 jours pour les
aiguilles Y et 2 et & 4 jours par les aiguilles 3 et 4 (Dose 3> 2000 rads
au noint X : bandelettes optiques pour les aiguilles 3 et 4 - extension
de la tumeur a gauche : aiguilles 1 et 2).

Sur cette observation typique d'une implantation de
filaments radioactifs au sein d'un volume tumoral préalablement repéré
par un bilan complet en conditions stéréotaxiques, nous pouvons , & la

lumiére de notre travail, proposer un certain nombre d'améliorations.

Par 1'utilisation, au cours de 1'examen tomodensitométrigue,
d'une adaptation du cadre de stéréotaxie, complémentée d'un dispositif
de repérage approprié, la transcripticn des données tomcdensitométrigues
dans 1'espace stéréotaxique se fait de maniére directe (cf. Chapitre I,
§ II.1.). I1 va sans dire que la définition spnatiale de la ciblie est,
de ce fait, trés vite améliorée puisque 1'examen scanographique, & lui

seul, découvre ia 1ésion et dessine ses limites sur une image ol se 1it
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simultanément 1'espace 1ésionnel et 1'espace cérébral.

Si 1'association des documents scanographiques aux
clichés téléradiographiques permet de se trouver en possession de trois
séries de documents représentant 1'espace cérébral selon les trois plans
orthoganaux classiques de représentations spatiales, il n'en reste pas
moins que 1'on ne dispose toujours, en quelque sorte, que d'une visuali-
sation bi-dimensionnelle de la 1ésion.

“ De méme, si la reconstruction sur les clichés de face et
de profil du volume 1ésionnel analysé par plans horizontaux successifs
sur les coupes tomodensimétriques, aide a comprendre la forme de ce
volume, 1'appréhension de ses dimensions se fait toujours au prix d'une
certaine gymnastique de 1'esprit.

Cette difficulté est ici tournée en proposant une représen-
tation tri-dimensionnelle du volume tumoral & partir de 1'extraction de
son contour dans les différentes coupes scanographiques. Cette représen-
tation ayant 1'avantage de permettre une visualisation selon un angle
quelconque et particuliérement selon celui correspondant ultérieurement
au trajet d'abord de la tumeur (cf. Chapitre IV, § III).

Dans 1'observation précédemment décrite, les rapports
de la lésion avec les bandelettes optiques, par exemple, sont déterminées
en situant celles-ci, sur ies clichés de face et de profil, par rapport
a la projection du volume tumoral dans ces ceux plans {(figure 3). On
ne dispose donc pas, par exemple, des limites de ce volume dans un plan
sagittal passant par ces bandelettes optiques et les rapports de la
1ésion avec les structures avoisinantes sont cennus, encore une fois,

au prix d'une reconstruction mentale.



Les coordonnées dans 1'espace stéréotaxique d'un ou
de plusieurs points correspondants & la position de ces structures
étant déterminés a 1'aide des clichés radiographiques et 1'examen
scanographique étant réalisé en conditions stéréotaxiques, il devient,
comme précédemment, possible de donner la position de ces zones hautement
fonctionnelles par rapport au volume tumoral et toujours selon un angle
quelconque.

De méme, si le volume tumoral occasionne, par exemple,
un déplacement vasculaire, assez important, il devient possible de
donner une représentation du trajet du vaisseau intéressé et du volume
tumoral dans un méme espace tridimensionnel.

[1 suffit, en effet, au préalable, de digitaliser ce trajet
a 1'aide d'un stéréocomparateur associé a un mini-calculateur et & partir
de deux clichés pris en conditions stéréoscopiques {(cf. Chapitre I,
§ 11.2.).

Comme nous venons de le voir, la transposition des images
tomodensitométriques dans 1'espace stéréotaxique donne d'emblée, a elle
seule, et sans ambiguité le plus souvent, une image spatiale de la
lésion. L'investigation stéréotaxique peut, en conséquence, s'en trouver
assez profondément modifiée

- L'examen neuro-radiologique conventionnel n'ayant plus
pour objet premier de montrer plus ou moins directement les 1ésions
pourra étre réduit

- Une angiographie unilatérale suffira a mettre en place

les vaisseaux que les trajectoires instrumentales devront éviter

- Une ventriculographie ne sera réaiisée que dans le cas

de lésions directement en rappert avec les cavités

- La biopsie sera, elle, rendue a sa véritable destina-

tion : assurer le diagnostic histo-pathologique.



