N° dordre : ............

o . ) o
ﬂ UNIVERSITE SULTAN MOULAY SLIMANE _
Faculté des Sciences et Techniques ,LE
Béni-Mellal

Centre d'Etudes Doctorales « Sciences et Techniques »
Formation doctorale « Mathématiques et Physique Appliquées »
Laboratoire de Physique des Matériaux
THESE
Présentée par

Hamza BADRY

Pour 'obtention du diplome de

DOCTORAT

Spécialité : Physique
Option : Physique médicale

Theme

CONTRIBUTION A LA MODELISATION ET LA SIMULATION
MONTE CARLO POUR L’OPTIMISATION DU TRAITEMENT EN
CURIETHERAPIE A HAUT DEBIT DE DOSE : APPLICATIONS AUX
TRAITEMENTS DES CANCERS LOCALISES

Soutenue le 10/10/2020 devant le jury composé de :

Mr. Ahmed FAHLI Professeur, Vice-Président, Université Hassan Président
17, Settat

Mr. Mohammed SAHLAOUI Professeur, Faculté des Sciences et Techniques, Rapporteur

Béni-Mellal

Mr. Abdelmajid CHOUKRI  Professeur, Faculté des Sciences, Kénitra Rapporteur

Mr. Abdellatif HASNAOUI Professeur, Faculté Polydisciplinaire, Examinateur
Khouribga

Mr. Hmad OUABI Docteur, Centre d’Oncologie Al Azhar, Rabat  Invité

Mr. Lhoucine OUFNI Professeur, Faculté des Sciences et Techniques, Directeur de These

Béni-Mellal






< % achievements, all earned riches,

fave ltheir ég{)iwu'ny v ann /Z/M&/ >

- g @Of/fﬁ/ﬂ/ % -

111



Je dédie cette these de doctorat. . .

A mes parents, Ahmed BADRY et Nezha BOULOUAH, pour les
sacrifices qu'ils ont consentis pour moi tout au long de ma vie et pour m’avoir
encouragé et soutenu tout au long de mon parcours scolaire et universitaire. Leur
grand amour me comble. Que Dieu, le tout puissant les protége et leur préte
bonne santé et longue vie afin que je puisse, a mon tout, les combler...

A mon petit frére Zakaria &L mon grand frére Yassine et sa femme Malikg,
pour votre amout, votre soutien, votre gentillesse et votre compréhension : vous
trouverez dans ce travail ['expression de ma gratitude et de mon profond amour
pour vous ;

A ma chére niéce la petite Amira. Aucune dédicace ne saurait exprimer
tout [amour que j'ai pour toi, que Dieu te protége.

« Que Dieu vous protége et illumine vos chemins. .. »

Hamza BADRY, Le 10 Octobre 2020.




Remerciements

Ce présent travail a été réalisé dans le cadre d’une these de doctorat au Laboratoire de
Physique des Matériaux (LPM) a la Faculté des Sciences et Techniques de Bémi Mellal,
Université Sultan Moulay Slimane sous la direction du Professeur Lhoucine OUFNI et la co-

direction du Docteur Hmad OUABI.

Pendant ces années de these, j’al eu la chance de bénéficier d’un trés bon encadrement.
Je tiens a exprimer ma plus profonde gratitude et mes vifs et chaleureux remerciements 3 mon
directeur de these Mr. Lhoucine OUENI, Professeur et Chef de Département de Physique de la
Faculté des Sciences et Techniques, Université Sultan Moulay Shimane de Béni Mellal, pour la
confiance qu’ill m’a témoigné, pour sa disponibilité et sa grande valeur humaine qui m’a permis
de trouver en lui plus qu'un encadrant mais un pere. I m’a initié a 'art de la recherche et a su
me guider au cours de ma these avec son enthousiasme, sa rigueur scientifique, ses conselils et
son encadrement hautement professionnel. Son érudition et ses encouragements, m’ont permis
d’avancer efficacement et stirement dans mes travaux de thése. Merci Professeur pour le soutien

moral permanent et inconditionnel.

Je tiens également a exprimer mes sinceres remerciements a mon co-encadrant de these,
Mr. Hmad OUABI, Docteur Radiophysicien et Chef de Département de la Radiothérapie et
Curiethérapie du Centre d’Oncologie Al Azhar a Rabat. Votre encadrement et vos
encouragements ont été un apport précieux pour ce travail. Mercit de m’accueillir dans votre
département et de m’avoir fait bénéficier de vos compétences scientifiques, de vos qualités
humaines, de votre constante disponibilité et vos conseils avisés, tout au long de la réalisation de

la présente these.

Je tiens a remercier, Mr. Mohammed SAJIEDDINE, Professeur et Directeur du
Laboratoire de Physique des Matériaux a la Faculté des Sciences et Techniques de I'Université

Sultan Moulay Slimane de Béni Mellal pour m'accueillir au sein du LPM.

Je tiens a remercier chaleureusement, Mr. Ahmed FAHLI, Professeur et Vice-Président
de I'Université Hassan 17, Settat, d'avoir accepté d'étre président du jury et de me consacrer son
temps en examinant le manuscrit. J’en suis honoré et je lui exprime toute ma profonde

reconnaissance.

Je remercie vivement Mr. Abdelmajid CHOUKRI, Professeur a la Faculté des Sciences,

Unuversité Ibn Tofail, Kénitra, qui a bien voulu mobiliser son temps et ses compétences en qualité

A%



de rapporteur de ce travail de these et qui m’a fait 'honneur de juger ce travail. Je le remercie
pour la qualité des remarques et des orientations données dans le but de 'amélioration et la

valorisation de ce travail.

Je tiens également a remercier Mr. Mohammed KHALIS, Professeur a la Faculté des
Sciences, Université Moulay Ismail, Meknes, pour avoir accepté de juger mon travail de these en

tant que rapporteur. Merci pour vos remarques fructueuses et vos consells scientifiques.

Mes sinceres remerciements s’adressent également a Mr. Mohammed SAHLAOUI,
Professeur a la Faculté des Sciences et Techniques, Université Sultan Moulay Slimane, Béni
Mellal, et mon ex-professeur en cycles de licences et du Master, d’avoir accepté d’étre rapporteur
de ce travail et qui m’a fait 'honneur de juger cette thése de doctorat. Je le remercie pour la

qualité des remarques dans le but de valoriser ce travail.

Je remercie chaleureusement Mr. Abdellaif HASNAOUI, Professeur a la Faculté
Polydisciplinaire, Université Sultan Moulay Shimane, Béni Mellal, de bien vouloir enrichir le
débat en examinant ce manuscrit. Mercli pour vos remarques fructueuses et vos conseils

scientifiques.

Je voudrais également exprimer mes remerciements les plus sinceres a Mr. Hideo
HIRAYAMA, et Mr. Hiroshi IWASE, Professeurs, Applied Research Laboratory, High Energy
Accelerator Research Organization, KEK, qui ont dirigé mes travaux de recherche durant mon
stage au Japon, ainsi que Mr. Yoshihito NAMITO, Directeur actuel du laboratoire, pour

m'accuelllir chaleureusement avec les meilleures conditions de travail.

Je tiens aussi 2 mentionner le plaisir que j’ai eu a travailler au semn du laboratoire de
physique des matériaux, grace a tous ses membres, et doctorants qui maintiennent au quotidien

une ambiance de travail chaleureuse.

Au cours de la préparation de cette these, y’a1 eu le privilege de croiser plusieurs personnes
qui m’ont marqué par leur savoir et savoir-faire, leur gentillesse et leur serviabilité. Je tiens a
remercier aussi les Professeurs du Département de Physique de la Faculté des Sciences et

Techniques de Béni Mellal, le staff administratif et le directeur du

Sans doute que le fait d’avoir était bien entouré, a permis que cette these se déroule sans
encombre. Je pense icl a mes amis qui ont constitué, durant ces années, un solide soutien sur

lequel j’a1 pu m’appuyer pour avancer, vous m’avez surprise par vos multiples qualités humaines

vl



et savoir-faire !! Touours la ou 1l faut et souvent d’'une précieuse aide ! Merci pour votre

gentillesse et votre présence.

Bien entendu, cette liste n’est pas exhaustive et je remercie tous ceux et celles qui me

connaissent et qui me permettent de me sentir exister...

Vil



Abstract

Abstract

Brachytherapy 1s one of the most common treatment modalities used for treating localized
cancers, in which sealed radioactive sources are mtroduced into the body and positioned near
tumors via applicators. This technique can deliver the desired dose to the tumor while sparing

maximum healthy tissue.

In this work, we carried out a complete modeling and a dosimetric study of the medical source
of Cobalt-60 used in high dose rate (HDR) brachytherapy treatment at Al Azhar Oncology Center
(COAA) in Rabat, Morocco. The dosimetric characteristics of this source were calculated using
EGS5 Monte Carlo code. To carry out our calculations, we referred to the work of Task Group
N ° 43 of the American Association of Physicists in Medicine (AAPM). To validate our modeling,
we compared the obtained results to the available data in the literature. As a result, satisfactory
agreements have been reached. After the validation of our source modeling, we calculated the
dose distribution in liquid water phantom around the source as well as in different media. The
results show that the dose distribution was different in bone, adipose tissue, and water. An
mmportant step in the HDR brachytherapy process is treatment planning. Direct (manual)
planning remains the most common approach and is the current method of treatment. We have
successfully implemented a new inverse planning method based on dose optimization using
Tikhonov regularization, which has been studied theoretically in geometric phantoms and
practically in clinical cases for the treatment of vaginal vault cancer with the radioactive source of
Cobalt-60. As a result, treatment plans are automatically and quickly generated and the prescribed
dose has been delivered consistently to the target volumes. Our study has shown that the
developed algorithm is feasible and clinically acceptable. In addition, the manual planning for the
preparation of the treatment plans could be avoided to deliver the prescribed dose to target

distances using the algorithm developed in this study.

Keywords: Brachytherapy, HDR, “Co, Monte Carlo, dosimetry, applicators, EGS5, PHITS,

Tikhonov regularization, inverse planning, simulation.
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Résumé

Résumé

La curiethérapie est 'une des modalités de traitement les plus couramment utilisées dans le
traitement des cancers localisés, par laquelle des sources radioactives scellées sont introduites
dans le corps et positionnées pres des tumeurs par I'intermédiaire des applicateurs. Cette
technique permet de délivrer la dose voulue a la tumeur tout en épargnant un maximum les tissus

sains.

Dans ce travail, nous avons réalisé une modélisation complete et une étude dosimétrique détaillée
de la source radioactive de Cobalt-60 utilisée dans les traitements de curiethérapie a haut débit
de dose (HDR) au Centre d’Oncologie Al Azhar (COAA) a Rabat, Maroc. Les caractéristiques
dosimétriques de cette source ont été calculées en utilisant le code Monte Carlo EGS) et en se
référant aux travaux du groupe de travail « Task Group N°43» de I'American Association of
Physicists in Medicine (AAPM). Afin de valider notre modélisation, nous avons comparé nos
résultats aux valeurs disponibles dans la littérature. Par conséquent, des accords satisfaisants ont
été obtenus. Apres la validation de la modélisation de la source, nous avons calculé la distribution
de dose dans un fantome d’eau liquide autour de la source ainsi que dans différents tissus. Les
résultats démontrent que la distribution de la dose était différente dans les os, le tissu adipeux et
dans l'eau. Une étape importante du processus de curiethérapie HDR est la planification du
traitement. La planification directe (manuelle) reste 'approche la plus courante et est la méthode
actuellement utilisée pour les traitements. Nous avons réussi a mettre en pratique une nouvelle
méthode de planification inverse basée sur I'optimisation de la dose par la régularisation de
Tikhonov, qui a été étudiée théoriquement dans des fantomes géométriques et pratiquement
dans des cas chniques pour le traitement du cancer du fond vaginal avec la source radioactive de
Cobalt-60. Par conséquent, des plans de traitement sont automatiquement et rapidement générés
et la dose prescrite a été délivrée uniformément aux volumes cibles. Notre étude a démontré que
I'algorithme développé est réalisable et est cliniquement acceptable. De plus, la planification
manuelle pour la préparation des plans de traitement pourrait étre évitée pour délivrer la dose

prescrite a des distances cibles en utilisant I'algorithme développé dans cette étude.

Mots clés : Curiethérapie, HDR, “Co, Monte Carlo, dosimétrie, applicateurs, EGS5, PHITS,

régularisation de Tikhonov, planification mverse, simulation.
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TV:
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CIl:
EGSS:
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MC:
AKS :

Acronymes

High Dose Rate

Low Dose Rate

Pulse Dose Rate

Treatment Planning System

Target Volume

Kinetic energy released in material

Dose absorbée

Débit de dose

Gray

Débit de kerma

Curie

Activité

Dose-Volume Histogram

International Committee on Radiological Units
Task Group N° 43

Centre d’Oncologie Al Azhar

Assurance Qualité

Capture Electronique

Oto-Rhino-Laryngologie

Inverse Planning Simulated Annealing
Conformity Index

Coverage Index

Electron Gamma Shower version 5.0

Particle and Heavy Ion Transport code System
American Association of Physicists in Medicine
Monte Carlo

Air Kerma Strength
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La radiothérapie est 'une des techniques les plus efficaces de lutte contre le cancer en particulier
pour les tumeurs malignes localisées. A la différence de la radiothérapie externe ou la tumeur est
nradiée par la conjonction de faisceaux de photons, la curiethérapie (appelée également
brachythérapie : qui signifie thérapie a courte distance) est un type de radiation qualifiée d’interne.
Depuis un siecle, elle joue un role particulier dans le traitement du cancer. Elle constitue le type
d’irradiation le plus ancien et joue un réle important dans les traitements a visée conservatrice. Il
s’agit d'un moyen de traitement du cancer par la mise en place des sources radioactives pendant
un temps déterminé a I'mtérieur du corps humain permettant de détruire les cellules malignes
en épargnant au mieux les tissus sains.

L’apparition de la curiethérapie suit de tres pres la découverte de la radioactivité par Becquerel
en 1895 et celle du Radium par Pierre et Marie Curie en 1898. Pendant les 50 années suivantes,
le Radium-226 a d’ailleurs été considéré comme l'isotope de référence pour toutes les
applications en curiethérapie.

Plus tard, d’autres radio-isotopes artificiels, principalement produits en réacteurs nucléaires,
remplacerent le radium. Ces 1sotopes, principalement émetteurs y tels que le Céstum-137, le
Cobalt-60 et I'lIridium-192 ont été d’abord utilisés dans des techniques a faible débit de dose,
c'est-a-dire inférieur a 200 cGy/h. Actuellement, la gamme des i1sotopes disponibles s’est encore
agrandie, comprenant aussi des émetteurs 3 et de rayonnements X.

Des techniques mettant en ocuvre des hauts débits de dose (en Anglais High Dose Rate, HDR),
supérieurs a 1200 ¢Gy/h, sont utilisées pour tenter d’augmenter I'efficacité du traitement.

Les sources radioactives sont en effet introduites par voie opératoire a 'mtérieur du corps du
patient. Cette technique de traitement s’est développée ces dernieres années grace aux avancées
technologiques en 1magerie, aux outils et équipements informatiques mis a disposition des
radiophysiciens et des médecins radiothérapeutes.

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

L’arrivée des projecteurs de source a apporté de nouvelles modalités de débit de dose : la
curiethérapie HDR. Ces projecteurs utilisent une source unique qui se déplace avec un pas fixe

dans le dispositif de I'application. La curiethérapie a haut débit de dose permet d’irradier en un
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temps extrémement court la tumeur, mais la dose doit étre fractionnée de facon a améhorer 'effet
biologique. La curiethérapie a débit de dose pulsé permet de simuler une curiethérapie a bas
débit de dose tout en ayant une meilleure radioprotection et permettant aussi d’optimiser la
distribution de dose en modulant le temps d’arrét de la source a chaque position.

La dosimétrie en curiethérapie a été basée sur plusieurs étapes telles que 'emplacement des
applicateurs puis la définition de volume cible et des organes a risque, la spécification de la dose,
le calcul de la distribution de la dose et les méthodes d’optimisations utilisées. Le processus de
mise en place du traitement des patients comporte également une étape essentielle dans laquelle
le calcul prévisionnel de la distribution de dose a I'aide d’un systeme informatisé communément
appelé TPS (Treatment Planning System). Les modeles de calculs généralement utilisés dans ces
TPS sont basés sur des données mesurées et sur des algorithmes analytiques. Pour décrire des
situations cliniques, 1l est souvent nécessaire de faire des compromis et d’appliquer des facteurs
correctifs (contours, hétérogénéités, modification du faisceau etc.). Aujourd’hui, les méthodes de
calcul par Monte Carlo constituent une alternative tres intéressante : elles présentent des
algorithmes pouvant modéliser au plus pres la physique liée aux processus de dépots d’énergle
et donc a la distribution de dose dans un milieu donné. Elles offrent aussi des outils permettant
de modéliser de fagon plus efficace des objets ou un patient avec une architecture tissulaire plus
ou moins complexe et de mieux tenir compte des contraintes de traitement. Il existe aujourd’hui
plusicurs outils de simulation par Monte Carlo développés et dédiés aux applications de la
physique médicale. Pour obtenir des résultats précis avec ces méthodes 1l est indispensable de
simuler un grand nombre de particules, ce qui engendre des temps de calcul relativement longs.
Cependant avec 'armvée des ordinateurs de plus en plus performants et aussi de nouvelles
technologies de partage des calculs, 1l est d’avantage envisagé d’utiliser les simulations Monte
Carlo pour les applications de la physique médicale.