Les améliorations proposées, améneraient toutes a une
meilleure conmaissance des limites du volume tumoral et de ses rapports
‘avec les structures saines avoisinantes. Aussi, dans le cas d'un
traitement par irradiation interstitielle, le volume cible, jugé par le
neurochirurgien comme le volume devant recevoir une dose préconisée
tout en préservant les zones fonctionnelles avoisinantes d'une sur-
irradiation, serait de la méme maniére améliorée dans sa définition.
Cette précision est d'autant plus utile que 1'on a la possibilité
d'adapter au mieux le volume traité au voiume cible en utilisant des
sources radioactives d'lode 125. De telles sources sont en effet de
dimensions trés faibles et donc considérées comme ponctuelles, elles
permettent une irradiation trés locale avec un gradient de dose élevé
(cf. Chapitre IV, § 1.2.). De plus nous avons vu qu'il était possible
de repérer leur position dans 1'espace stéréotaxique, une fois ces
sources implantées dans 1'organisme, a 1'aide de 3 radiographies dont
2 prises en conditions stéréoscopiques (cf. Chapitre III). Finalement
délivrer, soit une représentation tridimensionnelle du volume traité
superposé au volume-cible, soit une représentation de la distribution
des doses dans un plan quelconque ne demande pas de modifications
importantes des programmes actuellement développés pour le calcul des
distributions de doses pour les radioisotopes habituellement utilisés
en curiethérapie(cf. Chapitre 1V, § II et III).



Cependant nous voudrions maintenant marquer les limites
de Ta technique proposée. Ces limites tiennent aux deux caractéristiques
principales de 1'image tomodensitométrique dans le domaine qui nous
occupe : leur définition et leur résolution.

Nous avons vu comment la transcription des images
tomodensitométriques nous donne la définition spatiale recherchée.
La radiothérapie 1'utilise de fagon directe et autorise des dosimétries
parfaitement adaptées a la 1ésion encore faut-il que 1'image tomo-
densitométrique montre cette 1ésion, toute cette 1ésion et rien que
cette lésion. Ceci pose le probléme de la précision des limites de cette
image et de la nature de ces limites.

L'examen tomodensitométrique 1lit, en effet, le cerveau
en termes de densité et une limite 1ésionnelle devrait, & priori,
étre marquée sans ambiguité. Cependant, les gradients de densité qui
permettent le contraste peuvent ne pas étre abrupts ; la définition
est alors médiocre surtout dans le domaines des basses densités.

A 1'inverse une limite parfaitement reconnue n'est pas toujours signi-
ficative. Des recherches (F. COHADON & Coll. - 1977) ont permis de
conclure, qu'au moins dans le cas des 1ésions hypodenses, 1'image
tomodensitométrique exagére quelque peu et de fagon assez réguliére
la taille de la 1ésion proprement dite. Un tel fait s'expliquant
d'ailleurs par des considérations purement physiques et aussi sans
doute dans quelques cas par 1'existence d'une mince frange cd'oedéme
autour de ces 1ésions. Une autre remarque concerne la taille des
1ésions découvertes par la tomodensitométrie. Le volume inférieur
limite que nous pouvons espérer découvrir tient évidemment a la
résolution du scanner. Or la résolution spatiale est liée a la résoc-
Jution en densité : plus une lésion est netite, plus elle doit 2tre
dense.

Néanmoins 1'avénement prochain d'appareils utilisant
Ta "Résonance Magnétique Nucléaire" /56/, /57/ devrait nous apporter
une solution. Cette technique s'ouvre en effet au diagnostic par

1'imagerie a partir de la concentration d'eau contenue dans les
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différents organes. Elle permet de séparer facilement les zones a
forte ou faible densité et d'obtenir une image plus riche en contraste
que la tomodensitométrie avec une trés bonne résolution spatiale

(1 a2 mm).

Le contraste n'étant plus, comme en scanographie,
dépendant d'un seul paramétre ; 1'absorption des rayons par les tissus,
mais déterminé par plusieurs facteurs (concentration des noyaux
ainsi que leur temps de relaxation T] et TZ)’ 1'imagerie R.M.N. dispose
de nombreux moyens de représenter les tissus mous dans 1'organisme.

La séquence de mesure Inversion - Recovery, par exemple, produit des
images essentiellement marquées par T]. Aussi, étant donné que la

plupart des 1ésions se caractérisent par des temps de relaxation
prolongés, elles sont restituées sous la forme de zones sombres, souvent
noires, qui se détachent nettement du tissu cérébral avoisinant. Par
contre, la délimitation des limites tissulaires est rendue plus difficile
d proximité des espaces liquidiens qui apparaissent également sombres

sur 1'image I.R.Cette incertitude de 1'une des méthodes de mesure de la
R.M.N. est pourtant palliée par 1'application d'une autre séquence de
mesure qui produit un signal suffisant pour la représentation du tissu

normal et assure une délimitation nette par rapport aux liguides.

Enfin, 1'avantage principal de 1'imagerie R.M.N. est de
permettre, contrairement a la tomodensitométrie, une représentation
des couches dans tous les plans (axial-transverse, frontal, sagittal)
et aussi une meilleure situation du processus tumoral. De telies images,
transcrites dans 1'espace stéréotaxique comme nous 1'avons fait pour
Tes images tomodensitométriques apporteront encore plus de précision

cans la définition spatiale recherchée.



CONCLUSION GENERALE

La difficuité majeure du traitement radiothérapique
des tumeurs est issue de 1'opposition entre leur radiosensibilité et
la vulnérabilité du tissu cérébral normal. L'implantation intra-
tumorale de sources radioactives permet de délivrer des doses trés
€levées au niveau de la masse tumorale tandis que les tissus normaux
ne regoivent qu'une dose beaucoup moins importante. Les différentes
dispositions spatiales des sources radicactives permettent d'adapter
ia géométrie du volume irradié, la distribution des isodoses a la
forme de la tumeur. Cette géométrie particuliére améne directement a
la localisation spatiale de deux volumes

- celui de la tumeur elle-meéme ainsi que ses structures
de voisinage,

- celuyi de 1'irradiation au niveau de la masse

Le succés ou 1'échec du traitement par irradiation
interstitielle dépendent essentiellement de Ta localisation de ces deux
volumes dans les trois dimensions et de la possibilité ou non de les
superposer de fagon satisfaisante.

Pour les radioisotopes habituellement utilisés en
curiethérapie, le systéme de Paris permet, avant d'entreprendre une
implantation radioactive, de prévoir la répartition des sources donnant
Ta meilieure distribution de dose dans le volume & traiter (I1).

La définition des dispositions gécmetriques des sources d'lode 125
présentée dans le mémoire permet de répondre aux principes de ce systéme,
et d'utiliser au mieux les caractéristiques dosimétriques de ce nouwvel
isotope pour une meilleure adaptation du volume traité & la forme ce la

3
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tumeur. Etant donné les contraintes subies lors de ieur implantation dans
la structure, les sources radicactives n'occupent malheureusement pas

une place rigoureusement identicue & celle initialement définie.



Notre méthode de repérage automatique de la position
des grains radicactifs d'lode 125 dans 1'espace stéréotaxique basée
sur la prise de trois clichés radiographiques (III1), permet de lever
les ambiguités de repérage d'une méme source liées aux techniques
usuelles n'utilisant que deux clichés. Par ailleurs, notre méthode
propose une solution originale dans le cas ol deux ou plusieurs sources
posséaent une méme projection sur un méme cliché. Aprés un calcul de
la distribution des doses, une représentation tridimensionnelle permet
de constater le degré de précisicn obtenu dans la superposition du

volume traité au volume tumoral (IV).

Nous avons également montré comment la transcription des
images tomodensitométricues dans 1'espace stéréotaxigue améliore la
précision du repérage d'un volume 1ésionnel en conditions stéréotaxiques
et la définition de ses rapports avec les structures saines avoisinantes
(I et V). En effet, le cadre de stéréotaxie étant la piéce maitresse
qui va permettre une approche tridimensionnelle précise, 1'utilisation
lors de 1'examen scanographique d'une adaptation de ce cadre associée
a un dispositif de repérage adéquat, améne une intégration directe des
informations tomodensitométriques dans 1'espace stéréotaxique. Ces
informations complémentent ainsi celles issues des documents téléradio-
graphiques recueillis en salle d'opération, la téte du patient fixée
dans le cadre de stéréotaxie. La représentation tridimensionnelle du
volume tumoral et de son contexte immédiat, vus selon 1'angle qui
correspondra au trajet d'abord, permet au neurochirurgien d'appréhender
les 1imites de la tumeur et ses rapports de voisinage d'une maniére
différente de la reconstruction mentale traditionnelle. Si la transcription
des images tomecdensitométriques dans 1'espace stéréotaxigue nous donne
la définition spatiale recherchée, nous avons posé le probléme de la
précision des limites de la 128sion sur ces images et de ia nature de
ces limites. L'avénement prochain d'appareils utilisant la "Résonance

magnetique Nucléaire" devrait y apporter upe solution.

tnfin, si notre travail améne plus d'exactitude dans la
focalisation du volume tumoral et dans celle du volume traité, ainsi

qu'une meilleure appréhension de leurs limites, nous ne pouvons, par



superposition de ces deux volumes, que juger de la qualité de 1'implanta-
tion réalisée. Sur la base de notre travail, la réalisation d'un systéme
informatique homogéne permettant de restituer automatiquement dans un
méme espace toutes les informations concernant un méme malade apporterait
une aide appréciable lors du choix du trajet d'abord du volume tumoral.
D'autre part, le développement d'un tel systéme faciliterait, a 1'avenir,
le pilotage d'un micro-robot en vue d'une plus grande précision dans le

positionnement des instruments chirurgicaux dans 1'espace stéréotaxique.
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ANNEXE I : EQUIVALENCE ENTRE PLUSIEURS SOURCES PONCTUELLES ALIGNEES
ET UNE SOURCE CONTINUE.