L’objectif de notre travail est de modéliser et simuler une source de “Co utilisée en curiethérapie
HDR au Centre d’Oncologie Al Azhar (COAA) a Rabat, ainsi de calculer les parametres
dosimétriques en utilisant deux codes Monte Carlo diftérents : Electron Gamma Shower, version
5.0 (EGS)) et Particle and Heavy lon Transport code System (PHI'TYS), version 3.02. Une partie
de la simulation a été effectuée dans notre Laboratoire de Physique des Matériaux a la Faculté
des Sciences et Techniques de Béni Mellal et 'autre partie au sein du Laboratoire de Recherche
Appliquée de 'organisation Japonaise High Energy Accelerator Research Organization, KEK,
Tsukuba, Japon.

Une étape importante du processus de curiethérapie HDR est la planification du traitement.

Contrairement aux énormes progres observés dans la planification de la radiothérapie par
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faisceau externe ces dernieres années, des progres relativement mineurs ont été accomplis dans
la planification du traitement par curiethérapie HDR. La planification manuelle reste l'approche
la plus courante et est la méthode actuellement utilisée pour les traitements. Cependant, ’objectif
de notre travail nécessitait également de mettre en place un systtme de dosimétrie basé sur
I'utilisation des algorithmes mathématiques d’optimisation de la dose afin d’obtenir des plans de
traitement automatique et rapide pour des applications de la curiethérapie HDR.

Dans ce travail, nous avons adopté pour notre manuscrit le plan suivant: nous avons commencé
dans le premier chapitre par une présentation de la curiethérapie en générale et la curiethérapie
a haut débit de dose en particulier, nous avons présenté aussi les différents parametres physiques
et dosimétriques de la curiethérapie a haut débit de dose, tels que les interactions des photons
avec la matiere et les différentes caractéristiques des sources radioactives et les systemes utilisés
dans la dosimétrie.

Dans le deuxiéme chapitre, nous avons abordé les différentes méthodes d’optimisation appelées
les méthodes directes et la méthode de planification inverse, ainsi que les moyens d’évaluation
de la distribution de dose adaptés soit a la géométrie d’implantation, soit a I'anatomie des patients.
Le troisitme chapitre a ¢été destiné a la validation des simulations réalisées avec le code EGS)
pour les applications dosimétriques étudiées dans cette thése. Nous avons présenté une
modélisation compleéte et les résultats d’'une étude dosimétrique détaillée de la source de Cobalt-
60, modele Co0.A86, utilisée dans les traitements de la curiethérapie HDR.

Le quatrieme chapitre a été consacré aux résultats de notre systeme dosimétrique élaboré sur la
base d’'une méthode d’optimisation de la dose par la planification inverse, dans laquelle les
objectifs cliniques sont définis comme des équations mathématiques pour générer des plans de
traitement automatique et rapide lors des applications de curiethérapie HDR.

Dans le dernier chapitre, nous avons présenté les résultats d’une étude détaillée de I'application
de notre systeme de dosimétrie aux cas cliniques. Cette étude, faisant partie des efforts visant a
se conformer aux bonnes pratiques de la curiethérapie HDR dans le traitement de cancer
endocavitaire gynécologique du fond vagmal. Elle décrit un algorithme de planification de
traitements automatisés avec des applicateurs cylindriques. Les plans de traitement ont été réalisés

au Centre d’Oncologie Al Azhar a Rabat.

Le manuscrit s’acheve sur une conclusion générale concernant les différentes études menées au

cours de cette these, et sur les perspectives pouvant en découler.
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1. Introduction

La curiethérapie également appelée brachythérapie (du mot grec ‘Brachy’ qui signifie « distance
courte »), est un moyen de traitement des tumeurs malignes solides par radiations ionisantes en
utilisant une source radioactive placée a l'intérieur ou a proximité immédiate de la zone a traiter. La
curiethérapie est couramment utilisée comme un traitement efficace pour traiter le cancer du col de
I'utérus, du fond vaginal, de la prostate, du sein ou de la peau. Elle peut également étre utilisée pour
traiter des tumeurs dans beaucoup d'autres endroits du corps. La curiethérapie peut étre utilisée
toute seule ou en combinaison avec d'autres traitements comme la chirurgie, la radiothérapie externe
et la chimiothérapie.

La mise en place des sources radioactives pendant un temps déterminé a I'intérieur méme du corps
humain permet de détruire les cellules malignes en épargnant au mieux les tissus sains grace a la
décroissance extrémement rapide de la dose délivrée autour des sources [1, 2]. La disposition de
ces sources, leurs longueurs et leurs activités sont définies par rapport aux structures tumorales a
mclure dans le volume cible, établi a partir des données cliniques [3]. La curiethérapie moderne,
basée sur les techniques de préparation non radioactive, encore appelées systétmes a chargement
différé (afterloading systems), consiste a mettre en place un vecteur qui recevra secondairement la
source radioactive, et I'utilisation de plus en plus rationnelle des projecteurs de sources permis
I’amélioration de la radioprotection et de la qualité des traitements.

Pour situer notre travail, un apercu du contexte médical est décrit postérieurement. Ainsi, nous
allons calculer les parametres dosimétriques d’une source de Cobalt-60 utilisée en curiethérapie
HDR au Centre d’Oncologie Al Azhar (COAA). Pour ce faire, nous rappellerons d'une maniere
succincte les aspects physiques de la dosimétrie ainsi que I'impact des rayonnements ionisants sur
les tissus.

Cette partie fait donc 'mventaire de ces différentes techniques de curiethérapie, et donne les
définitions de base en termes de dosimétrie et d’assurance qualité (AQ): des notions toujours plus
présentes dans le milieu hospitalier afin de planifier un traitement adapté et de qualité pour les

patients traités.

Cn
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II. Contexte médical

II.1 Objectifs de la médecine
Le premier objectif de la médecine est que personne ne doit se rendre dans un hopital ou une
clinique : Ceal est la prévention. Techniquement appelé prévention primaire ; tout en gardant
I'importance de la prévention secondaire (détection précoce et traitement rapide) et de la prévention
tertiaire (restauration de la fonction et réduction de l'invalidité). Le deuxieme objectif de la médecine
est de guérir la ou les maladies s1 un patient est hospitalisé, de facon a ce qu’il n’atteigne plus la
méme maladie, n1 des maladies apparentées. Le troisieme objectif est la longévité et le bien-étre [4].
Cette étude est attachée au deuxieme objectif mais se concentre également sur le troisieme. Il vise
l'optimisation d'une méthode de traitement, mais également la prévention de futurs paludismes
différents résultant du traitement (minimisant la toxicité), tout en garantissant la longévité et le bien-

étre.

1.2  Cancer
Le cancer est un terme utilisé pour décrire plus d'une centaine de maladies différentes présentant
certaines caractéristiques communes. Un cancer commence par un changement dans la structure et
la fonction d'une cellule qui se divise et se multiplie d’'une maniere incontrolable. Les cellules
peuvent ensuite endommager les tissus ou les cellules environnantes. Elles peuvent également se
détacher et se propager a d'autres régions du corps entier [5]. Les cancers sont généralement classés
en tumeurs solides et liquides. Les tumeurs solides commencent dans un organe du corps, comme
le sein, les poumons, le vagin et le col de l'utérus, alors que les tumeurs liquides commencent dans
la moelle osseuse ou le systeme lymphatique, qui transporte des liquides dans tout le corps, tels que

la leucémie.

1I.3 Statisique du cancer au Maroc
Les statistiques sur le cancer indiquent que le cancer est un probleme de santé publique majeur dans
le monde entier. Il est considéré la deuxieme cause de déces au Maroc apres les maladies
cardiovasculaires [6].
Il existe deux registres nationaux de cancer basés sur la population (RCBP) au Maroc : un registre a
Casablanca couvrant environ 12% de la population nationale (3,6 millions de personnes) et 38
sources de données et un registre a Rabat couvrant environ 2.1% de la population nationale (642

000 personnes), avec des données provenant de 65 sources différentes [7, 8].
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En 2018, d’apres les statistiques disponibles sur le rapport du projet GLOBOCAN de I’Agence

Internationale pour la Recherche sur le Cancer, basés sur les deux registres nationaux, 527883

nouveaux cas de cancer et 32962 déces dus au cancer au Maroc ont été estimés. Il est estimé aussi

que chez les hommes et les femmes, les cancers les plus fréquents étaient du poumon (5800 [22.9%)])

et sein (10136 [36.9%)]), respectivement. Le tableau I-1 montre un résumé des statistiques disponible

sur les nombres de nouveaux cas de cancer au Maroc (hommes et femmes) en 2018. Les cancers

ayant les taux de mortalité les plus élevés sont les cancers du poumon (6397 [19.49%] sur 32962

déces) et du sein (3518 [10.79%]) [9].

Cancer Hommes Cancer Femmes
Poumon 5800 (22.9%) Sein 10136 (36.9%)
Prostate 3990 (15.8%) Col de I'utérus 3388 (12.3%)
Colorectal 2205 (8.7%) Colorectal 1913 (7%)
Vessie 1736 (6.9%) Thyroide 1904 (6.9%)
Lymphome non-hodgkinien 1330 (5.3%) Ovaire 1092 (49%)
Autre 10227 (40.4%)  Autre 9062 (33%)

Tableau I - 1: Nombres de nouveaux cas des cancers au Maroc en 2018 [9]

II.4 Traitement du cancer

Le cancer peut étre traité de différentes manieres [5]:

o

Chirurgicalement, pour enlever la tumeur, parfois avec le tissu environnant et les ganglions
lymphatiques locaux. La chirurgie peut également étre réalisée pour enlever une partie de la
tumeur ou pour soulager les symptémes causés par la tumeur.

En chimiothérapie, traitement avec des médicaments qui détruisent les cellules cancéreuses
ou les empéchent de se développer.

Par thérapie biologique, traitement avec des substances immunitaires détruisant les cellules
cancéreuses ou renforcant la capacité du systtme mmmunitaire a détruire les cellules
cancéreuses.

Par hormonothérapie, traitement qui modifie des niveaux d'hormones spécifiques dans le
corps en arrétant la production d'hormones, en bloquant les hormones ou en ajoutant des
hormones, ce qui ralentit ou arréte la croissance des cellules cancéreuses.

En radiothérapie interne (Curiethérapie) ou externe, lutilisation de radiations d’origine

nucléaire pour détruire les cellules cancéreuses.

7
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La chirurgie et la radiothérapie sont des traitements locaux, dirigés vers une partie particuliere du
corps. La chimiothérapie, la thérapie biologique et l'hormonothérapie sont des traitements
systémiques, qui traversent la circulation sanguine vers toutes les parties du corps. Le traitement
dépend du type de cancer, du stade de la maladie et de I'état de santé général du patient. En fonction
de chaque situation, le traitement peut avoir pour objectif de guérir la maladie, de controler la
croissance du cancer ou de soulager les symptomes et d’améliorer la qualité de la vie.

Pour de nombreux cancers, les médecins utilisent une thérapie de modalité combinée, qui est une
combinaison de traitements. Pour certains patients présentant une maladie localement avancée, une
radiothérapie et / ou une chimiothérapie sont administrées avant la chirurgie afin de réduire la taille
de la tumeur. Cela augmente les chances de réséquer ou d'enlever la totalité de la tumeur.

La curiethérapie étant la technique située au coeur de notre travail, elle sera traitée d’'une maniere

plus détaillée dans la quatrieme partie de ce chapitre.

II1. Aspects physiques de la dosimétrie
Les effets des rayonnements 1onisants, qu’ils solent indésirables (irradiation accidentelle...) ou
exploités (radiologie, 1magerie nucléaire, radiothérapie...), reposent sur les nteractions

fondamentales qui interviennent entre les rayonnements et la matiere.

Le type des interactions occasionnées dépend de la nature des particules mcidentes et de leur

énergie, mais aussi du matériau irradié. Ceci conduit a des transferts d’énergie tres divers.

Dans cette partie, nous allons définir les notions de dosimétrie afin de comprendre les diftérents
aspects de notre étude, et qui regroupent des interactions rayonnement-matiere, des formalismes

utilisés et des notions de radioactivité.

Cette étude est liée plus particulierement aux traitements de curiethérapie utihisant le Cobalt-60 et
qui mettent en jeu des faisceaux de photons et d’électrons, donc seuls ces deux types de particules
seront traités dans cette revue bibliographique. Ensuite, nous introduirons, les effets biologiques de

ces Interactions ainsi que la notion de dose qui constitue I'unité fondamentale de la dosimétrie.

III.1 Les électrons
Les électrons, comme l'ensemble des particules chargées, mteragissent continiment avec les

électrons du matériau traversé. Ils sont donc progressivement freinés en cédant une partie de leur
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énergie. En dessous de quelques dizaines de MeV, le transfert d’énergie des électrons s’effectue

essentiellement par des collisions, contrairement aux ions, qui sont plus lourds, la trajectoire des

électrons peut subir d'importantes modifications a chacune de ces collisions. De plus du transfert
o . . : o, . ,

par collisions, un mécanisme de perte d’énergie radiative s’ajoute sous la forme d’un rayonnement

¢lectromagnétique, ou rayonnement de freinage.

Ainsi, dans le cas des électrons, la perte d’énergie totale par unité de parcours total (S¢peqr) , OU

transfert d’énergie linéique (TEL), s’écrit :
Stotat = Scou + Sraa I-1)
avec Sgop; la perte d’énergie par collisions et S,.44 la perte d’énergie radiative.

Il est également courant de parler de pouvoir d’arrét massique (S /p). Ce dernier dépend a la fois de
la nature du matériau traversé et de I'énergie des électrons incidents. A titre d’exemple, ce pouvoir
est représenté sur la figure I-1 dans ’eau (milieu de référence en dosimétrie) et pour le plomb (milieu

d’intérét majeur en radioprotection).
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Figure I - 1: Pouvoir d’arrét massique des électrons dans 'eau et dans le plomb [10].
III.1.1 Transfert par collisions

Les collisions d’électrons incidents avec les électrons composant le cortege atomique du matériau

traversé causent plusieurs phénomenes :
- 'lonisation du milieu ambiant
- ’échauffement de ce méme milieu

- la production d’électrons tres énergétiques

9
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Le nombre moyen d’ionisations, dN, produit sur un trajet dx dépend de I’énergie moyenne
d’1onisation, W, du milieu traversé :

Scoll

dN =
w

dx (1-2)

Il peut étre noté que, dans le cas de I'eau, I'énergie moyenne d’ionisation est de 'ordre de 32 ¢V
alors que I'énergie effectivement nécessaire pour 1oniser une molécule n’est que de 16 e¢V. Ce qui
explique que les nombreuses collisions se traduisent par Iagitation thermique du milieu qui,

macroscopiquement, se traduit par une élévation infime de la température ambiante.

Enfin, dans le cas des électrons, I'énergie transférée par collision aux électrons du milieu peut étre
trés mmportante et atteindre I'énergie de I’électron mcident. Les électrons alors éjectés peuvent
1oniser a leur tour le milieu ambiant sur une trajectoire complétement indépendante de la trajectoire

mitiale.

II1.1.2 Transfert par freinage ou Bremsstrahlung

Dans cette partie, on va se focaliser a la perte d’énergie par rayonnement de fremage. Lorsqu’un
électron libre (ou toute autre particule chargée) subit une accélération, 1l émet de I’énergie sous la
forme d’une onde électromagnétique [11]. La figure I-2 illustre le passage d’un électron a proximité
d’un noyau. Le champ coulombien de ce dernier impose une accélération centripete a I'électron,
, . , 9, . . D) 9, . , N~ 19~ .
nécessairement accompagnée de I'émission d’un photon dont I’énergie peut aller de zéro a I’énergie

totale de I’électron.

Figure I - 2: Un électron diftusé par le champ coulombien d’un atome émet des photons appelés
ravonnement de lremnage

Cette interaction a de nombreuses applications dont la génération de rayons X. C’est en fait un des

seuls moyens de produire des photons de haute énergie, notamment pour les faisceaux de photons

utilisés en radiothérapie.

10
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II1.1.8 Parcours

Les interactions fondamentales des électrons avec la matiere que nous venons d’aborder permettent
d’appréhender les différents mécanismes de transfert d’énergie mis en jeu par les électrons. Il n’est
néanmoins pas possible de considérer les transferts d’énergie mis en jeu a chaque interaction, ce qui
rend nécessaire 'utilisaion d’une grandeur globale afin de caractériser le comportement moyen

d’un faisceau d’électrons monoénergétiques.

Les électrons interagissent de facon continue avec le milieu qu’ils traversent et finissent par s’y arréter
une fois la totalité de leur énergie cédée. La distance parcourue dépend de I’énergie mitiale de
I’électron et de la nature du matériau traversé. La figure 1-3 présente les parcours d’électrons dont

I’énergie varie de 10 keV a 1 GeV dans I'eau et le plomb.

10?
10*
10°

10™

107

Parcours CSDA (cm)

-3
10 7 | | - —plonb:

10*

107 10* 10° 10 10 10°
BEnergie cinétique (MeV)

Figure I - 3: Longueurs de trajectoires des électrons dans 'eau et le plomb [10]
Les distances en question ic1 sont des parcours CSDA (Continuous Slowing-Down Approximation)
. ) . , : , .
qui représentent le parcours maximal d’une particule. Ce parcours n’est pas directement mesurable
a cause des trajectoires erratiques des électrons (dues aux nombreuses collisions) et, globalement,

un paquet d’électrons “s’étendra” sur une distance plus petite appelée portée.

Nous pouvons constater, sur la Figure I-3, que les distances considérées s’étendent, dans I’eau, de
quelques um, aux alentours de 10 KeV, a plusieurs dizaines de ¢cm, au-dessus de la dizaine de MeV

G mmalMeV et 10 cm a 20 MeV dans 'eau par exemple).

III.2 Les photons
Contrairement aux électrons, les photons ne sont pas soumis a 'interaction coulombienne avec les

électrons du cortege atomique. Ils n’interagissent donc pas de facon continue avec le milieu et ont
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une probabilité non nulle de traverser n'importe quelle épaisseur de matiere sans interagir. Les
notions de parcours et de ralentissement utilisées pour les particules chargées n’ont donc plus de
sens pour les photons [12]. Elles sont remplacées par les notions d’atténuation et de libre parcours

moyen.

Lorsqu’un faisceau de N photons traverse une épaisseur x de matiere de masse volumique, le
nombre N’ de photons primaires ayant interagi dans le milieu vaut :

vnfi-en(-[E) +®) +®)

coh pe

TSI

ou les coefhicients d’atténuations massiques (%) sont représentatifs de la probabilité¢ qu’ont les
i

incoh

photons d’mteragir, dans le domaine s’étendant de 1 eV jusqu’a quelques MeV, selon quatre

processus 1 :
- La diffusion cohérente ou effet Rayleigh (coh) ;
- L’effet photoélectrique (pe) ;
- La diffusion incohérente ou diffusion Compton (incoh) ;
- La production de paire (pp).

Les graphiques représentés sur la figure I-4 montrent les coefficients d’atténuations massiques des

photons dans I'eau et le plomb, en fonction de leur énergie, pour ces diftérents phénomenes.

Il apparait, au vu de ces graphiques, que la diffusion cohérente est I'effet le moins probable vis-a-vis
des autres phénomenes. Leffet photoélectrique est majoritaire a basse énergie, mais I'effet Compton
devient prépondérant aux énergies intermédiaires (de 'ordre du MeV), ce qui en fait 'interaction
principale aux énergies de la curiethérapie a haut débit de dose (source de “Co). Quant aux créations

de paires, c’est a haute énergie (vers 10 MeV) qu’elles deviennent le plus probables.

12
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Figure I - 4: Coetticients d atténuations massiques dans l'eau et le plomb survant les différents modes
d’mteraction : la diftusion cohérente, I'eflet photoélectrique, la diffusion mcohérente et la production de
paire [10]

1I1.2.1 Diffusion cohérente ou effet Rayleigh

Il s’agit de 'absorption d’un photon incident par un atome du milieu, suivie de sa rediffusion dans
une direction différente. Le photon diffusé ayant la méme énergie que le photon incident, la

diffusion est qualifiée de cohérente (Figure I-5).

Notons que ce phénomene ne se produit qu’a basse énergle et qu’il n’induit pas d’ionisation du

milieu mais seulement une dispersion angulaire des photons incidents [12].

+Ze
*n
de
NaVaVaVaVaVaVoV: 3
hv

hv

Figure I - 5: Diffusion cohérente
111.2.2 Effet photoélectrique

Lors du processus d’absorption photoélectrique, représenté sur la figure 1-6, le photon mcident est
intégralement absorbé par un atome de la matiere. Son énergie E, = hv est alors transférée a un
électron qui est éjecté avec une énergie cinétique E,_ correspondant a I'énergie du photon incident
diminuée de I'énergie de laison du photoélectron E; (dans le cas le plus probable de la couche K,
E; est de 'ordre du keV pour les matériaux légers et de la centaine de keV pour les milieux de Z
élevé) :

E,_=E,—E, (1—4)
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Photoélectron E.
Photon incident hv
P gy

Figure I - 0: Leflet photoélectrique
Le départ de I'électron laisse le cortege électronique dans un état istable. L'atome réorganise alors
sa population électronique, ce qui conduit a I'émission de photons X ou d'électrons Auger
(généralement absorbés a proximité de leur lieu d’émission). Les nouvelles lacunes sont-elles mémes

comblées par le méme mécanisme [12].

111.2.3 Diffusion incohérente ou effet Compton

L’effet Compton, représenté sur la figure I-7, intervient entre un photon incident et un électron du
milicu. Le photon incident est dévié de sa trajectoire initiale par I’électron auquel il cede une partie
de son énergie lors de la collision. Les lois de conservation de I'énergie et de 'impulsion permettent
de déterminer I’énergie emportée par chacun des partenaires de la réaction. Ainsi, I'énergie du
photon diffusé hv'est reliée a celle du photon incident hv et I'angle de diffusion 6 par la relation

sulvante :

hv
= [-5
1+ (1—cos®)hv/ m,c? ( )

hv’

ol m,c? est I'énergie de I'électron au repos.

Figure I - 7: Diffusion incohérente ou effet Compton
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De plus, la section efficace différentielle angulaire de I'eftet Compton est donnée par la formule de

Klem-Nishina [12]:

do‘_Zz 1 2 (1+ cos?6 . a’(1 — cos6)* -6
da 70 (1+a(1—c059)) ( 2 +(1+C0529)[1+a(1—c050)] e

hv

, . L. a . ,
avec Z le numéro atomique du matériau, ry = — le rayon classique de I’électron et = —-
e e

II1.2.4 Création de paire ou matérialisation

Si I’énergie du photon incident est supérieure a deux fois I'énergie de masse de 1’électron au repos
(soit 1.02 MeV), le processus de création de paire devient possible, énergétiquement parlant. En

pratique, la probabilité de cette interaction reste tres faible en dessous de plusieurs MeV [12].

Le positron matérialisé finit toujours par rencontrer son antiparticule (un électron du matériau) et
termine ainsi sa courte vie par I’émission de deux photons de 511 keV correspondant a I'énergie de

masse libérée (Figure I-8).

Electron e

FPhoton incident h
T~~~ — 0.511 MeV
.
Positr > '.”"r\J i
ositron e” |
F_i\-rﬁ‘e_
7

0.511 MeV

Figure I - 8: Création de paire
De cette interaction résulte la matérialisation d’un électron et d’un positron, tous les deux se

partageant équitablement I’énergie du photon mitial :

1
E,- =E,+ = E(hv —2m,c?) (1-7)

II1.2.5 Coefficient d’absorption massique d’énergie

Nous venons de décrire les différentes interactions qui peuvent survenir entre des photons de
différentes énergies et un matériau qu’ils traversent. D un point de vue plus global, I'ensemble de

ces Interactions peut se traduire par une atténuation massique du faisceau ou une absorption

-
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massique d’énergie. Du point de vue de la physique médicale, 1l est surtout important de connaitre
la fraction d’énergie cédée par 1onisation au milieu traversé, plutot que le type d’effet mis en jeu.
Pour cela, tous les modes d’interactions sont donc rassemblés dans un seul coefticient d’absorption

massique d’énergie (%) Ce dernier a été calculé et tabulé pour I'ensemble des matériaux pouvant

mtervenir en dosimétrie [13].

La figure I-9 présente les coefficients d’atténuation massique et d’absorption massique d’énergie

dans I'eau.

1B+
EAU
1E63 \

1E82 \
1E#1 \
- AN

1E1 N, e ——

Y e
R e |

Coefficients d'atténuation et
d'absorption massiques (cm?/g)

162 || o
— —— - pen/r
163
1E3 1EZ 1E1 1640 1E+1

Energie des photons (MeV)

Figure I - 9: Comparaison de 'évolution du coellicient d absorption massique dénergie et du coeflicient
d atténuation massique dans 'eau [10]

Or 1l est remarquable sur cette courbe qu’a partir d’environ 10 keV, les coefficients d’absorption
massique d’énergie et d’atténuation massique se distinguent nettement I'un de 'autre. Leur rapport,
représenté sur la figure I-10 pour I'eau, nous donne la fraction d’énergie moyenne communiquée

au milieu par photon incident et pour une interaction.

EAU

08 \

\ —

o . W PP

1E3 182 11 1E+0 1E+1
Energie des photons (MeV)

Fraction d'énergie
communiquée
o
(=]

o
r

Figure I - 10: Evolution de I'énergie moyenne cédée par des photons de 1 KeV a 20 MeV dans eau [10]
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Cette figure 1llustre bien le fait qu’un photon interagissant par effet photoélectrique, phénomene
prédominant en dessous de 10 keV, va mettre en mouvement un électron transportant (quasiment)
toute I'énergie qu’il possédait, d’ou une fraction d’énergic communiquée proche de 1. Une
mteraction par effet Compton se traduira, quant a elle, par 'émission d’un électron dont I’énergie
prend une valeur comprise entre zéro et une fraction de ’énergie du photon mcident. Le reste de
I’énergie est transporté plus loin par le photon diffusé, ce qui justifie une fraction d’énergie inférieure

al.

II1.3 La radioactivité
La curiethérapie utilise de nombreux 1sotopes radioactifs dont les plus couramment utilisés sont des
émetteurs Y. Le radium, largement utilisé sous forme de tubes ou d’aiguilles jusque vers les années
60, a été progressivement remplacé par des radioéléments artificiels tels que le Césium-137, I'lode-

125 ou encore le Cobalt-60.

II1.3.1 Les désintégrations radioactives

La désintégration radioactive est un phénomene statistique ; on ne peut pas prévoir exactement le
moment ou le noyau va se transformer, on peut simplement définir la probabilité A pour qu'un noyau
se désintegre par unité de temps. Cette probabilité A, appelée constante radioactive, est une
caractéristique du noyau considéré. Soit N(t) le nombre de noyaux présents a l'instant t. L.e nombre

d'entre eux qui se désintegrent entre t et t+dt est donné par :
dN(t) = —A.N(t)dt (I-8)
En intégrant, on obtient :
N(t) = Ny.e ™™ (1-9)
avec Nyest le nombre de noyaux a I'instant =0.

Le nombre de noyaux présents décroit exponentiellement avec le temps. Soit la période, notée T,

est le temps au bout duquel 1l ne reste que la moitié des noyaux :

Ny
N(T) == (1-10)
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On obtient ainsi, la définition de la période :

T=—=- (1—11)

A chaque désintégration, le noyau radioactif peut générer simultanément des rayonnements de

différentes natures :

= Interaction électromagnétique : (photons y 1ssus du noyau ou X issus du cortege électronique

de l'atome). Un noyau créé a un niveau excité métastable, revient a son niveau fondamental

selon :
AmMX = 42X + hv (1-12)
Avec une durée de vie d’autant plus grande que la largeur du niveau est petite.

= Interaction faible (particulaire) : (bétas issus du noyau ou électrons issus du cortege

¢électronique de l'atome, alpha (noyaux d'hélium) et parfois neutrons (cas du Californium-
252))

o Radioactivité béta :
B 49X - ,4X +e 4+ 7, (1-13)
Br4X » ,4X' +et +v, (1—-14)
avec V, est le neutrino et v, est le antineutrino.

Le noyau obtenu est un isobare de I’émetteur. Le noyau peut étre produit a un

état excité. Il revient au niveau fondamental par émission de photons.
o Capture électronique (CE) :
X+e - , 49X +v, (1-15)

Un électron du cortege atomique interagit avec le noyau. Ce phénomene

accompagne la radioactivité S ou existe seul.

o Conversion interne (CI) : Cette désintégration correspond a I'expulsion d’un

électron périphérique par interaction directe avec le noyau. L’atome 1onisé
18
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retourne a I’état fondamental par émission de photons de fluorescence ou
électron Auger.

» Interaction forte : Radioactivité alpha (a = 3He)

4X > 47°3X' + 3He (1—-16)
Cette désitégration alpha, correspond a une émission mono-énergétique.

La nature électromagnétique ou particulaire confére aux rayonnements des modes d'Interaction

différents répondant a des lois physiques spécifiques (atténuation, parcours etc.).

II1.3.2 L’activité

Une substance radioactive est caractérisée par son « activité », A(t). Cette grandeur traduit le nombre
de désintégrations qui se produit par unité de temps. Avant l'introduction du Systeme International
pour les unités de mesure (S.1.), l'activité était exprimée en curie (Ci). Le curie correspond au
nombre de désintégrations par seconde produites par 1 gramme de radium a I’équilibre, soit 37
milliards de désintégrations par seconde. Cette unité est remplacée depuis plusieurs années par le

Becquerel (Bg) qui est égal a 1 désintégration par seconde. Ainsi, 1 Ci équivaut a 37 GBq.
A(t) = A.N(t) = Ag.e ™™ (1-17)

ou A est activité mitiale (a t=0).
II1.4 Effets biologiques des rayonnements ionisants

Si seules les iteractions entre rayonnements et matiére sont prises en compte, 1l y a une grande

disproportion entre I'énergie déposée par les rayonnements et I'effet biologique observé.

III.4.1 Les lésions mduites

Si les rayonnements 1onisants occasionnent tant de dommages au niveau des cellules, c’est que ces
dommages ne sont pas uniquement occasionnés par des particules incidentes ayant interagit avec
leur noyau, mais également (et méme a 90 % [14]) indirectement par des radicaux libres, fortement

réactifs, 1ssus de la radiolyse de I'eau (qui constitue 70 9% du corps humain) [15].

Ces radicaux, une fois créés, peuvent s’attaquer aux différents organites de la cellule (membrane,
appareil de Golgi...). Cependant, en raison de son réle important dans la cellule, les 1ésions les plus
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étudiées sont celles induites sur la molécule ’ADN [16]. Les différents dommages que peut subir

I’ADN sont représentés a la Figure I-11.
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Figure I - 11: Représentation schématique des Iésions de I'ADN induites par les effets directs ou mdirects

des ravonnements ionisants [10]

Parmi les cinq grands types de modifications identifiés au niveau de ’ADN, nous ne citerons ici que

les cassures simple brin ou double brin et les modifications de la structure chimique des

bases (Adénine (A), Cytosine (C), Guanine (G) ou Thymine (T)).

modifications

entrainent des perturbations fonctionnelles qui peuvent aboutir soit a la mort cellulaire, soit a des

mutations en fonction de la réponse adoptée par la cellule [16].

II1.4.2 La réponse cellulaire

Les mécanismes de réponse de la cellule a I'irradiation sont extrémement complexes. Néanmoins,

ces mécanismes peuvent étre décrits schématiquement suivant la chronologie schématisée sur la

figure I-12.
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Figure I - 12: Diflérents mécanismes mis en jeu a la suite d’une mrradiation [10]
Pour simplifier les choses, soit les dégats occasionnés sont trop importants pour qu’il y ait réparation
et1l y a alors mort cellulaire non controlée (la nécrose), soit la cellule met en action ses mécanismes
de réparation. Si la réparation est correctement effectuée, la cellule reprend le cours normal de sa
vie. Le cas contraire mene, quant a lui, au “suicide” de la cellule ('apoptose) si erreur est détectée,

ou bien a des mutations pouvant engendrer, a long terme, un cancer ou une anomalie héréditaire

[16].

1I1.4.3 FEffets cellulaires des rayonnements ionisants, courbe de survie cellulaire

La considération des effets des rayonnements au niveau tissulaire apporte encore un degré de

complexité au probleme déja riche qu’est la réponse cellulaire aux rayonnements. En effet, la

sensibilité des tissus a I'irradiation dépend de trés nombreux parametres : les parametres cellulaires
. , , , . . s , L :

qui viennent d’étre présentés, mais aussi le type de cellule considéré, I’état d’oxygénation du tissus,

etc...

La radiosensibilité des tissus est généralement caractérisée par des courbes de survie cellulaire. Cest-
a-dire la proportion de cellules survivantes en fonction de la dose absorbée. Pour beaucoup de
cellules, et pour les rayonnements 1onisants de faible transfert d’énergie hinéique, les courbes de

survie présentent un épaulement pour les faibles doses, puis une diminution exponentielle de la
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survie (Figure I-13). Ce comportement est généralement modélisé par une fonction linéaire

quadratique :
S(D) = e~(@D+pD*) (1—18)

ou D est la dose (qui sera introduite au paragraphe suivant) et ou les parametres o et  sont
respectivement associés a la mortalité par lésions non réparables (dites létales) et la mortalité par

accumulation de Iésions a priori réparables (dites sub-létales).

100
Lésions
irréparables
L
= 10t Lésions non
; réparées
Lésions
réparées
10-2 [ I T
0 4 6 8 12
Dose, Gy

Figure I - 13: Modéle mterprétatif de la courbe de survie cellulaire avec épaulement [10]
a X . s X
Le rapport Rk correspondant a la dose pour laquelle les mortalités associées a a et a § sont

1dentiques, est souvent utilisé pour caractériser la radiosensibilité dun tissu [16].

III.5 Unité de mesure : la dose
étude des effets biologiques, que nous venons d’évoquer, est riche d’informations mais tres
complexe. Il est donc peu envisageable de caractériser 'effet d'une irradiation dégat par dégat. Il est
alors nécessaire d’aborder son effet global et, pour cela, trois grandeurs sont itroduites : la dose
absorbée, la dose équivalente et la dose efficace [17,18]. La cohabitation de ces trois grandeurs tient
a la complexité des réactions biologiques vis-a-vis de I'irradiation, et chacune d’entre elles décrit
I'effet des rayonnements a un niveau de complexité différent : au niveau de la matiere pour la dose

absorbée, au niveau cellulaire pour la dose équivalente et au niveau tissulaire pour la dose efficace.
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I11.5.1 Dose absorbée, D

Par définition, la dose absorbée est la quantité d’énergie moyenne d& délivrée a un volume
élémentaire de masse dm [13] :

dé

= (1—19)

Elle s’exprime en Gray (Gy), un gray correspondant a un dépot d’énergie de 1 joule par kilogramme
de matiere. La dose absorbée étant une quantité purement physique, son grand intérét pratique est

qu’elle est directement mesurable a 'aide d'un dosimetre, contrairement aux autres notions de dose.

IIL.5.2 Le débit de dose, D

Le débit de dose D permet d’exprimer la quantité de dose recue par la masse considérée en fonction

du temps (Gy/ s).

D—dD [—20
= ( )

I11.5.3 Dose équivalente, H

La dose équivalente prend en compte le premier degré de complexité biologique, celui de la cellule.
En effet, la mortalité de la cellule étant liée, dans un premier temps a la densité d’ionisation, la dose
équivalente tient compte de la nature du rayonnement incident en termes de transfert d’énergie
linéique (TEL). A énergie égale, 1 MeV par exemple, une particule a produit 6000 ionisations par
um de tissus, un proton 600 1onisations par um et un électron 6 1onisations par um. Or une densité
d’tonisations, et donc de dommages, plus importante va rendre la réparation de la cellule plus
difficile. Ainsi, une irradiation par des particules o génere beaucoup plus de dégats qu’une

irradiation par des électrons.