Le modéle des sources d'Iode 125, pour lequel nous avons
réalisé cette étude, consiste en deux sphéres de résine imprégnées
d'Tode 125 incluses dans un cylindre de Titane, une sphére en or est
entre les deux spheéres d'Iode 125 pour permettre la localisation
radiographique. Il est difficile avec ce modele de sources de repérer
leur orientation dans l'espace etpour les calculs dosometriques

elles sont donc considérées comme ponctuelles.,

Lorsqu'elles sont implantées, ces sources peuvent étre
repérées individuellement et il est alors possible de calculer les
distributions de doses en ajoutant les doses délivrées pour chaque
source séparément , mais il est souvent plus simple d'assimiler cette

source discontinue a une source continuement radioactive.

Dans tous les cas, pour que le radiothérapeute puisse se
référer a son expirience antérieure acquise avec des sources continues,
11 est souhaitable qu'il pulsse passer d'un type de sources a 1'autre au

moyven de régles simples.

DUTREIX et WAMBERSIE (1968) /30/ ont montrdé gu'il est
possible d'assimiler une série de sources radiocactives ponctuclles
dquidistantes & une source continue moyennant certaines rogles simples,

Une série de n o sources radioactives d'activité élémentaire a, sépardes

par un Scartement & (fiecure 1) peut &tre assimilée & unc source continuce
1o ] oneur | D Ptactivitéd lindi N _ A
[a3% e n ket a'activite linelque al = n ag/ -

Nous avons comparé de cette maniére, la distribution des
doses autour de sources rectilignes continues et autour de sources
ponctuelles pour des ¢écartements allant de 0,5 cm a 2 cm et pour des

foncsueurs actives allant de 1 4 10 cm.



- D'une maniere générale la répartition de la dose autour
des sources ponctuelles alignées est d'autant plus semblable i celle
autour d'une source continue que l'espacement entre les sources est
plus faible (nombre de sources ponctuelles plus élevé) et que la

distance 3 1'axe des sources est plus grande (isodose plus faible).

En fait, pour le Systéme de Paris, 1'équivalence entre
une série de sources radioactives ponctuelles alignées et une source
continue est surtout importante aux niveaux des isodoses représentant

170 %, 100 % et 85 % de la dose de base.

Or, dans le Systeme de Paris, cette dose de base dépend
de la disposition géométrique de ces lignes et de leur écartement ;
les lignes de faible longueur (entre 1 et 5 cm) sont faiblement écartées
(écartement entre 8 et 15 mm) et la dose de base est en moyenne calculée
a une distance de 0,5 cm tandis qu'elle est calculée a une distance de
1 cm pour les lignes de grande longueur (entre 5 et 10 cm) plus fortement

¢cartées (écartement entre 15 et 22 mm).

Dans ces conditions, nous avons montré que l'on a quasi-
similitude des courbes isodoses si l'écartement entre les sources ponctuel-
ivs est de 0,5 cm et cecl quelque soit la longueur de la source continue
équivalente (figures 1 et 2) ; 1'isodose 170 % de la dose de base présente
en fait, pour les lignes de faible longueur, une série de maximums au
niveau de chaque source individuelle et une série de minimums entre
celles-ci mais ces fluctuations restent tres faibles. Par contre, pour
un écartement entre les sources de 1 cm, ces fluctuations sont beaucoup
plus importantes : L'isodose 170 % de la dose de base se présente alors
sous la torme de sphéres centrées sur les sources ponctuelles ot les
isodoses 100 % et 85 % présentent des variations assez importantes
(ficure 3). On ne  peut alors plus considérer qu'il y a équivalence
avec unce source continue. Ce n'est par contre pas le cas pour les sources
de plus grande loneueur ou les fluctuations commencent & toucher

faiblement !'isodose 170 % (figure 4).



En conclusion on peut dire que l'écartement entre les
sources ponctuelles devra &tre choisi en fonction de la longueur de
la source continue ainsi constituée mals aussi, et surtout, en fonction
de la distance entre le point de calcul de la dose de base et cette

source continue.

Ainsi, par exemple, si l'on constitue une source continue
de longueur 5 cm a l'aide de § sources ponctuelles séparées par une
distance de 1 cm et que l'on doit par la suite calculer la dose de base
a 0,5 cm de cette source continue (par ex, 2 sources continues écartées
de 1 cm), on s'apercoit figure 5.a. qu'il n'y a pas équivalence dans
la distribution de doses entre ces sources ponctuelles équidistantes
et une source continue. Par contre, si la dose de base est calculée
a 1 cm (mémes sources continues mais écartées de 2 cm), il existe
alors, comme le montre la figure 5.b., quasi-similitude de la distribu-

tion de doses.

les sources continues de faible longueur et peu écartés devront
donc étre constituées par des sources ponctuelles séparées de 0,5 cm
alors qu'elles peuvent étrec sépartes de 1 cm pour les sources continues

de grande longucur et plus dcartées 1'unce de 1l'autre.
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FIGURE 1 : Equivalence entre n sources ponctuelles d'activité &lémentaire a, séparées de la distance E

et une source continue de longueur 1 = nE et d'activité linéique a =n ao/l.
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FIGURE 2 : Comparaison des courbes isodoses pour une source continue de longueur 8 cm et 16 sources

ponctuelies espacées de 0,5 cm.

FIGURE 3 : Comparaison des courbes isodoses pour une source continue de longueur X cm et 3 sources
ponctuelles espacées de 1 cm.
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FIGURE & : Comparaison des courbes isodoses pour une source continue de longueur 8 cm et 8 sources
ponctuelles espacées de 1 cm.
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FIGURE 5 : Comparaison des courbes isodoses pour une source continue de longueur 5 cm et 5 sources

ponctuelles espacées de 1 cm.
La dose de base est calculée
a) 2 0,5 cm de 1'axe de la source continue

b) 3 1 cm de 1'axe de la source continue.



ANNEXE 2 CHOIX DES POINTS OU LE DEBIT DE DOSE DE BASE LEST CALCULE

POUR LES DISPOSITIFS COMPOSES DE 4 LIGNES ET PLUS.

I - Cas de quatre lignes radioactives disposées "en carrés"

Dans le cas de quatre fils dont les intersections avec le
plan central forment un carré parfait (figure 2.1.a.), le débit de dose
de base DB est calculé au centre du carré. On remarque, en effet, que
si la figure avait été décomposée en deux triangles rectangles, la
définition du débit de dose de base au point de concours des médiatrices

des triangles aurait conduit au méme point.

Parfois, bien que 1'on ait cherché a réaliser un carré parfait
en implantant quatre lignes radioactives, on obtient un quadrilatere de
forme quelconque. On doit alors procéder a une décomposition de la
figure obtenue en deux triangles élémentaires ayant pour base la plus
petite des diagonales du quadrilatére, de maniére a ce que les triangles
obtenus soient le plus proche possible de triangles équilatéraux. Si
aucun d'eux ne comporte d'angle obtus (figure 2.1.b.) le débit de dose
de base DB est la movenne arithmétique des débits de dose de base élémen-
et DB, ¢

1 2
le dispositif ne peut plus étre considéré comme répondant aux principes

taires DB orrespondant a chacun des triangles. Dans 1'autre cas,

du Systeme de Paris (figure 2.1.c.).

FIGURE 2.1. : Détermination géomdtrique des points

de calcul des débits de dose de base élémentaires

dans le cas de quatre lignes.
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II - Généralisation aux dispositifs composés de plus de

quatre lignes

Mis 4 part le cas particulier des décompositions en carrés
parfaits, on procede d'abord a une décomposition en triangles de la
figure formée par les intersectionsdes lignes radiocactives avec le
plan central (figure 2.2.). On montre en effet qu'il existe a 1'intérieur
de chacun des triangles, une zone dans laquelle la dose varie peu et
qu'elle est minimale en un point proche du point de concours des média-
trices de chaque triangle et ceci quels que soient le nombre de fils
et leur disposition. La distance entre le minimum vrai et le point
d'intersection des médiatrices reste faible (1 & 2 mm) et la variation de
dose est, elle, inférieure a 2 %. Pour des raisons de simplification
évidente, on admet que 1'on peut calculer les débits de dose élémentaires
DBi au point de concours des médiatrices de chaque triangle. Le débit
de dose de base est alors égal a la moyenne arithmétique des débits de
dose de base é1€mentaires d condition que ceux-ci ne soient pas trop
différents les uns des autres. Pour assurer une homogénéité suffisante
de la dose a 1'intericur du volume implanté, les débits de dose de basec