Un coefficient de correction appelé facteur de pondération, noté Wy, a donc été mtroduit afin de
tenir compte de la nature du rayonnement incident. La valeur de ce facteur est fixée par la
Commission Internationale de Protection Radiologique (CIPR) [16,19,20] et présentée dans le
tableau I-2.
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Particules Energie Wr
Photons Toutes 1
Klectron Toutes 1

<10 KeV 5

10 KeV 2 100 KeV 10

Neutrons 100 KeV a 2 MeV 20
MeV a 20 MeV 10

> 20 MeV 5

Protons > 2 MeV 5
Alpha et 10ons lourds Toutes 20

Tableau I - 2: Facteurs de pondération radiobiologique pour différents ravonnements [16]
En présence de faisceaux mixtes, chaque contribution doit étre prise en compte individuellement.

Si Dy est la dose absorbée pour un rayonnement donné, la dose équivalente H s’écrit :

Rayonnements
La dose équivalente s’exprime en Sievert (Sv), un Sievert correspondant a un Joule déposé par
kilogramme de matiere pour les photons et pour les électrons. Une dose absorbée de 1 Gy produira

donc une dose équivalente de 1 Sv pour un faisceau d’électrons, alors qu’elle sera de 5 Sv pour un

faisceau de protons.

1I1.5.4 Dose efficace, E

La dose efficace, rend compte des effets des rayonnements au niveau tissulaire. La construction de
cette quantité est tres délicate car elle est basée sur I'observation ou I'estimation des effets de
I'irradiation sur les différents organes d’'une population d’individus. Cette observation permet de
qualifier un type d’exposition sur un organe donné et de remonter a un chiffre, la dose efficace,

quantifiant ainsi la probabilité d’apparition de différents problemes de santé.

Le passage de la dose équivalente H a la dose efficace E prend donc en compte les organes touchés
par I'intermédiaire de coefficients de pondération tissulaire W référencés dans le tableau I-3.

Lorsque plusieurs organes T sont touchés, 1l faut ici aussi sommer les différentes contributions :
E = E Wr.Hy (I-22)
Tissus

La dose efficace étant une quantité liée a la biologie, elle s’exprime donc en Sievert [21].
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Tissu ou organe Wrx
Gonades 0,20
Moelle osseuse 0,12
Colon 0,12
Poumons 0,12
Estomac 0,12
Vessie 0,05
Seins 0,05
Foie 0,05
(Esophage 0,05
Thyroide 0,05
Peau 0,01
Surface des os 0,01
Autres 0,05
TOTAL 1,00

Tableau I - 3: Coellicients de pondération tissulaire de différents organes d’aprés la CIPR [16]

IV. Curiethérapie

La curiethérapie est une technique de traitement des cancers par irradiation réalisée exclusivement
a visée curative, dans des indications précises telles que les cancers gynécologiques, prostatiques,
Oto-rhio-laryngologique (ORL) ou des cancers du sein. La curiethérapie délivre une irradiation
conformationnelle accélérée, concentrée et hyperfractionnée avec un index thérapeutique optimal.
L’index thérapeutique étant défini comme le rapport de I'efficacité du traitement en fonction de sa
toxicité, la curiethérapie permet donc d’obtenir un rapport efficacité/toxicité optimal notamment
pour certaines indications.

Les radioéléments modernes miniaturisés facilement manipulables, et leur mise en place différée
permettent une implantation précise et la réalisation de dosimétries prévisionnelles. L'imagerie
améliore la définition des volumes cibles fondée sur I'examen clinique et I'étude des contraintes aux
organes a risque sur des histogrammes doses-volumes. Les systemes de dosimétrie et les projecteurs

de source pilotés par ordinateur permettent une optimisation de la répartition de la dose.

IV.1 Les différents modes de curiethérapie
Dans les années 1980, la curiethérapie était une technique simple utilisée par la majorité des
radiothérapeutes. Dans les années 1990, l'apparition de nouvelles technologies I’a rendue complexe
et a enrichi le plateau technique nécessaire permettant de réaliser aussi bien le bas débit de dose
(LDR) classique avec dosimétrie 3D, que des techniques avec curiethérapie au débit de dose pulsé

(PDR) avec optimisation de la répartition de la dose, la curiethérapie haut débit de dose (HDR).
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La curiethérapie est définie selon plusieurs criteres [22]:
= Selon le retrait ou non des sources radioactives :

o La curiethérapie par implants permanents temporaires, les sources sont laissées
en place de quelques heures ou quelques jours, puis retirées ;

o La curiethérapie par implants permanents laissés en place définitivement.

= Selon le débit de dose :

o La curiethérapie a HDR (> 12 Gy/h) est utilisée dans les cancers prostatiques,
bronchiques, de 'oesophage ou gynécologiques ;

o La cuniethérapie a LDR (< 2 Gy/h) joue un role dans les cancers (ORL),
gynécologiques, du canal anal et cutanés ;

o La curiethérapie a PDR, actuellement plutot réservée aux cancers gynécologiques
ou du canal anal.

=  Selon la technique :

o La plésiocuriethérapie (ou curiethérapie de contact) : les sources sont au contact
du volume a traiter. Elle est endocavitaire (par exemple pour les cancers
gynécologiques) ou endoluminale (par exemple pour les cancers bronchiques);

o La curiethérapie interstitielle : les sources sont implantées directement a
I'intérieur du volume a irradier. La curiethérapie par implants permanents (grains
d’Tode-125) utilisée pour les cancers de la prostate est une technique particuliere
de curiethérapie iterstitielle a bas débit de dose. De plus, une curiethérapie a
haut débit de dose par une source de Cobalt-60 est utilisée pour les cancers de
sein et de prostate.

Il existe plusieurs sources radioactives qui peuvent étre utilisées en curiethérapie ; le tableau 1-4
montre différentes sources avec leur demi-vie ainsi que I'énergie des rayons X émus. Il est possible
de classer les différents traitements de curiethérapie suivant trois caractéristiques : P'activité de la

source, la durée et le type d'implant.
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Radionucléide Demi-vie Energie photons (MeV)
Sources de photons a haute énergie
“Co 5,26 ans 1,17-1,33
Cs 30,0 ans 0,662
“Ir 73,8 jours 0,136-1,06 (moyenne 0,38)
“Au 2,7 jours 0,412
*Ra 1600 ans 0,047-2,45 (moyenne 0,83)
Sources de photons a basse énergie
“Pd 17 jours 0,021
T 59,4 jours moyenne 0,028
"Cs 9,96 jours 0,030
Sources Béta
“p 14,3 jours 0,695
“Sr/"Y 28,9 ans 0,564

Tableau I - 4: Exemple de sources utilisées en curiethérapie [23|
IV.2 La curiethérapie a débit de dose pulsé (PDR)
La curiethérapie PDR utilise des sources dont 'activité de départ est de 500 mCi. La dose est
délivrée en plusieurs passages, appellée « temps de pulse ». La curiethérapie PDR est réalisée en
hospitalisation de curiethérapie dans une chambre spécialisée pour cette technique de traitement.
Le temps de pulse doit étre compris entre 10 minutes et 1 heure, avec un pulse recommandé toutes
les heures. Cette technique permet d’obtenir le débit de dose souhaité sur I''sodose de référence en

ajustant la valeur du temps de pulse. Elle permet ainsi d’optimiser la distribution des doses.

IV.3 La curiethérapie a bas débit de dose (LDR)
Il s’agit de la technique la plus fréquemment utilisée a I'heure actuelle au Centre d’Oncologie Al
Azhar, bien que limitée pour des cancers in situ, et des volumes prostatiques pas trop importants
c’est-a-dire un traitement précoce.
Elle est basée sur 'implantation permanente de « grains radioactifs » dans la glande prostatique
contenant soit de I'lode-125 pour la plupart des cas, soit du Palladium-103 [24]. Les grains d’Tode-
125 mesurent 4 a 5 mm de long, moins de 1 mm de diametre, et sont enrobés par une capsule de

titane. [’activité de chaque grain est proche de 0.5 mCi (= 0.1 mCi) (Figure 1-14).
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Figure I - 14: Grains d'Tode-125

L’énergie des photons de I'lode-125 est comprise entre 27 et 35 keV et la demi-vie de 59.4 jours.
Le choix de I'lode-125, ou du Palladium-103 est 1ié a leurs propriétés de désintégration
correspondantes a une capture électronique qui permet un faible dépot d’énergie dans le milieu

(Figure I-15).
X+e - ;49X +v, (1-20)

L’énergie est majoritairement emportée par un neutrino qui possede la particularité d’étre une
particule trés peu interactive et donc de ne laisser aucune trace dans le corps du patient. Des
électrons sont émis mais sont absorbés par les parois de la capsule. Le dépot de la dose dans
I'organisme est donc di aux rayons X ou y dont I’énergie est comprise entre 27 et 35 keV. Dans ce
domaine d'énergie, le parcours moyens des rayons X ou y dans la matiere vivante n'est que de
quelques centimetres. De ce fait, la majeure partie de I'énergie déposée dans l'organisme l'est dans

la prostate ou a proximité [25].

125
53l

185 keV
T = 59,4 jours

Interaction fable
Capture électronique

125 *
sole

Désexcitation électromagnétique
Y+ Conversion Interne

125Te

Figure I - 15: Décroissance radioactive de ['Tode-125 [25]

Cette technique s’opere sous anesthésie générale, le volume de la prostate est alors déterminé avant
I'implantation par échographie endorectale et une dosimétrie prévisionnelle peut étre réalisée. Ces

étapes ont lieu pendant que le patient est anesthésié, 1l s’en suit 'implantation des aiguilles, tout ceci
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en vue d’'introduire le minimum d’erreur de positionnement. Les aiguilles puis les grains radioactifs
sont placés durant le temps opératoire (Figure I-16), avec la possibilité de visualiser sur une
reconstruction tridimensionnelle des images échographiques la position exacte des grains implantés
dans la prostate et amsi de calculer la répartition de la dose en temps réel avec des histogrammes

dose-volume pour la prostate et les organes sensibles (I'uretre et le rectum) [26-31].

Figure I - 16: Application de curiethérapre bas débit de dose (I-125)

IV.4 La curiethérapie a haut débit de dose (HDR)
La curiethérapie HDR, est une technique basée sur I'implantation, d’aiguilles ou de tubes plastiques
dans lesquels vont pouvoir circuler, de facon précisément prédéterminée, une source a haut débit
de dose. Cette technique assez récente est moins répandue, du fait de sa complexité de mise en
ceuvre pour délivrer le traitement (équipements sophistiqués). Néanmoins elle présente de
nombreux avantages dont le principal est celul d’utiliser des sources scellées. Le risque de perdre
une source est alors nul et les conditions de radioprotection sont rendues plus sures [32]. Les
projecteurs de sources HDR (Figure I-17) assurent une totale radioprotection du personnel durant
le traitement. Ils permettent d'optimiser la répartition de la dose au sein du volume traité et la

prescription du débit de dose optimal.

Figure I - 17: Projecteur de source
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La procédure de curiethérapie HDR est assez proche de la curiethérapie LDR, nécessitant une
anesthésie afin de disposer les cathéters. Cette technique est délivrée selon différents
fractionnements. Pour ce faire, les hopitaux disposent du systeme de planification du traitement

(TPS) adéquat, d'un projecteur de source et d'une source radioactive (renouvelable) [33].

Le Cobalt-60 est une source 7, de 5.27 ans de demi-vie. Il se transforme en Nickel-60 avec une
émission B~ avec une probabilité de 1009 et une énergie de 318.13 KeV. Le Nickel-60 se désexcite

par émission gamma d’énergie moyenne 1252.9 keV (Figure 1-18) [34].

9o - e + Ni + y (2raiesde1.17 et 1.33 MeV) (- 23)
E 0,31 MeV ¥
5272a
1,48 Mev [ } 11732 Mevy

$ 1,3325 MeV' y
2N
Figure I - 18: Schéma de désintégration du” Co [54]
Le tableau I-5 présente les raies d’émission du Cobalt-60 [34]. La haute activité¢ spécifique du “Co
le rend intéressant pour la fabrication de petites sources de curiethérapie dont I'activité peut atteindre
plusieurs dizaines de GBq. Une source est généralement intégrée dans une capsule mince d’acier
ou de titane, celle-ci étant soudée a Pextrémité d’un cable souple. Cette capsule va absorber le

rayonnement 37, pour ne laisser sortir que des photons gamma, qui vont irradier les tissus a traiter.

Energie (KeV) Intensité (%)
346,93 0,0076
826,06 0,0076

1173,237 99,9736
1332,501 99,9856
2158,57 0,00111

2505 2,0 10°

Tableau I - 5: L'énergie et l'intensité d’émission des photons gamma de " Co [34]
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IV.4.1 Projecteur de source et applicateurs de curiethérapie

Les projecteurs de source, représentés sur la figure I-17, sont des équipements de traitement clinique
utilisés en curiethérapie HDR mais aussi en curiethérapie a débit de dose pulsé. 1ls sont apparus
dans les années 90 afin d’améliorer la radioprotection du personnel dans les services de
curiethérapie puisqu’ils permettent d’éviter 'exposition de ces personnels aux sources d’irradiation.
Le projecteur de source est utilisé pour placer automatiquement la source aux positions d’arrét
successives définies dans le plan de traitement, en gérant le temps de pause associé a chaque position.
La source radioactive contenue dans une capsule est fixée a I'extrémité d’un cable, ce dernier permet
le déplacement de la source au moyen d’un treuil piloté par des moteurs pas a pas. La source est
guidée jusqu’a la zone a traiter en utilisant un tube de transfert (figure I-19) qui est connecté au
projecteur de source d’un coté, et a un vecteur positionné directement sur le patient a Pautre

extrémité.

(a) Cable (b)
Tube de
N
transfert ~

| i sm

Figure I - 19: a) Tube de transtert. b) La source de curiethérapie

Différents types de vecteurs peuvent étre utilisés comme par exemple des applicateurs anatomiques
ou des cathéters (Figure 1-20).

Il existe également une source fictive dans le projecteur de source qui posseéde les mémes
caractéristiques géométriques que la source de traitement. Elle est utilisée avant chaque éjection de
la source afin de vérifier qu’il n’y a pas de probléeme sur le trajet qu’elle va emprunter, comme par
exemple une courbure du tube de transfert/cathéter trop importante. Pour certains traitements, 1l
est parfois nécessaire d’utiliser plusieurs canaux de traitements afin de déposer uniformément la
dose dans le volume a traiter. Dans ce cas, plusieurs vecteurs de traitement (plusieurs dizaines) vont
étre connectés au projecteur de source, puis au cours du traitement, la source va successivement
passer d’'un canal de traitement a un autre, pour que le traitement se déroule conformément a ce
qui a été programmé dans le TPS. Il existe plusieurs constructeurs de projecteurs de sources:
Nucletron (Nucletron, Elekta AB, Suede), Bebig (Bebig, Eckert and Ziegler AG, Allemagne) et
Varian (Varian, USA).

o
—
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(© SN -

Figure I - 20: Applicateurs utilisés en curiethérapie. a) et b) pour la curiethérapie gynécologique. ¢) pour la
curiethérapre mterstitielle. d) pour la curiethérapie de la peau

Au cours de cette these, nous avons utilisé le projecteur de source SagiNova fabriqué par Bebig,
Eckert and Ziegler AG en Allemagne, qui se trouve dans le service de radiothérapie et curiethérapie
au Centre d’Oncologie Al Azhar a Rabat. Il s’agit d’un projecteur de source équipé d’une source de
Cobalt-60 (modele Co0.A86) de 62 GBq. Le projecteur est piloté par un logiciel SagiPlan version
1.0 qui permet de programmer le traitement planifié.

Le projecteur de source SagiNova commence par amener la source a la position la plus éloignée du
projecteur, puis déplace la source successivement jusqu’a la position la plus proche du projecteur.
La source est de ce fait tirée par le cable dans le canal de traitement jusqu’a la derniere position, puis

ramenée dans le projecteur en fin de traitement ou pour le changement de canal de traitement.

IV.4.2 Systtme de planification de traitement

Le systtme de planification du traitement (T'PS) permet de créer un plan de traitement pour le
patient qui définit les différentes positions auxquelles doit s’arréter la source, et le temps de pause
de la source pour chacune de ces positions. L.e TPS calcule ces positions et les temps de pause
associés en fonction du profil de dose souhaité pour délivrer la dose prescrite a la 1ésion.

Pour déterminer ces parametres, le TPS utilise le formalisme TG-43 de calcul du débit de dose dans
I'espace pour une source donnée [26,28,35]. Ce formalisme est basé principalement sur des calculs
réalisés par des simulations de Monte Carlo dans un fantome d’eau homogene, de géométrie
axisymétrique. Dans ce formalisme, différents parametres sont négligés comme par exemple

I'influence des hétérogénéités des tissus ou de Iapplicateur, ou encore les dimensions finies du
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patient. Le formalisme 2D permet de calculer le débit de dose dans I'eau en un point P(r, 6). Les
coordonnées sont données dans un repére polaire qui a pour origine le centre de la source comme

représenté sur la figure 1-21.

P(r,0)

P(r,60) 3

Figure I - 21: Systéme de coordonnées polaire de référence pour calculer la dose au point P dans le
formalisme 1TG-45[26]

L’équation générale bidimensionnelle du débit de dose D (en ¢Gy.h") au point P situé¢ a une distance

r (en cm) et a un angle 8 déhni sur la figure 1-21 est donnée par :

D(r,0) = S G(r,6) F(r, 0 [—24
(r,0) = KAm gL(rF(r,6) (I-24)

avec :
= Sk :le débit de kerma de référence dans I'air, a une distance d, multiphé par le carré de
cette distance (en U = uGy.h" .m’). La distance d est généralement 1 m.
* A:la constante de débit de dose dans I'eau (UGy.h'.U").