élémentaires doivent étre en effet tels que
DB - 10 % DB < DBi < DB + 10 % DB
ou DB représente le débit de dose moyen.
C'est ¢videmment toujours le cas lorsque les lignes sont

équidistantes, par contre cette condition n'est jamais remplie lorsque

1'un des triangles posséde un angle obtus (figure 2.2.c.).
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ANNEXE III DOSIMETRIE PREVISIONNELLE POUR LES SOURCES RECTILIGNES
CONTINUES DISPOSEES SELON LES PRINCIPES DU SYSTEME DE PARIS
ET CONSTITUEES DE PLUSIEURS SOURCES PONCTUELLES D'IODE 125

ALIGNEES.

Nous avons vue que le Systéme de Paris s'applique particuliére-
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
différent peu d'un isotope a l'autre (figure 3.1.) et les résultats de
la dosimetrie prévisionnelle restent donc valables d'un isotope a l'autre.
Pour 1'Iode 125, cette fonction joue un rdle important dans le calcul de
la dose absorbée a distance d'une source et ainsi le rapport #(4) et o(1)
de la fonction d'atténuation ¢(d) & 4 et 1 cm vaut 0,5 pour 1'lIode 125§
alors qu'il vaut 0,98 40,97 pour les radioisotopes habituellement utilisées

en curiethérapie.

Cependant, nous verrons ici, que ceci n'entraine gque de
faibles variations sur les principaux parameétres caractérisant une

implantation répondant aux principes du Systeéme de Paris,
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D'autre part,l'lode 125 ne se présente pas sous la forme de
sources rectilignes mais sous la forme de sources de faibles dimensions
considérées comme ponctuelles lors du calcul de dose. Ce sont donc plusieurs
de ces sources alignées qui constituent par équivalence une source continue
(cf. Annexe 1) & condition de respecter certaines régles. Nous verrons
également que les données géomeétriques d'une application peuvent étre

complétement erronées si l'on ne respecte pas ces reégles.

a) Diameétre des manchons de surdosage

Les sources continues étant constituées, par équivalence,
de plusieurs sources ponctuelles alignées, 1'Isodoe 170 % de la dose de
base présente une série de maximums et de minimums selon que l'on se
trouve dans un plan de sources ou dans un plan intermédiaire & deux plans

de sources.

Pour juger du diamétre du manchon de surdosage, nous avons
donc représenté ses variations dans un plan de sources le plus proche du
plan central et dans un plan intermédiaire a deux plans de sources et leo
plus proche du plan central (figure 3.2.). Le résultat important a
déduire de ces graphiques étant de définir les écartements maximaux entre
les fils qu'il est conseillé de ne pas dépasser si l'on veut obtenir des
résultats cliniques optimaux (diamétre du manchon de surdosage inféricur
a 8 mm), nous constatons que, comme pour les radioisotopes habituellement
utilisés en curiethérapie, ces é€cartements maximaux sont de 15 mm pour
les fils de faible longueur et de l'ordre de 22 mm pour les fils de

grande longueur.

b) Longueur traitée

in pratique, les petits écartements correspondent aux petites
longueurs de lignes et les dcartements plus importants aux grandes longucurs
et on se contente d'abaques trés simples pour déterminer la lonsueur active
en fonction de la longueur du volume que 1'on désire traiter ot de

1'arrangement utilisé.
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Le rapport "longueur traitée/longueur active" reste dans
le cas de 1'Iode 125, comme pour les radioisotopes habituellement utilisés
en curiethérapie, toujours compris entre 0.65 et 0.80 (figure 3.3.) bien

que légérement plus faible.

En conséquence, les tableaux simplifiées pour chaque
arrangement restent donc valables, quel que soit le nombre de fils, pour
déterminer la longueur des fils a utiliser en fonction de la longueur

du volume que 1l'on désire traiter.

c) Epaisseur traitée et marge de sécurité

C'est ici que l'on constate des différences assez sensibles
sur les valeurs des rapports "épaisseur traitée/écartement" et "marge

de sécurité/écartement" (figures 3.4. et 3.5).

Mais on pouvait s'y attendre étant donné qu'il existe un
fort gradient de dose quand on s'éloigne d'une source d'lode 125 alors
que ce gradient est beaucoup plus faible pour les sources des radioisotopes
habituels. Cette différence se constate essentiellement pour le rapport
"épaisseur traitée/écartement” et pour les grandes longueurs de lignes
fortement écartées. Ainsi. par exemple, pour un arrangement des lignes
en triangle, la valeur du rapport " épaisseur traitée/écartement” varie
entre 1.25 et 1.35 et est en moyenne égale a 1.30 pour les radioisotopes
habituels alors qu'elle reste pratiquement constante et égale 4 1.23

2

puisqu'elle ne varie qu'entre 1.21 et 1.24. pour l'lode 1

En ce qul concerne la marge de sécurité, i1 faut, comme
pour les radioisotopes habituellement utilisés en curiethérapie, se
souvenir que la valeur du rapport "marge de sécurité/écartement" est
relative a la moyenne des marges élémentaires et que les marges ¢lémentaires
minimales, egénéralement situdes latéralement, conduisent a des valeurs
plus faibles. On ne peut donc, cn pratique, accorder que peu de confiance
a cette marge de sécurité pour les implantations en deux ou plusicurs

plans.
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d) Dimensions du volume traité

Nous montrons ici, a 1'aide d'un exemple, que les définitions
des données géométriques d'une application peuvent étre complétement
erronées si l'on ne respecte pas les régles simples qui permettent
d'assimiler plusieurs sources ponctuelles alignées a une source rectiligne

continue.

On peut voir en effet,(sur la figure 3.6.a.) que, pour sept
sources continues de longueur 3 cm disposées "en triangles" et composées
par équivalence de 3 sources ponctuelles espacées de 1 cm, 1'isodose de
référence dans le plan central a une forme correcte. Cependant il est
impossible, dans ce cas précis, de définir une longueur traitée car on
constate, dans un plan paralléle aux lignes et passant par les points de
calcul des débits de dose de base élémentaires, une "dicontinuité" de
1'isodose de référence (figure 3.6.b.). Par contre cette méme isodose
est continue et permet la définition d'une longueur traitée, si l'on
respecte les régles d'équivalence entre sources ponctuelles alignées et
sources continues rectilignes ; c'est-a-dire si 1'on constitue les
sources continues a l'aide de 0 sources ponctuelles séparées de 0,5 cm

(figure 3.06.c.).
o
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ANNEXE IV : ERREUR RELATIVE SUR LE DEBIT DE DOSE EN UN POINT POUR
UNL. SOURCE PONCTUELLE D'IODE 125.

- Lorsqu'une source est placée dans 1l'eau (qui constitue une
approximation valable de l'organisme humain supposé homogeéne) il
convient de faire intervenir sur le calcul du débit de dose un facteur ¢
tenant compte de la diffusion et de l'absorption par les tissus qui

est fonction de 1'isotope et de la distance r.

Le débit de dose absorbée dans le milieu est alors

db _ K [iSE‘ olr)
dt = N

Une erreur dans la détermination de la distance se répercute

- P - 1
sur la valeur de %g par l'intermédiaire du facteur 5 d'une part et
r

o(r) d'autre part.

Si le terme ¢(r) varie lentement avec r pour les isotopes
habituellement utilisés en curiethérapie, il intervient pour une grande
part dans le calcul de dose dans le cas de 1'lode 125. Aussi l'erreur
relative maximum possible est égale & 2o par mm a 10 cm pour l'iridium

192 et vaut 0,5 % par mm a 5 cm pour 1'lode 125.

1 . . R . .
Le terme —; varie lul trés vite surtout pour de petites

2
ro. . : N
valeurs de r. C'est alnsi que pour r = | cm, l'erreur relative sur ce
terme
1
d(=)
r dr P
= - 2 — = 20 % par mm
1 r
r2

~

11 vaut 4 % par mm A cm.
P 5



L'erreur g% s'écrit

dD

Y30 de 2ar

dp "~ ¢ r

dt

d'ot (%%) 2dr
N £# =% bpour les isotopes habituellement utilisés
(5€ en curiethérapie.

mais (QQ)
—%%— = ﬁ?)+ 235 pour 1'lode 125.
1)
dt

C'est ainsi que l'on a une erreur de l'ordre de 5 % sur

le calcul de dose pour une erreur de 1 mm sur une distance de § cm.



ANNEXE V : ANALYSE DES ERREURS DANS LE CALCUL DE LA POSITION D'UNE
SOURCE RADIOACTIVE A PARTIR DE CLICHES STEREORADIOGRAPHIQUES.

La méthode stéréoscopique consiste a prendre deux clichés
des sources radioatives a une méme distance source RX-film mais avec un
déplacement linéaire du tube de rayons X, parallélement au plan du

film entre les expositions.

Cette méthode est représentée schématiquement sur la figure 1.

Les images du point P, a partir des positions du tube : Tl et T2, sont

respectivement P1 et P2. Le déplacement total du tube ou base stéréoscopi-
que est appelée S et on note H la distance source RX-film ou distance

toyer-film.