G(r,0 . , L. PR .. L, L,
= ﬁ: le facteur de géométrie avec ry et 0 définissant la position de référence située a
0-Y0

rg = lcmetaBy =90° de 'axe de la source.

» g, (r): la fonction de dose radiale. Elle décrit la diminution du débit de dose sur le plan
transverse due a l'atténuation et a la diffusion des photons, en excluant celles incluses dans
la fonction de géométrie de la source.

*  F(r,0) : la fonction d’anisotropie. Elle décrit le ratio entre le débit de dose a une distance r
et un angle 8 par rapport a 'axe de la source par rapport au point de référence (ry, 89) en
s’affranchissant de la géométrie de la source.

En multiphiant cette valeur par le temps d’exposition, on obtient la dose déposée a ce pomt. Ce

formalisme est détaillé dans le chapitre suivant.
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V. Objectifs de la thése

Une variété de sources radioactives a été concue et est devenue disponible pour le traitement du
cancer par la curiethérapie. Ainsi, de nombreux types d'isotopes émetteurs de rayonnements gamma
ont été introduits pour la curiethérapie clinique a haut débit de dose (HDR) et a bas débit de dose
(LDR). Les sources les plus utilisées en curiethérapie HDR dans la pratique clinique sont “Ir et “Co

[36, 371,

Le formalisme de calcul de la dose (T'G-43) est mis au point par I'American Association of Physicists
i Medicine (AAPM) [38]. Ce rapport publié en 1995, recommande une méthodologie standard
pour obtenir les parametres dosimétriques des sources utilisées en curiethérapie HDR, tels que la
fonction dose radiale, la fonction d’anisotropie, la constante de débit de dose et I’Air Kerma
Strength. Ce rapport a ét¢ mis a jour par 'AAPM (T'G-43U1) en 2004 et comprend plusieurs

modifications [26].

La distribution des doses autour de la source doit étre obtenue expérimentalement ou par simulation
afin d'étre utilisée comme parametres d'entrées dans le Systeme de Planification du Traitement
(TPS) selon le formalisme TG-43 [26, 39, 40]. Dans ce formalisme, les parametres de calcul de dose
étaient basés sur un fantdbme d'eau hiquide. Ce qui ne prend pas en compte a la fois les hétérogénéités
des patients (composition atomique et densité). Pour calculer les parametres de dosimétrie, en
particulier ceux des sources de curiethérapie HDR, la simulation de Monte Carlo est couramment
utilisée. Dans la littérature, un grand nombre de codes de programme différents utilisés pour la
simulation selon le formalisme TG43 sont connus, notamment EGSnrc [41,42], GEANTA4 [43- 45],
PENELOPE [46], PTRAN [47], MCNPAC [48] et PHITS [49].

La planification du traitement en curiethérapie HDR est un processus qui détermine les temps et
les positions d’arrét optimaux et la distribution de la dose autour de la source. Les systemes de
planification offrent un certain nombre de méthodes de calcul de dose pour normaliser ou optimiser
la dose de rayonnement. Chaque méthode a ses propres caractéristiques pour obtenir une dose

thérapeutique permettant de limiter la croissance du cancer sans nuire aux tissus normausx.

La technique HDR présente certains avantages car la distribution de dose peut étre modulée en
ajustant le temps d’arrét de source (dwell time) a chaque position (dwell position). Le concept de

modulation du temps d’arrét de la source grice aux projecteurs de source est apparu en
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curiethérapie comme objectif d’améliorer la forme du volume irradié et Puniformité de la
distribution de dose. Cet ajustement de temps d’arrét est généralement produit avec des algorithmes
d’optimisation. L’intérét clinique de ces méthodes est trés peu étudié, nous avons trouvé dans la
littérature quelques publications montrant 'mtérét de 'optimisation dans le traitement par la

curiethérapie [50].

Afin de trouver le plan de traitement qui correspond le mieux aux objectifs cliniques, la planification
mverse ou directe peut étre utilisée. Dans la planification directe, le plan de dose est obtenu
manuellement a l'aide de divers outils disponibles dans le logiciel du TPS. La distribution de dose
résultante est évaluée en fonction des objectifs cliniques pour les volumes d'intérét et est ajustée a
plusieurs reprises jusqu'a ce qu'elle se rapproche suffisamment de l'objectif chinique. La planification
mverse commence plutot avec les criteres souhaités et un plan est calculé qui satisfait ces criteres
aussi bien que possible. Pour la planification mverse, 'optimisation mathématique est couramment

utilisée [51].

Les modeles mathématiques d'optimisation de la dose doivent donc conduire a une couverture
correcte du volume cible, a une homogénéité aussi élevée que possible du volume cible et a une
diminution rapide de la dose en dehors de ce volume. Plusieurs modeles mathématiques
d'optimisation de la dose ont été proposés pour la planification de la dose en radiothérapie mais

moins en curlethérapie.

Dans ce travail nous avons réalisé une modélisation compléte et une étude dosimétrique détaillée
de la source médicale de Cobalt-60 modele Co0.A86 fabriquée par Eckert & Ziegler BEBIG utilisée
en curiethérapie HDR. Les caractéristiques dosimétriques de cette source ont été calculées en
utilisant le code Monte Carlo Electron Gamma Shower version 5 (EGS5) [52]. Pour effectuer nos
calculs, nous nous sommes référés aux travaux du groupe de travail « Task Group N°43 » de
I'American Association of Physicists in Medecine (A.A.P.M) [26]. Pour valider notre modélisation,
nous avons comparé nos résultats aux valeurs disponibles dans la littérature. Ensuite, nous avons
étudié la distribution des débits de dose dans I’eau liquide des photons autour de la source de “Co,

ainsi que dans différents tissus.

Afin d’atteindre 'objectif de notre travail, 1l était également nécessaire de trouver une méthode

d’optimisation qui s’adapte a chaque cas, dont les objectifs cliniques sont définis comme des
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équations mathématiques pour la planification inverse dun plan de traitement de curiethérapie
HDR. Cette méthode d’optimisation utilise un algorithme basé sur la régularisation de Tikhonov
qui a pour but de trouver la solution optimale. Selon nos connaissances cette technique n’a jamais
été établis dans les applications cliniques de la curiethérapie. Par conséquent, la planification inverse
développée dans cette étude a été appliquée aux cas cliniques afin de générer des plans de traitement
automatiquement et rapidement pour certaines applications de curiethérapie HDR. Cependant, la
mise en forme manuelle des 1sodoses pour la préparation du plan de traitement (planification
directe) par les cliniciens du centre d’oncologie pourrait étre évitée pour délivrer la dose prescrite
aux volumes cibles en utilisant l'algorithme développé dans cette these tout en maintenant la haute

qualité des plans de traitement, gagner du temps et un meilleur traitement pour les patients.
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1. Introduction

Les objectifs de la planification du traitement de la curiethérapie sont les suivants : administrer une
dose suffisamment élevée dans le tissu cancéreux et protéger les tissus normaux environnants et les
organes a risque de radiation excessive. Le probleme consiste a déterminer la position et le nombre
de sources (implants permanents) ou de positions d’arrét de la source, le nombre de cathéters et les
temps d’arrét (implants temporaires) pour chaque position, de sorte que la distribution de dose

obtenue soit plus proche que possible de la dose prescrite.

La planification comprend des contraintes cliniques telles qu'une gamme réaliste de cathéters et de
sources, ainsi que leurs positions et orientations. La détermination d'un nombre optimal de cathéters
et de sources ou les positions d’arrét de la source représente un aspect tres important de la
planification du traitement, car la réduction du nombre de cathéters et de sources simplifie le plan
de traitement en termes de temps et de complexité. Cela réduit également le risque d'erreur de

traitement et est moins invasif pour le patient.

Comme les solutions analytiques ne peuvent pas étre déterminées, la solution est obtenue par
optimisation inverse ou planification inverse. Le terme planification inverse est utilisé en considérant
qu'll s'agit de I'mverse du probleme prévisionnel, c'est-a-dire de la détermination de la distribution
de dose pour un ensemble spécifique des positions de source et les temps d'arrét correspondants.
Si les positions et le nombre de sources ou de cathéters et les positions d’arrét sont donnés apres
I'implantation des cathéters, nous appelons le processus post-planification. Ensuite, le processus

d’optimisation pour obtenir une distribution optimale de la dose est appelé optimisation de la dose.

Le terme probleme inverse est un terme mathématique bien connu datant au moins du XIXe siecle,
plusieurs revues mathématiques sont consacrées a ce sujet, notamment Inverse Problems, une revue
publiée par I Institute of Physics. 1. optimisation inverse ou la planification mverse en curiethérapie
est donc un cas spécifique dans les problemes inverses en mathématiques. Ou en termes simples :
vous connaissez d'abord la réponse 1déale, puis vous tenez compte de toutes les contraintes, puis
vous déterminez mathématiquement les valeurs optimales des parametres afin de fournir la réponse
1déale. En d’autres termes, vous commencez avec le résultat souhaité et le probleme inverse

(planification ou optimisation mverse) consiste a déterminer la cause de ce résultat.
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II. Optimisation de la distribution de dose

Le développement des projecteurs de petite source unique se déplacant pas a pas (par un pas fixe),
capables de définir des séries programmées de positions et de temps de d’arrét, a offert la possibilité
d’ajuster le temps par position. Cette optimisation de temps par position offre la possibilité de

modifier la distribution de dose afin de trouver un plan de traitement optimal.

II.1. Objectif clinique de 'optimisation
L’optimisation est une manipulation de certains degrés de liberté afin de produire une distribution
de dose se conformant le mieux possible a 'objectif clinique de traitement. I’ optimisation doit donc
conduire a la fois a une couverture correcte du volume cible, a une homogénéité aussi élevée que
possible a I'mtérieur du volume cible et une décroissance rapide de la dose a I'extérieur de ce

volume.

11.2. Criteres de ’optimisation en curiethérapie
Des criteres ont été définis afin d’évaluer une distribution de dose calculée par des méthodes

d’optimisation [1,2]:

1. La distribution de dose doit réaliser 'objectif clinique de traitement.
2. La forme de la surface de I''sodose dans les tissus pres des cathéters doit étre lisse et
ressemble le plus possible a la forme des surfaces d’1isodoses qui sont a une distance plus

loin des cathéters.

&0

Les positions actives de la source ne doivent pas dépasser la longueur du volume cible.
4. Les algorithmes d’optimisation doivent minimiser le temps entre 'application et le

traitement.

Le critere 1 présente 'objectif clinique de 'optimisation. Le critere 2 est destiné a supprimer les
régions de surdosage et de sous-dosage dans le volume cible. Le critere 3 réduit I'irradiation des
tissus sains en dehors du volume cible. Le critere 4 permet d’éviter une fatigue du patient due a une

longue durée de traitement.

11.3.Méthodes d’optimisation

Les méthodes d’optimisation utilisées en curiethérapie peuvent étre classées en deux catégories :
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o Des méthodes nécessitant d'acquérir des données géométriques déja fixées manuellement,
le nombre des cathéters, et les longueurs actives des cathéters ; ces méthodes sont appelées
des méthodes directes.

o Des méthodes déterminantes automatiquement, en relation avec 'anatomie réelle du
patient, les données géométriques nécessaires pour générer le plan du traitement optimal ;

ces méthodes sont appelées des méthodes de planification inverse.

Les méthodes d’optimisation directes peuvent étre basées uniquement sur la géométrie
d’'implantation comme la méthode de pomt de dose et la méthode géométrique, ou basées sur

I’anatomie réelle du patient comme la méthode graphique.

I1.3.1. Méthodes basées sur la géométrie d’implantation
La curiethérapie a haut débit de dose et a débit de dose sont généralement réalisées avec des
projecteurs de source commandés. Ces machines contiennent une petite source, principalement "“Ir
ou "Co, montée a l'extrémité d'un fil d'acier inoxydable et flexible, qui est transportée sous controle
mformatique dans des applicateurs précédemment implantés. La machine est programmée pour
positionner la source a des positions prédéfinies, appelées les positions d’arrét (Dwell position) dans
les applicateurs. Le temps que la source passe a chaque position peut étre choisi librement (Dwell
time). Cela permet d'optimiser la distribution de la dose en optimisant les temps d'arrét sur toutes

les positions d'arrét dans I'implant. Les techniques d’optimisation a base de cathéter sont :

o Optimisation des points de dose

o Optimisation géométrique

Afin de pouvorir expliquer les algorithmes de base d’optimisation des doses d’'une maniere simple,
nous négligeons les parametres dosimétriques de la source ; la fonction de dose radiale, la fonction
d’anisotropie, le parametre Air Kerma strength et la constante de débit de dose. Ainsi, supposons
que la source est considérée comme source ponctuelle. Ensuite, la contribution de la dose (en unités

arbitraires) au point P(r) a la distance radiale rde la source est approximée par :

1
D(r) = T*I‘_2 (-1

avec: D(r) est la dose a la distance radiale ret T est le temps d’arrét de la source.
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Supposons un implant selon la figure II-1. La définition de 'optimisation des temps d’arrét consiste
a déterminer les temps d’arrét inconnus 77, 713, 713, etc, pour chaque position d’arrét a partir

d'équations similaires a I'équation (II-2) (exemple pour la dose en point de dose b):

1 1 1
Db =~ (Tl I'T) + (TZ rT) + (T3 rT) (H - 2)
1b 2b 3b
avec @

D; la dose en point de dose j, T; le temps d’arrét en position d’arrét 7 et 735 la distance entre la

position d’arrét 7 et le point de dose J.

1 2 3 Catheter +
dwell positions
lto3

Je—J¢— & Pointsa.e
a b C d e

Figure II - 1: Géométrie d'un implant comprenant un seul cathéter, y compris les positions d’arrét 1, 2 et 3,

et des points de dose (@) a (e) [5]
1r3.1.1. Optimisation des points de dose
Si le volume cible est caractérisé par un nombre (suffisant) de points de référence (appelés points
de dose), la répartition de la dose peut étre optimisée de sorte que la dose de référence prescrite
soit obtenue dans ces points (dite optimisation des points de dose). Supposons une géométrie selon
la figure II-2, ¢’est-a-dire deux cathéters indiqués par des lignes épaisses, avec les positions d’arrét 1,
2 et 3, associés aux points anatomiques &, b, ¢, indiqués par les croix, servant de points de dose qui
devraient recevoir la dose prescrite. Selon I'équation (II-2), on peut calculer la dose aux points a, b

et ¢ comme suit :

D, ~ (T1 %) + (T2 é) + (T é) (11— 3)
Dy, ~ (T1 %) + (T2 %) + (T3 %) (11 — 4)
D. ~ (T, %) + (T, %) +(Ty %) (I - 5)
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Catheter 2

W e

Anatomical points
Catheter 1

Figure II - 2: Géométrie de limplant comprenant deux cathéters, comprenant les positions de repos (1, 2 et
3) et les points anatomiques (a, b et ¢) [3]

De plus, 100% de la dose de référence est prescrite aux points a, bet ¢:
D,= Dp,=D.,=:-=100% (T—6)

A partir des équations (II-3) a (II-6), les temps d’arrét T; peuvent étre calculés par des calculs
mathématiques simples au cas ou le nombre d'équations (= nombre de points de dose) est égal au

nombre de variables (= nombre de positions d’arrét /temps d’arrét).

Cependant, une solution incluant des temps d'arrét négatifs peut résulter de ces équations. Ceci est
résolu par l'mtroduction d'un facteur de gradient de temps d'arrét. Des équations supplémentaires
sont ajoutées en limitant la différence entre les temps d’arrét voisins, permettant de déterminer une
solution. De plus, le nombre de points ne sera généralement pas égal au nombre de positions/temps
d’arrét, ce qui peut entrainer un nombre mfini de solutions ou méme aucune solution. Cette
situation est résolue mathématiquement en considérant la somme des carrés des temps d’arrét et du
facteur de gradient de temps d’arrét afin de trouver une solution unique. Cependant, ces solutions

ne satisferont pas toutes les exigences.

1I.3.1.2 Optimisation géométrique
Dans l'optimisation géométrique, les temps d’arrét sont déterminés de telle sorte que le temps d’arrét
dans chaque position de repos soit inversement proportionnel a la contribution de dose des positions
de source voisines. Selon la figure II-1 et les équations (II-3) a (II-5) dans ce cas, les points a, b, ¢ et
d sont remplacés par des positions d’arrét dans lesquelles la contribution de dose des positions d’arrét
1, 2, 8 et 4 est calculée (voir aussi la figure 11-3) :

1 1 1
Dq =~ <T1 = ) + (TZ = ) + <T3 — ) (11— 7)
1d 2d

I'3q
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Figure II - 3: Géométrie d'un implant composée de six cathéters, comprenant une position d arrét b dans
un cathéter dans laquelle la contribution de la dose des positions darrét I et 2 dans un autre cathéter est

calculée [5]
Le temps d’arrét en position d’arrét b est rendu inversement proportionnel a la contribution de dose

des autres positions d’arrét 1, 2, etc.

T, = (Dib) (1l — 8)

Au début du calcul, les temps d’arrét 77sont tous mis a 1 ; les nouveaux temps d'arrét sont calculés
de maniere itérative a l'aide des équations (II-7) et (II-8) jusqu'a ce qu'une solution stable soit
obtenue. On s'apercoit aisément que si la contribution de dose totale Dy, dans la position d’arrét b

par rapport aux autres positions d’arrét est grande, le temps d’arrét T, deviendra petit.