En pratique P se trouve sur une radiographie et P, sur

1

I'autre. Les coordonnées de Pl et P2 sont (Xl’ Yy 9

ment et sont mesurées directement sur les radiographies. En pratique, une

) et (xz, y.,) respective-
plaque de plexiglass contenant un certain nombre de croix plombées permet
le repérage sur chaque radiographie du systéme d'axes de référence et le

calcul des coordonnées de Tl et T, par rapport a ce systéme.

Si le d¢placement du tube est parallele au plan du film,

les coordonnées v de l’1 et de P, sont identiques, on a donc Y, Yy

Ces intformations ((xl,y]) et (xz,yzzyl) sont alors suffisantes

pour le calcul des coordonnées x,yv,z du point P et on montre que

:(x‘+x2) , E.ylum_ . H(X2‘flz
Sxxz—xl P S»xz—xl ? - S+x2—xl




L'erreur maximale sur chaque coordonnée s'exprime par

-z S < S _ H-z
AX = m {I§+X|-I5k11+ li - XIIGXZ;} = H_:_s. LA

H [ y
Ay:ﬁ..{leabll+Iyl.lax1|+|y|15x2|} S

2 ’ 2
AZ=(—H%)—{I5X1I+16X21}=£H—;1§—Z—-C

§X §x, et d8y

1 2 étant les erreurs de mesures sur Xl’ XZ et yl

1

respectivement

— Si on considére z <<H on a

I

=

B et Az

-

AX A, Ay

wlm
@

. . . H
d'ou une erreur Az directement proportionnelle au rapport z

S

- Dans notre cas, les erreurs sur X1 Xy et Y, sont identiques et égales

a l'erreur introduite lors de la digitalisation qui est de l'ordre de
0,2 mm.

En tirant les clichés stéréoscopiques de part et d'autre d'une
position centrale, on obtient un rapport H de l'ordre de 3 pour un angle

S
stéréoscopique de 16° (I o par rapport a la position centrale). Ce qui

nous donne pour un z moyen de 10 cm une erreur Az = 6 x |8x, | = 1,2mm

1
On respecte donc les objectifs fixés (erreur sur la position des grains =

2 9.






ANNEXE VI : METHODE DE NELDER ET MEAD

. Méthode de recherche d'un minimum

C'est une méthode heuristique. Elle réalise en effet une suite
de transformations géométriques d'un ensemble de points appelé simplexe
et évoluant de maniére a définir un voisinage d'un optimum de plus en
plus restreint. Cette méthode dite aussi du "simplexe" n'a strictement
rien a voir avec la méthode bien connue en programmation linéaire

introduite par Dantzig.

Nous limiterons, dans notre cas, cette méthode a un espace

a 2 dimensions.

Le simplexe étant un ensemble de n+1 points engendrant l'espace

n . . .
R, il stagira dans notre cas d'un triangle.

. Principe

Pour illustrer le principe de base de cette méthode d'optimisa-
tion on considere une fonction f(x), x € Rz, définie par ses courbes de
niveau. Construisons un simplexe & partir d'un point de départ §0.
Numérotons lessommets de 1 & 3 par ordre de fonction f(x) croissantes.

Le processus d'évolution consiste a élaborer un nouveau simplexc a partir
de 1'ancien ven remplacant le plus mauvais (§3) par un nouveau point (a
définir) ou t(x) est intérieur a f(x,). ‘

~
3

La promicre opération envisagée est la réflexion.

Flle consiste a rcmplacervﬁg par son symétrique par rapport
au milieu de (ilﬁiﬂ). A partir de cette idée les auteurs ont introduits
deux autres transformations : l'expansion et la contraction. L'aleorithme
proprement dit définit alors I'enchainement de ces transformtions qu'il
convient de réaliser pour essayer d'atteindre un minimum dans les

meilleures conditions.



Son développement nécessite les notations suivantes :

xh = sommet correspondant a f(xh) = max f(§i) i=1,...n+1
1

Xs = sommet correspondant a f(xs) = max f(§i),i £ h
1

X, = sommet correspondant A f(;l) = min f(§i).

- n+l 1

X, = centre du simplexe : x_ = L BT #h

=0 =0 n i1

Pour un espace a deux dimensions
X}, = max des sommets

= min des sommets

= sommet n'étant ni le minimum, ni le maximum

i
w

Xy = milieu de Xypoet xg

. Nous donnons maintenant les différentes transformations du simplexe
et la reconnaissance de ses sommets au cours d'une itération de la

méthode de Nelder et Mead ainsi qu'un organigramme de cet algorithme.
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