1I.3.1.3. Diftérents modes d optimisation géométrique
Le temps d’arrét pour une position de repos est inversement proportionnel a la contribution de dose
des positions de source voisines. Pour ces voisins, on peut prendre en compte toutes les autres
positions (Figure II-4a) ; on parle alors de mode distance, ou uniquement les positions dans d'autres
cathéters que celur considéré (Figure II-4b). Clest ce qu'on appelle le mode volume. Le mode
volume est développé afin de supprimer le cathéter lui-méme, car la contribution des positions
d'arrét dans ce cathéter sera prépondérante dans le cas ou l'espacement entre les cathéters voisins
est plus grand que I'écart entre les positions d'arrét. Le mode volume est utilisé pour remplir la région
située entre les cathéters et compenser les cathéters divergents. Le mode distance est utilisé pour

obtenir une distribution de dose homogene le long des cathéters.
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(a) (b)

Figure II - 4: (a) Optimisation géométrique tenant compte de toutes les autres positions de repos (imode
distance). (b) Optimisation géométrique prenant en compte uniquement les positions darrét dans les autres
cathéters (mode volume) [3].

11.3.1.4. Les problémes de loptimisation géométrique
Les différences de résultats entre les modes distance et volume dans l'optimisation géométrique sont
tres bien illustrées par I'exemple présenté a la figure 11-5 (dose en %) [4]. Pour une dose égale le long
du ou des cathéters, le mode distance entraine une administration de dose homogene. Le mode
volume comble le vide entre les cathéters. Le choix entre les deux modes dépend de la décision

clinique.

X(cm)

X(cm)

A b A AL | TN NS TS WA T W W N_—_— b A b A A L A L J N W S ——
Y(cm) Y(cm)
Figure II - : Exemple de deux cathéters partiellement paralléles et partielleent divergents. (a) et (c)
optimisation géométrique en mode distance ; (b) et (d) optimisation géométrique en mode volume. (a) et
(b) les deux cathéters sont actils sur toute la longueur. (c) et (d) un cathéter actif sur toute la longueur et un

second cathéter partiellement actit [4/
11.3.1.5. Exemples cliniques d’optimisation géométrique et de points de dose
a.  Optimisation du point de dose

Loptimisation de point de dose peut étre utilisée dans de nombreuses occasions. Des exemples

lustrant la curiethérapie endocavitaire peuvent étre trouvés dans les travaux de Niél et al. [5] et
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Levendag et al. [6]. Niél et al. [5] ont adapté un applicateur gynécologique composé de deux ovoides
et dune sonde intra-utérine afin de traiter les patientes atteintes d'un carcinome du col utérin
s'étendant également a la paror vagmale. En utilisant l'optimisation des points de dose, une
distribution de dose lisse est obtenue de la dose prescrite a une profondeur de 5 mm de la paroi
vaginale. Levendag et al. [6] démontrent l'utilisation de l'optimisation du point de dose pour le
traitement endocavitaire du nasopharynx ; la répartition de la dose est optimisée de sorte que les
points décrivant la cible recoivent la dose prescrite, tandis que les autres points représentant les tissus
normaux environnants recoivent une dose aussi faible que possible. L'optimisation des points de
dose est également tres bien adaptée pour optimiser la distribution de la dose en curiethérapie
peropératoire a l'aide de cathéters msérés dans un applicateur plat placé dans une partie a I'intérieur
du corps par chirurgie, I'applicateur contient des cathéters paralleles [7, 8] . Une autre application
de 'optimisation du point de dose dans les implants a volume interstitiel est la source qui se déplace
par un pas fixe (stepping source) 9, 11]. Dans ce cas, la distribution de la dose est optimisée en
utilisant des points de dose placés entre les cathéters sur toute la longueur active, c'est-a-dire sur tout
le volume cible. De cette maniere, les longueurs actives peuvent étre choisies plus courtes que dans

le systeme de Paris [12] tout en maintenant la surface traitée comparable.
b.  Optimisation géométrique

L’utilisation de 'optimisation géométrique pour les implants interstitiels a fait I'objet de nombreuses
études. On trouvera quelques exemples de comparaisons de distributions de doses optimisées et
non optimisées dans les travaux de Major et al. [10], Kolkman-Deurloo et al. [3], Anacak et al. [13],
Pieters et al. [14], et Berns et al. [15]. Ces exemples concernent principalement les implants
classiques a cathéters/aiguilles paralleles, tels que les mmplants mammaires (@ deux plans).
Cependant, Berns et al [15] considéerent également un plan unique, et Kolkman-Deurloo et al. [3]
mcluent des implants a volume irrégulier utilisés dans le traitement des tumeurs de la langue.
Concernant les mmplants réguliers, toutes les études imdiquent clairement une augmentation du
volume traité et de I'homogénéité de la dose en raison de loptimisation géométrique. Par
conséquent, 1l est conclu pour ce cas qu'une longueur courte des cathéters / aiguilles peut étre utilisée
ou un 1sodose différent pour la prescription de dose peut étre choisi, par exemple, 90% au lieu de
85% comme 1l est d'usage dans le systeme de Paris. L'étude de Kolkman-Deurloo et al. [3] montre

que, dans le cas dimplants a volume 1rrégulier, le volume traité n'augmente pas apres l'optimisation

48



Chapitre II

géométrique ; Cependant, l'augmentation de l'homogénéité de la dose reste présente. En comparant
cette application de l'optimisation géométrique au systeme de dosimétrie pour la source qui se
déplace avec un pas fixe, 1l est clair qu'un avantage important de I'optimisation géométrique est

l'absence de la nécessité de placer tous les poimnts de dose le long des cathéters.

I1.3.2. Méthodes d’optimisations basées sur I'anatomie du patient
Le développement de I'imagerie en curiethérapie a permis de vérifier les résultats de 'optimisation
par rapport a 'anatomie réelle du patient. De plus, de nouvelles méthodes d’optimisation basées
sur 'imagerie ont été développées. Ces méthodes associent la possibilité d’optimisation, en utilisant
les projecteurs de source, aux informations anatomiques. L’objectif clinique de 'optimisation va étre
exprimé en termes de couverture du volume cible et de préservation des tissus sains et des organes
critiques adjacents au volume cible. Ce qui représente I'avantage de 'optimisation par rapport a

I'optimisation basée sur la géométrie d’implantation.
11.3.3. Optimisation inverse

L’optimisation inverse (OI) est une optimisation basée sur une géométrie d'implantation fixe ou le

nombre des cathéters et leurs longueurs actives ont été déja définis manuellement. Le calcul de la

distribution de dose est effectué en utilisant des contraintes de dose cliniques imposées sur le volume
cible et sur les organes critiques. La méthode d’optimisation inverse est constituée des trois étapes
principales :

I. Dans un premier temps, des zones d’organes critiques ou I'optimisation est possible sont
identifiées. Ces zones sont calculées en pourcentage de volume total de chaque organe critique.
Une relation entre les pourcentages des organes critiques et les doses maximales absorbées par
ces organes va étre établie par itérations. Les résultats des 1itérations sont des gammes de la dose
maximale absorbée par chaque organe a risque.
La gamme de dose maximale est imitée par deux valeurs, la dose maximale supérieure et la
dose maximale inférieure. Entre ces deux limites, les contraintes de dose vont étre choisies pour
chaque organe a nsque. Les contrantes de dose sont calculées en pourcentage de la dose
moyenne sur la surface du volume cible. La dose moyenne sur la surface du volume cible
représente la dose 1009 dans I'algorithme d’Ol.

2. Des temps d’arréts négatifs de la source vont étre calculés. Ces positions vont étre éliminées du

processus d’optimisation.
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3. Finalement, l'algorithme d’OIl va utiliser les positions de source restant pour effectuer
I'optimisation. La distribution de dose va étre calculée en prenant en compte les contraintes de
dose imposées. L’optimisation est calculée en utilisant tout d’abord la méthode d’optimisation
géométrique en volume. Ialgorithme OI utilise ensuite la méthode d’optimisation sur points de
dose en volume afin de prescrire la dose 1009% sur des points de dose placés sur la surface du

volume cible.
I1.3.4. Optimisation graphique

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

dose ne peut étre effectuée en utilisant la méthode d’optimisation graphique seule.
11.4.Méthodes de la planification inverse

La planification inverse calcule la distribution a partir des contraintes de dose cliniques imposées sur
le volume cible et sur les organes critiques. La planification inverse a déja pris sa place en
radiothérapie externe [16], mais la curiethérapie n’a pas beaucoup bénéficié de ce développement
mformatique. L’objectif général de ces méthodes est d’exploiter I'information anatomique
disponible pour générer des plans de traitement optimal en termes de dose délivrée au volume
tumoral et aux tissus sains [17]. Parmi ces méthodes, une méthode de planification inverse par recuit
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simulé (IPSA) est aujourd’hui disponible pour étre employée dans la planification de traitement de
différents sites anatomiques [18, 19]. Les autres méthodes sont soit trop limitées pour étre utilisées
pour plus d’un site anatomique, soit n’ont pas encore ¢été testées dans des situations cliniques

suffisamment complexes pour prouver leur efficacité [20, 21].
11.4.1. Planification inverse par recuit simulé (IPSA)

L'algorithme d'optimisation IPSA est un outil de planification inverse stochastique [22], qui a été
développé par Etienne Lessard et Jean Pouliot [19]. La compagnic Elekta (Elekta Brachytherapy,
Veneedal, The Netherlands) I'utilise dans ses systemes de planification PLATO et ONCENTRA
[23]. IPSA choisit la combinaison de temps d’arrét afin d’obtenir la meilleure conformité aux
contraintes sur la dose pour le volume cible et les organes a risque. De plus, 'algorithme est
supérieur aux autres méthodes d’optimisation conventionnelles (ex : géométrique), car il réduit la
dose aux organes a risque tout en maintenant une bonne couverture du volume cible [24]. Depuis
son intégration en clinique, plusieurs études ont démontré l'efficacité d'IPSA dans la planification de
traitement en curiethérapie [18, 19, 23, 24, 25, 26] et cela pour différents sites anatomiques.
[anatomie du patient ainsi que les positions d’arrét possibles de la source, a I'intérieur des cathéters
implantés, sont utilisées par I'algorithme IPSA pour optimiser le plan de traitement. IPSA active
seulement les positions d’arrét qui sont cliniquement acceptables, c’est a dire a 'mmtérieur du volume
cible et a l'extérieur des organes a risque, afin de limiter I'espace des solutions. Une marge
d’activation peut toutefois étre ajoutée afin d’activer certaines positions qui seraient normalement
mactives. Pour évaluer les différentes solutions possibles, des points de calcul de dose sont générés
dans la cible et les organes a risque. Les contraintes de dose reliées a chacun des organes définissent
les lmites de dose acceptables pour ces derniers et leur importance relative par rapport aux autres
criteres cliniques. Pour chaque point de dose 7 (D;), une pénalité est appliquée selon la formule

sutvante [19, 27]:

Myiin (Dj — Duin) si Dj < Dumin
wj = O Si DMin < Di < DMaX (H - 9)
Myax (Di - DMax) si Dj > Dyax

Les objectifs d’IPSA sont donc directement reliés a la dose [28]. Si la dose est comprise dans la plage
de dose acceptable, limitée par une dose minimale Dy, avec une pondération my;, et une dose
maximale Dy, avec une pondération my,y, aucune pénalité ne lui est attribuée. La pénalité

accordée pour des doses a I'extérieur des limites dépend de la différence entre la dose calculée et la
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dose limite. Pour ce faire, IPSA considere des contraintes de surface et de volume. Il est donc
possible de controler indépendamment les points, '’homogénéité et la conformité de la dose. La
sommation de toutes les pénalités w; donne la fonction de cott. Pour résumer, plus la valeur de la
fonction de coit est faible, plus les objectifs cliniques sont respectés en chaque point de calcul de

dose. La figure II-6 montre un exemple de contraintes de dose.

Plage de dose
acceptable

Pénalité

Dose
Figure II - 0: Exemple de contraintes de dose pour IPSA [50].
Un moteur d'optimisation est nécessaire afin de diriger le processus d'exploration de l'espace des
solutions. Ainsi, il est possible de distinguer la meilleure solution. Celui utilisé par IPSA est basé sur
le principe du recuit simulé [29], par analogie avec les cycles thermiques utilisés en métallurgie. Plus
précisément, I'énergie du matériau est minimisée par une alternance de cycles de refroidissement et
de réchauffage. La méthode provient du constat que le refroidissement naturel de certains métaux
ne permet pas aux atomes de se placer dans la configuration la plus solide. La configuration la plus
stable est atteinte en controlant le ralentissement du refroidissement par un apport de chaleur
externe. La méthode a été transposée en optimisation afin de trouver les extrema d'une fonction.
Dans le présent probleme d'optimisation, l'énergie I correspond a la fonction de cott et la
température 1" est un parametre qui permet l'exploration de l'espace des solutions. La figure 11-7

explique le fonctionnement de I’algorithme d’optimisation IPSA.
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Initialisation :
[Temps d’arrét de toutes les positions d’arrét actives =1s
i CAmplitude des sauts de temps d’arrét At = 1 s
| OCalcul de la température initiale

Sélection aléatoire
d'une pos"t"on d'arrét AL R L R R
active

Temps d'arrét Temps d’arrét
+ At - At

Ajustement de la
distribution de dose

Evaluation de la
fonction de colt

Probabilité d’acceptation N
ouvelle

1 si AE<0 configuration
P(AE) = - e s
Gl PR 2cceptée ; celle
ci devient la
configuration
courante

Nouvelle
configuration
rejetée, retour a la
configuration
précédente

Si # de transitions rejetées >= #
maximal (5), | At de 0.1s

Refroidissement

NN NN NN RN SNSRI A NSRS RS RRS R Rt

Tant que
k < k,,, (100000)

Figure II - 7: : Schéma expliquant le fonctionnement de algorithme IPSA [30]

, Toptimisa . . ) ‘Jevée, pui .
Tout d’abord, 'optimisation débute a une température élevée, puis elle diminue avec le nombre

d’itérations & selon I’équation suivante :

T(9 = 2
=Xe (I —10)
ou T est la température iitiale et a le parametre de refroidissement. Le temps d’arrét d’une position
est choist de maniere aléatoire et il varie durant une itération de I’algorithme IPSA. De cette maniere,
la distribution de dose est modifiée, ce qui a pour effet de modifier également la valeur de la fonction
de coit. Ce changement est accepté selon une certaine distribution de probabilité P qui est définie

comme suit :

1 si AE<O0
P(AE) = { —aE (I —11)
eT(®) si AE >0

ou AE est la différence entre les fonctions de cotit et T(k) est le parameétre de température.
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En connaissant la définition de recuit simulé, 1l est possible d’en conclure que l'algorithme converge
vers un minimum d'énergie ou, en d'autres termes, vers une fonction de cott minimale [22]. La
valeur qui réalise 'objectif clinique est la valeur minimale de la fonction cott. Le choix des
parametres de la dose Dyin, DMaxs Mmin €t Myax €st 'étape la plus importante dans la planification
mverse. L'impact et 'optimisation des parametres de I'algorithme ont déja été évalués dans d’autres
études [19, 25].
I1.4.2. Optimisation multi-objectifs par un algorithme de type gradient
Cette méthode tend a trouver différentes solutions pour différentes fonctions objectifs [31]. Dans un
probleme multi-objectifs, 1l faut trouver une série des solutions variables x, qui optimise une série de
fonctions objectifs f (x),k =1, ...,m
La solution x4 est meilleure que la solution X, si les deux conditions suivantes sont vraies :
(1) x4 n’est pas plus faible que la solution x, dans toutes les fonctions objectifs;
filx) < fi(xp) Vj=1.2,...M
(2) x4 est strictement meilleure que X, dans une seule fonction objectif au moins ;
filx1) < fi(xz) jE{L2,..,M}
Les objectifs qui sont utilisés dans cette méthode d’optimisation sont des variances de la distribution
de dose sur la surface du volume cible, dans le volume cible, et dans les organes a risque. Ces

variances sont obtenues par une distribution aléatoire des points dans chaque objet. Les fonctions

objectifs utilisées pour le volume cible sont :

Ns
[ = izw (- 12)

Z Cil mV)Z (11 — 13)

ou fs est la fonction utilisée sur la surface du volume cible, et f, est la fonction utiisée dans le

volume. mg et my, sont les doses moyennes calculées sur la surface et dans le volume cible
respectivement, Ny et N,, sont les nombres de points utilisés pour les calculs des fonctions objectifs
fs et f,, respectivement. djet d} sont les doses calculées au point 1. L’algorithme de type gradient
utilise la dénvée de chaque fonction objective pour une variable égale a la racine carrée des temps

d’arrét. La racine carrée a été utilisée afin de supprimer le probleme de temps négatif.
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L’avantage de cette méthode est qu’elle est beaucoup plus rapide que le recuit simulé. Mais, en
fonction du point de départ de I'optimisation, la technique de gradient peut conduire a un minimum
local qui ne correspond pas au plan optimal. Les techniques stochastiques telles que le recuit simulé
permettent de pouvoir sortir d'un minimum local [16]. Aussi, cette méthode dépend de la facon

selon laquelle les points du calcul sont distribués sur le contour ou sur la surface compléte du volume

cible [21].

I1.4.3. Optimisation multi-objectifs par algorithme génétique

Le probleme multi-objectifs peut étre résolu en utilisant 'algorithme génétique comme une
technique stochastique [21]. L’algorithme génétique génére une population iitiale de solutions en
affectant de maniere aléatoire de 0 a 1 des pondérations relatives de temps d’arrét de source. Ensuite

chaque solution est évaluée a partir d'une fonction objective.

L’algorithme applique une opération génétique qui change la composante de la population afin de
trouver enfin la solution optimale. I.’algorithme génétique ne donne pas une garantie statistique de

la convergence globale vers la solution optimale en comparaison avec d’autre algorithme [25].

II1. Evaluation des plans de traitement

La qualit¢ d’un plan de traitement est évaluée a partir de différents indices [22, 32, 33]. Afin de
calculer ces différents indices, un histogramme dose-volume (DVH) est tout d’abord calculé. Cet
histogramme permet d'obtenir de I'information quantitative sur la distribution de dose a l'imtérieur
d'un organe donné, que ce soit le volume cible ou un organe a risque. Afin de tracer ce graphique,
la dose est calculée pour une multitude de points a 'mtérieur du volume d’intérét. Un histogramme
différentiel est ainsi obtenu, représentant la fraction du volume recevant une dose précise.
Lintégration de cet histogramme fournit un DVH cumulatf, présentant la portion du volume

recevant un certain niveau de dose. Plusieurs indices peuvent étre extraits dun DVH [34 - 38] :

o V. : pourcentage du volume recevant au moins x% de la dose prescrite ;
o0 D : dose recue par un pourcentage x% du volume ;

o COIN (Conformity Index) et CI (Coverage Index).

CI est la fraction du volume cible qui recoit une dose égale ou supérieure a la dose de référence.

Cn
Cn
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cl = (11 — 14)

ou Vj o est le volume recevant 100% de la dose prescrite, Vi, est le volume total cible.

COIN décrit comment la dose de référence englobe le volume cible et exclut les structures non-
cibles. La fraction du volume cible, qui est couverte par la dose de référence, est décrite par cl et la

fraction du volume total couvert par la dose de référence appartenant au volume cible par c2.
COIN =cl * 2 (IT—=15)
Dans le cas 1déal CI et COIN doivent étre égales a 1.

Une valeur 1déale égale a 'unité correspond a un cas ou la dose est répartie de facon homogene
dans le volume cible. Il est impossible de connaitre I'emplacement des surdosages et des sous-
dosages avec un DVH, car l'information spatiale a completement disparu. I'observation des courbes
d'isodoses, sur chacune des coupes de l'examen d’imagerie, est essentielle pour s'assurer d'une
couverture adéquate du volume a traiter. De facon générale, lisodose 100% doit recouvrir

entierement le volume cible.

IV.Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons analysé les différentes méthodes d’optimisation et monté les
parametres spécifiques qui sont nécessaires lors de 'application de chaque méthode. Le calcul des
plans du traitement en utilisant des méthodes d’optimisation directes nécessite une connaissance de
I'objectif clinique du traitement qui est ensuite traduit en terme géométrique (mode d’'implantation)

afin de pouvoir appliquer la méthode d’optimisation convenable.

Le calcul des plans du traitement en utilisant la méthode de la planification mverse nécessite une
traduction de lobjectif clinique du traitement en termes de contraintes et des équations

mathématiques.
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Chapitre III. Modélisation et simulation des parameétres dosimétriques de

la source de curiethérapie avec le code Monte Carlo EGS5 )
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1. Introduction

Une variété de sources radioactives a été concue et est devenue disponible pour le traitement du
cancer par la curiethérapie. Ainsi, de nombreux types d'isotopes émetteurs de rayonnements gamma
ont été introduits pour la curiethérapie clinique a haut débit de dose (HDR) et a bas débit de dose
(LDR). Les sources les plus largement utilisées pour la curiethérapie HDR dans la pratique clinique

étant "Ir, mais aussi “Co a commencé a étre utilisé dans ce type de traitement de cancer [1, 2].

Récemment, plusieurs chercheurs ont comparé les propriétés physiques des sources “Co et ““Ir pour
la curiethérapie HDR [3, 4]. Les auteurs ont démontré quil n'existait aucun avantage ou
inconvénient pour comparer les sources “Co et "Ir, seuls les aspects économiques font de la source
de "Co considérée pour les applications de curiethérapie HDR, en raison de sa durée de demi-vie

(5.27 ans et 74 jours pour “Co et “Ir, respectivement).

La distribution de dose autour de la source doit étre obtenue expérimentalement ou par simulation
ahn d'étre utihisée comme parametres d'entrées dans le Systeme de Planification du Traitement
(TPS) selon le formalisme TG-43 [5-8]. Dans ce formalisme, les parametres de calcul de dose
étaient basés sur un fantome de I'eau liquide. Ce qui ne prend pas en compte les hétérogénéités des

patients, composition atomique et la densité des milieux simulés.

Pour y parvenir, de nombreux codes de Monte Carlo (MC) ont été utilisés pour obtenir les
parametres dosimétriques des sources utilisées en curiethérapie, en particulier pour les distances
aussi proches que possible de la source [8], et c'est I'objectif principal de la méthode Monte Carlo.
Les codes les plus appropriés pour le transport de rayonnements en physique médicale sont MCNP,
GEANT4, FLUKA et PENELOPE [9]. Les calculs de Monte Carlo pour la dosimétrie HDR ont
été effectués dans la littérature dans un fantome de I'eau liquide, et la distribution de dose de “"Co

dans les tissus est encore mconnue.

Dans ce travail nous avons réalisé une modélisation compléte et une étude dosimétrique détaillée
de la source médicale de Cobalt-60, modele Co0.A86, fabriquée par Eckert & Ziegler BEBIG
utilisée en curiethérapie HDR. Les caractéristiques dosimétriques de cette source ont été calculées
en utilisant le code Monte Carlo EGS5 [10]. Pour effectuer nos calculs, nous nous sommes référés
aux travaux du groupe de travail « Task Group N°43 » de /"American Association of Physicists i

Medicine (A.A.P.M). Pour valider notre modélisation, nous avons comparé les résultats aux valeurs
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disponibles dans la httérature. Des accords satisfaisants ont été obtenus permettant ainsi de
considérer le modele comme validé. Apres la validation de notre modélisation, nous avons étudié

la distribution des débits de dose dans I’eau liquide ainsi que dans différents tissues.

II. Caractéristique de la source de “Co

La source BEBIG “Co HDR modele Co0.A86 est tres similaire a I'ancienne source BEBIG
GK60M21, le diametre du noyau radioactif n’est que la différence entre les deux modeles (0.6 mm
pour Co0.A86 vs 0.5 mm pour GK60M21) [11]. Cette source est constituée d’un cylindre de Cobalt-
60 pur et homogene de densité = 8.9 g/ cm” avec une longueur active de 3.5 mm et un diametre de
0.6 mm. Le noyau actif est encapsulé dans un acier inoxydable de 0.2 mm d'épaisseur et de diametre
extérieur de 1 mm, de densité de 8.03 g/ cm’. La densité du cable source était de 4.81 g/ cm’, ainsi
les dimensions étaient de 0.2 cm et 0.9 mm pour la longueur et le diametre, respectivement. Le
noyau actif est recouvert d'une couche d'air de 0.1 mm d'épaisseur. La figure III-1 illustre la

géométrie de la source utilisée dans les simulations de EGS5.
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Figure I - 1: Structure de la source a. source réelle b. le model de source pour la simulation MC de EGSS
Le tableau III-1 présent la composition et la densité des matériaux utilisés dans ce travail. La
composition de l'eau et de l'air provient de TG-43U1 [5]. La composition de l'acier inoxydable est

extraite du travail de Guerrero et al. [12].
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Eléments Acier inoxydable (%) Eau (%) Air (%)
H - 11,01 0,073
C 0,03 - 0,012
N 0,1 - 75,032
O - 88,9 -
Si 0,75 - -
P 0,045 - -
S 0,03 - -
Ar - - 1,274
Cr 17,0 - -
Mn 2,0 - -
Fe 65,543 - -
Ni 12,0 - -
Mo 2,5 - -
Co - - -
Densités(g/cm’) 8,03/4,81 0,998 0,0012

Tableau III - 1: Composition et densité des matériaux utilisés dans ce travail (en % massique) [12].

III. Formalisme recommandé pour le calcul des débits de dose

La dosimétrie joue un role vital en curiethérapie, pour assurer la livraison de la dose exacte au
volume cible, divers formalismes de calcul de débit de dose existent. Le rapport Task-Group n°® 43
(T'G-43) a été publié en 1995 par I'Association Américaine des Physiciens en Médecine (AAPM) est
un formalisme standard de calcul de dose en curiethérapie. Une mise a jour a été publiée en 2004
[5]. Selon le formalisme, la distribution de dose bidimensionnelle D(r, ) en un point P(r, 6) (Figure
I11-2) peut étre définie en termes de systeme de coordonnées polaires avec l'origine située au centre

de la source symétrique par 1'équation suivante :

G(r,0)

D(r,0) = SgA————2e
K G(rO'GO)

gL(r)F(r, 6) (11— 1)
ou:

e Sk :le kerma dans 'air de la source exprimé en U [cGy h'cm™] ;

e A:la constante de débit de dose exprimée en [cGy h'U”| ou cm®;

e G(r,0):le facteur géométrique (cm”) ;

e g;(r):lafonction de dose radiale (sans dimension) ;

e F(r,0) : la fonction d’anisotropie (sans dimension).
Le pont (ry, 60) est choisi comme référence située dans 'axe transversal de la source 6, = 90° a une

distance de 1o = 1 cm. Nous allons par la suite expliciter les différents termes de cette expression et

leur signification physique.
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Figure III - 2: Vue schématique de la source utilisée dans un systéme de coordonnées polaires
III.1 Le facteur géométrique de la source
Le facteur G(r, 0) traduit le phénomene d’atténuation de la fluence de photons dans le milieu a
partir du nombre mitial de photons en un point de départ, dit de référence, son expression générale
est donnée par I’équation ci-dessous :

T !
i p(i)tiV
M |

Jy pGhHav’

G(r,0) = (111 — 2)

0 étant 'angle entre I'axe de la source et le vecteur joignant le centre de la source au point de calcul
P(r,0) et p(r') étant la densité de radioactivité au point P’ dans 1'élément de volume dV'. Pour
une approximation ponctuelle de la source, cette diminution se fait en 1/r".

Pour une approximation linéaire de la source, 'expression de G(r, 8) devient (en cm”) :

B

G(r,0) = m pour 0 + 0° (1 = 3)
12\
G(r,0) = <r2 - Z) pour 0= 0° (111 — 4)

ou L est la longueur du noyau actif, rest la distance radiale, 8 I'angle et f comme le montre la figure

I11-2.

Le facteur géométrique peut étre obtenu a partir des deux équations (III — 3) et (III — 4) [13] :

L
rcoso — >

L
rcoso + 5
tan™! |———=%| — tan

rsin6 rsin0

G(r,0) = (11l - 5)

Lrsin®
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II1.2 La fonction de dose radiale
La fonction de dose radiale g(r), prend en compte les effets d'absorption et de diffusion dans le
milieu le long de 'axe transversal de la source. Cette fonction définit la dimmution du débit de dose
le long de l'axe transversal en raison de l'absorption et de la diffusion dans le milieu. Elle peut
également étre influencé par la filtration des photons par 'encapsulation et par le matériau de la
source. Son expression est donnée par I’équation suivante :

D(r,8,) G(79,60)
D(75,80) G(r,6)

9x(r) = (IIl - 6)
ou D (r, 8) désigne le débit de dose au point d'intérét et G (r, 8) la fonction géométrique. L'indice
X se réfere ala source ponctuelle P(gr) ou a la source linéaire L (g). Pour des sources qui possedent
un spectre d’énergie, 'atténuation est une fonction plus complexe, on cherche des polynémes de

degrés 4 ou 5 qui ajustent a la fonction g(r) (interpolation).

II1.3 La fonction d’anisotropie
La fonction d’anisotropie F(r,8) exprime le caractére non ponctuel de la source et des matériaux
mtervenant dans sa fabrication. Elle correspond a une mesure bidimensionnelle. Elle traduit les
phénomenes d’absorption et de diffusion dans le milieu ainsi que 'encapsulation de la source. Son
expression est donnée par I’équation suivante :

D(r,0) G(r,0,)

Fo®) =50 8,) G(r,0)

(I —=17)

C’est par cette fonction que 'on peut calculer la dose en des points situés ailleurs que dans le plan

bissecteur de la source.

II1.4 Kerma dans Pair (Air Kerma Strength)
Le Kerma dans 'air Sk (Air Kerma Strength (AKS)) est une caractéristique de la source, elle tient
compte de son pouvoir d’ionisation. Le TG-43 définit Sk en un point Psitué sur 'axe transverse de
la source (B, = 90°) par 'expression suivante :

Sk = kgur(d) d? (11 - 8)

avec k‘;lr (d) est le débit de Kerma dans I’air, variant en 1/d* pour une source ponctuelle, donc S«
devient indépendante de la distance rdu point de calcul a la source. L'unité de Sk est U'tel que :

1 U=1uGym’h' =1 cGy cm’h’
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La mesure de AKS dotit étre effectuée avec une distance d, entre le détecteur et la source, assez
grande pour que la source peut étre traitée comme une source ponctuelle. Généralement, cette

distance est choisie pour étre égale a 1 m [14].

Le débit total du Kerma dans I'air est 1ié a la fluence des photons par I'expression suivante :

kar = f* [om" p(B) E (22 dE )

avec Ky est le débit du Kerma dans air par photon incident (en Gy), f = 1.602 107 est un

facteur de conversion de « MeV g'» en « Gy », ¢(E) est la fluence de photon (en cm”) a I'énergie

E (en MeV) par photon a la distance d = 1 m et “enT() est le coefhicient d’atténuation massique (en

cm” g') a I’énergie F.

Le débit total du Kerma dans I'air est obtenu par I’équation (II1 — 10).
! en (Ei)
K'air = f * T ¢ (E;) E; (HT) AE (111 — 10)

avec K' ;- est le débit total du Kerma dans I'air (en Gy par photon incident), E; est le point médian

de chaque niveau d'énergie (en MeV) et AE est le pas d’énergie (en MeV). I’ AKS par unité d’activité

Sk s . .
de la source, — ost alors obtenu par I'expression suivante :

% = Ky (d)d?N (111 — 11)

s o . . 1p e
avec Xk est ’AKS normalisé par Pactivité de la source (en Gy m? s71Bq™1), A est activité de la

source (en Bq) et NVest le nombre de photons par désintégration considéré comme égal a 2 pour

la source “Co.

1II.5 La constante de débit de dose
Elle constitue un facteur de conversion de I'unité I/ du Kerma dans 'air de la source en débit de
dose dans I'eau. TG-43 définit la constante de débit de dose, A, comme étant égale au débit de dose
dans 'eau a 1 ecm sur axe transverse (80 = 90°) par unité de AKS. Son expression est donnée par

I’équation :

D(ry, 0
_D(0,0)

I —12
5 - 12)
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avec D(1y,0,) est le débit de dose au point de référence (8 = 90° ,ro = 1 cm).

IV. Modélisation et simulation Monte Carlo des paramétres dosimétriques de la source de “Co

En curiethérapie 1l est important de déterminer les caractéristiques des sources utilisées soit pour
des sources émettrices de photons ou de neutrons, dans le but de les utilisés dans les calculs de dose
dans les TPS. La simulation Monte Carlo en curiethérapie donne une prédiction exacte de la

répartition de dose délivrée a un patient.

Dans cette étude nous avons réalisé une modélisation complete et une étude dosimétrique détaillée
de la source utilisée en curiethérapie HDR de "Co. Les parametres dosimétriques de cette source

ont été déterminés en utilisant le code EGS).

Les méthodes Monte Carlo sont des méthodes statistiques basées sur le tirage de nombres aléatoires
suivant des lois de probabilité décrivant les processus physiques considérés. Elles sont utilisées pour
résoudre une problématique lorsque les calculs analytiques ou numériques s’averent incomplets.
Par conséquent, ce type de méthode est particulierement adapté a la physique des rayonnements.
Les processus d’interactions des rayonnements avec la matiere sont régis par des lois probabilistes
via I'introduction de sections efficaces microscopiques dont les valeurs prédisent les probabilités

d’interactions avec la matiere.

La méthode Monte Carlo est utilisée aujourd’hur dans nombreux domaine pour simuler les
phénomenes obéissants a des lois statistiques et notamment pour le transport des particules dans la
matiere. En physique médicale, les domaines d’application des simulations Monte Carlo sont
nombreux : la dosimétrie, le radio/diagnostic, la médicine nucléaire, la radiothérapie externe, la

curiethérapie et la radioprotection des patients.

IV.1 Description de simulation avec EGS5
Le code MC Electron Gamma Shower version 5.0 (EGS)5) a été utilisé pour les simulations des
parametres dosimétriques de la source étudiée [10]. Le code de transport pour les électrons et les
photons EGS5 est fondamentalement différent et avancé du code précédent EGS4. 1l est capable de
simuler le transport des particules a travers la matiere. Un grand nombre de particules est généré et
les trajectoires de ces particules sont calculées suivant les sections efficaces correspondantes a ces

particules. Ce code est utilisé pour plusieurs modes de transport de particule :
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o Les photons ;

o Les électrons ;

o Les neutrons ;

o Les transports combiné neutrons/photons ou les photons sont produits par
I'interaction des neutrons ;

o La combinaison neutron/photon/électron ;

o La combinaison photon/électron.

Il traite des configurations géométriques établies en trois dimensions composées d’'un matériau

défini par une composition atomique.

Le principe de fonctionnement consiste donc a ce que 'utilisateur définisse des fichiers de données,

décrivant les parametres fondamentaux du probleme a traiter. Ces parametres sont :

e [a définition de la géométrie du dispositif a simuler ;

e Ladescription des matériaux, notamment leur composition en termes des éléments simples ;

e La nature des particules a transporter ;

e [Ladéfimtion des sources de particules en termes de spectre d’émission, volume d’émission,
lo1 d’émission angulaire ;

o Les définitions des observables désirées (fluence, flux, dépot d’énergie, dose...) ;

e Des parametres additionnels utilisés pour améliorer I'efficacité de la simulation.

Lorsqu’une interaction se produit et conduit a la naissance de deux ou plusieurs particules, la
particule avec la plus haute énergie est analysée en premier. Les autres particules filles sont stockées
en mémoire avant d’étre étudiées a leur tour. Quand toutes les particules sont suivies et analysées,
on dit que I'histoire du phénomene est terminée. En pratique, on a besoin de générer un grand
nombre d’histoires (événements d’ordre 107 afin d’obtenir une variance acceptable sur les

observables estimées.

Pour effectuer une simulation avec EGS) trois fichiers de données d’entrée sont nécessaires ou sont
spécifiés : la géométrie, les matériaux utilisés, la source d’irradiation et la réponse qu’on veut obtenir.
Les trois fichiers d’entrées sont :

e Fichier DATA : Définition des matériaux utilisés dans la simulation ;

e Fichier INP : Définition des surfaces et des volumes ;
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e Fichier USER_CODE : L'utilisateur communique avec le code EGS5 au moyen de sous-
programmes : Block_SET, PEGS5, HATCH et SHOWER. Ces routines appellent d'autres
sous-routines dans le code EGS)5, dont certaines appellent deux sous-routines écrites par
l'utilisateur, HOWFAR et AUSGAB, définissant respectivement la géométrie et les

mformations sur les interactions des particules dans un volume spécifique [10].

Il inclut également plusieurs outils, tels que CGVIEW pour I'édition de la géométrie et la validation
des conditions de calcul ainsi que la visualisation de quelques résultats [15]. La figure III-3 illustre la

conception de la source éditée par CGVIEW.

cable g

. |

316L steel
capsule

Figure III - 5: La source éditée par CGVIEW
IV.2 Définition des géométries
Pour commencer une simulation, 1l faut d’abord créer la géométrie qui constitue un ensemble de
volume limité par des surfaces prédéfinies et codées au moyen d’une syntaxe spéciale. Pour chacun
de ces volumes, 1l faut spécifier un nom, un numéro, une forme géométrique choisie parmi les
volumes disponibles dans les librairies de EGSJ5 (cube, sphere, cylindre et d’autres), une dimension

et assocler le volume a un matériau avec sa densité via I'utilisaion d’une base de données (PEGS)).

Pour récupérer des informations sur les interactions des particules dans un volume spécifique, il faut
attacher ce volume a un détecteur. Ce volume ainsi défini sera le volume sensible, dans lequel les

données brutes pourront étre récupérées.

IV.3 Définition de la source

Pour déhinir et caractériser la source, 1l faudra définir les parametres suivants :
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e Le nom et Pactivité nitiale de la source qui représente le nombre de particules générées
pendant la simulation ;

e La position de la source par rapport aux autres volumes, sa distribution spatiale (source
ponctuelle, plane et autres) et en énergle (monoénergétique, linéaire, gaussienne et autres) ;

o Le type et 'énergie des particules émises ;

e L’angle d’émission des particules.
Cette source pourra étre confinée dans un volume qu’il faudra définir.

Dans notre étude, la source radioactive de Cobalt-60 émis deux énergies de photons ; seuls les rayons
gamma de 1.17 et 1.33 MeV ont été simulés en raison de la contribution négligeable des rayons béta
a la dose, ce qui est di a 'absorption totale par la paroi en acier inoxydable autour du noyau actif
ou les rayons béta sont arrétés [16]. Pour les électrons et les photons, une énergie cinétique de

coupure de 10 KeV a été utilisée dans la simulation.

IV.4 Les énergies de coupures
Les énergies de coupures (cut-off energies) sont des seuils au-dessous desquels les particules ne sont
. ) ), : ) , :
pas suivies. Llles sont fixées en termes d’énergie pour les photons et les électrons. I’exemple suivant
décrit comment les coupures sont définies (Figure I11-4) :
IIiliew

40KV 300 KeV

7500 KeV /—\/ 100 KeV
-

200 KeV

Figure III - 4: Suivi des gammas, coupure 100 KeV

Si on fixe la coupure pour les gammas (PCUT) a 100 KeV, la particule sera suivie jusqu’a ce que
son ¢énergie atteigne 100 KeV, a ce niveau, toute I'énergie du gamma sera déposée. Chaque
mteraction sera identifiée par sa position (X, Y, 7Z) et I'énergie déposée (EDEP).

Plus les coupures sont faibles, plus la simulation est complete et plus nous récupérons d’informations
dans le milieu de détection, car toutes les particules secondaires sont produites et suivies, mais la
simulation est tres lente. Selon les mformations qu’il désire obtenir, I'utilisateur peut fixer les

coupures en fonction de la précision ou de la rapidité du calcul qu’il souhaite.
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IV.5 Stockage des données de simulation
Lors de la création de la géométrie, nous donnons aux volumes dans lesquels nous souhaitons
connaitre avec précision les interactions qui y ont eu lieu une propriété supplémentaire, la sensibilité:
toutes les mteractions qui ont lieu dans ces volumes sont stockées dans des fichiers de sortie (avec
extension .out), cela donne un acces aux données brutes concernant les interactions.
Plusieurs formats de sorties de données permettent de sauvegarder les différentes imformations
apportées par la simulation. Par défaut, tous les fichiers sont créés et remplis pendant la simulation

mais 'utilisateur peut choisir de ne pas générer certains de ces fichiers s’il n’en a pas besoin.

V. Résultats et discussion

V.1 Calcul de la fonction de dose radiale par simulation MC
V.1.1 Procédure de calcul de la fonction de dose radiale

Dans les paragraphes précédents, nous avons exposé le formalisme du TG-43 permettant de
déterminer la dose dans I'eau via I'utilisation de P'expression (III-1). Dans celle-ci mtervient un
facteur g, (r) appelé fonction de dose radiale qui permet de tenir compte des effets d’absorption et
de diffusion dans le milieu entre le point Po(ro, 6) de référence (r=1cm et 8,=90°) et le point P (r, 6)
situé sur 'axe transverse de la source a une distance rdu centre de la source. La source était située

au centre d’'un fantome d’eau sphérique, avec un rayon de 40 c¢m, selon les recommandations du

TG-43Ul.

Pour calculer le dépot d'énergie dans le fantome d'eau liquide, des anneaux cylindriques ayant une
hauteur et une épaisseur similaires de 0.05 cm concentriques par rapport a l'axe longitudinal de la
source ont été utilisés pour la récupération des dépots d’énergie sur cet axe pour les distances

comprises entre 0.25 cm et 20 ecm (Figure 111-5).

Nous allons calculer cette fonction gp(r) en analysant, les données brutes de la simulation
enregistrées dans le fichier de sortie de EGS5, ainsi nous devons calculer analytiquement le rapport

des facteurs géométriques via 'utilisation des expressions (I11-3), (I11-4) et (I11-5).
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Cylinder
detectors

Figure III - b: Systéme géométrique des couronnes utilisées pour récupérer ['énergie déposée et calculer la
fonction de dose radiale

V.1.2 Résultats obtenus pour la fonction de dose radiale

Nous avons calculé la fonction de dose radiale sur 'axe transverse de la source (6=90°), pour des
distances rde 0.25 a 20 cm de son centre, dans I’eau liquide. Ce calcul est réalisé¢ avec 9 x 10
évenements. Nous présenterons ci-dessous les résultats et nous discuterons les écarts relatifs moyens
des valeurs calculées avec EGSS par rapport a celles calculées avec d’autres codes de calcul.

Les valeurs de la fonction de dose radiale g (r), obtenues par EGS5, sont présentées dans le tableau
II1-2 et la figure III-6. Pour valider les résultats de ces simulations, une comparaison a été faite avec
les travaux de Granero et al. [16] et Guerrero et al. [12]. De méme, pour illustrer cette comparaison

p p (s gL(X)[reference Loz
entre les données obtenues avec EGS5 et les données de référence, le rapport ———Leferencel ;) g

9L(M)[this work]
utilisé et les résultats sont représentés sur la figure I11-7.

115

110 —m— This work
I —®@— Guerrero et al. [12]

[ ]
1.05 |- i A Granero et al. [16]
100 | A

0.90 |-

085 | ~a

Radial Dose Function

075 |
070 | \
I )

0.60-'""""""""""""""""'
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22

Radial distance (cm)

Figure III - 6: Fonction de dose radiale obtenue avec le code EGS5[17]
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Une mterpolation polynomiale d'ordre 5 a été utilisée pour les valeurs de la fonction de dose radiale
selon les recommandations du T'G-43 pour les distances entre 1 et 20 cm. Les parametres de
l'interpolation sont : a.= 1.02045, ai=-0.02213, a.= 0.00194, a:=-2.6029 10", a.= 1.4023 10" et a;= -
2.6598 107 avec R*= 0.99.
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Figure Il - 7: Comparaison de la fonction de dose radiale. a. Comparaison avec Granero et al. b.
Comparaison avec Guerrero et al.[17]

r(cm) gu(r)
Notre travail Guerrero et al. [12] Granero et al. [16]

0,25 1,06897 1,0707 1,007
0,5 1,02743 1,0291 1,036
0,75 1,0151 1,0102 1,015

1 1 1 1
1,5 0,99312 0,9894 0,992
2 0,97814 0,9794 0,984
3 0,96728 0,9638 0,968
4 0,95048 0,9471 0,952
5 0,93074 0,9335 0,936
6 0,91969 0,915 0,919
7 0,90192 0,898 0,902
8 0,88179 0,883 0,884

9 0,86489 - -
10 0,84412 0,847 0,849
12 0,81113 0,813 0,813
15 0,75372 0,756 0,756
20 0,66381 0,661 0,665

Tableau III - 2: Valeurs calculées par Monte Carlo pour la fonction de dose radiale [17]
La différence relative (9% RD) calculée avec 1'équation (III-13) pour la fonction de dose radiale était
mférieure a 0.51% lorsque la comparaison a été faite entre notre travail et les valeurs citées par
Guerrero et al. [12]. De plus, la différence relative était inférieure a 0.82% lorsque la comparaison a

été effectuée avec les valeurs de Granero et al. [16], sauf que la plus grande différence est observée
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pour les distances proches de la source (r <I c¢m), en particulier pour r = 0.25 cm (=6.15%). Cette
différence peut également étre observée entre la valeur calculée par PENELOPE et GEANT4 de

I'ordre de 6.329% (les code MC utilisés par les auteurs) pour la méme distance r = 0.25 cm.

|ValueThis work — ValueRefrencel %
Valuegefrence

RD(%) = 100 (111 — 13)

Les erreurs statistiques pour les calculs de Monte Carlo augmentent lorsque la distance radiale
augmente et que le nombre d’événements reste constant. Par conséquent, l'incertitude maximale
était de 1.23% (une moyenne de 0.83% pour tous les points). On constate donc un bon accord entre

nos résultats et les valeurs disponibles dans la littérature.

V.2 Calcul de la fonction d’anisotropie par simulation Monte Carlo

V.2.1 Procédure de calcul de la fonction d’anisotropie

Dans cette partie, nous allons calculer dans I’eau liquide, par simulation Monte Carlo avec le code
EGS) la fonction d’anisotropie. Rappelons que la fonction d’anisotropie, donnée par I'expression
(ITI-7), permet de tenir compte dans la détermmation de la dose dans 'eau, des phénomenes
d’absorption et de diffusion dans le milieu ainsi que 'encapsulation de la source. Afin d’obtenir la
valeur de F(r, 8), nous devons calculer analytiquement dans Excel les facteurs géométriques G(r, 0),
T , . - L. .
pour une approximation linéaire de la source, selon 'expression (I11-5). La récupération des dépots
d’énergie pour chaque couple (r, 8) va étre réalisée dans des spheres de rayons différents, situés a

différentes distances r. Les valeurs d'angle 8 varient de 0° a 179° avec un intervalle de 10° (Figure I1I-

8).

Spherical

detectors

Figure III - 8: Systéme géométrique des sphéeres utilisées pour récupérer I'énergie déposée et calculer la
fonction d’anisotropie

74



Chapitre 111

Les coordonnées des spheres permettant de calculer le dépét d'énergie utilisés dans notre travail
pour les différentes angles et distances sont calculés a 'aide des équations (II1 — 14) et (IIl — 15) et

sont présentées dans le tableau I11-3.

X =r sin(0) (Il — 14)
Z =1 cos(8) (IlI = 15)
( dgg) Axes 1(cm)
0,25 0,5 0,75 1 1,5 2 3 4 5 6 7 8
0 X 0,000 0,000 0,000 0,000 0,000 0,000 0,000 0,000 0,000 0,000 0,000 0,000
0 7 0,250 0,500 0,750 1,000 1,500 2,000 3,000 4,000 5,000 6,000 7,000 8,000
10 X 0,043 0,087 0,130 0,174 0,260 0,347 0,521 0,694 0,868 1,041 1,215 1,388
10 7 0,246 0,492 0,739 0,985 1,477 1,970 2954 3,939 4,924 5909 6,894 7,879
20 X 0,085 0,171 0,256 0,342 0,613 0,684 1,026 1,367 1,709 2,051 2,393 2,735
20 7 0,235 0470 0,705 0,940 1,410 1,880 2,819 3,759 4,699 5,639 6,578 7,518
30 X 0,125 0,250 0,375 0,500 0,750 1,000 1,499 1,999 2499 2999 3,498 3,998
30 7 0,217 0,433 0,660 0,866 1,299 1,732 2,098 3,465 4,331 5,197 6,063 6,929
40 X 0,161 0,321 0,482 0,643 0964 1,285 1,928 2570 3213 3,855 4,498 5,140
40 7 0,192 0,383 0,075 0,766 1,149 1,533 2,299 3,066 3,831 4,598 5,364 6,130
50 X 0,191 0,383 0,74 0,766 1,149 1,632 2,297 3,063 3,829 4,595 5,360 6,126
50 7 0,161 0,322 0,482 0,643 0,965 1,286 1,929 2,673 3,216 3,859 4,502 5,145
60 X 0,216 0,433 0,649 0,866 1,299 1,732 2,597 3463 4,329 5,195 6,060 6,926
60 7 0,125 0,250 0,375 0,500 0,751 1,001 1,501 2,002 2,502 3,003 3,503 4,004
70 X 0,235 0,470 0,705 0,939 1,409 1,879 2818 3,758 4,697 5,637 6,576 7,516
70 7 0,086 0,171 0,257 0,343 0,614 0,685 1,028 1,370 1,713 2,056 2,398 2,741
80 X 0,246 0,492 0,739 0,985 1,477 1,969 2954 3,939 4,923 5908 6,893 7,877
80 7 0,044 0,087 0,131 0,174 0,262 0,349 0,523 0,697 0,872 1,046 1,220 1,395
90 X 0,250 0,500 0,750 1,000 1,500 2,000 3,000 4,000 5,000 6,000 7,000 8,000
90 7 0,000 0,000 0,001 0,001 0,001 0,002 0,002 0,003 0,004 0,006 0,006 0,006
100 X 0,246 0,492 0,739 0,985 1,477 1,970 2955 3,940 4,925 5910 6,895 7,880
100 7 -0,043 -0,086 -0,130 -0,173 -0,259 -0,346 -0,518 -0,691 -0,864 -1,037 -1,209 -1,382
110 X 0,235 0470 0,705 0,940 1,410 1,880 2,820 3,760 4,700 5,640 6,680 7,520
110 7 -0,085 -0,171 -0,256 -0,341 -0,5612 -0,682 -1,023 -1,364 -1,706 -2,047 -2,388 -2,729
120 X 0,217 0,433 0,660 0,867 1,300 1,733 2,600 3,466 4,333 5,199 6,066 6,932
120 7 0,125 -0,250 -0,374 -0,499 -0,749 -0,998 -1,497 -1,996 -2,495 -2,994 -3,494 -3,993
130 X 0,192 0,383 0,575 0,767 1,150 1,534 2,300 3,067 3,834 4,601 5,367 6,134
130 7 0,160 -0,321 -0,481 -0,642 -0,963 -1,284 -1,926 -2,568 -3,210 -3,851 -4,493 -5,135
140 X 0,161 0,322 0,483 0,644 0,966 1,287 1,931 2,675 3,219 3,862 4,506 5,150
140 7 0,191 -0,383 -0,574 -0,765 -1,148 -1,530 -2,296 -3,061 -3,826 -4,591 -5357 -6,122
150 X 0,125 0,251 0,376 0,501 0,752 1,002 1,603 2,006 2,506 3,007 3,508 4,009
150 7 0,216  -0,433 -0,649 -0,865 -1,298 -1,731 -2,596 -3,461 -4,327 -5,192 -6,058 -6,923
160 X 0,086 0,172 0,258 0,343 0,615 0,687 1,030 1,373 1,717 2,060 2,408 2,747
160 7 0,235  -0,470 -0,704 -0,939 -1,409 -1,878 -2818 -3,757 -4,696 -5,635 -6,5674 -7,514
170 X 0,044 0,088 0,181 0,175 0,263 0,350 0,525 0,701 0,876 1,061 1,226 1,401
170 7 0,246  -0,492 -0,738 -0,985 -1,477 -1,969 -2954 -3,938 -4,923 -5907 -6,892 -7,876
179 X 0,005 0,010 0,014 0,019 0,029 0,038 0,067 0,076 0,095 0,114 0,133 0,152
179 7 -0,250  -0,500 -0,750 -1,000 -1,500 -2,000 -2,999 -3,999 -4,999 -5999 -6,999 -7,999

Tableau III - 3: Les coordonnées du centre des sphéres
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La fonction d'anisotropie F (r, 8) a été estimée a l'aide des fichiers de sortie des simulations EGS)
et les valeurs des facteurs géométriques obtenues par Excel.

Le nombre de photons simulés été fixé 2 9 * 10" pour les simulations de g.(r) et F(r, 8) afin d'obtenir
des mncertitudes statistiques inférieures a 2% comme décrit dans le formalisme T'G-43U1 dans un

fantdme d'eau sphérique de rayon 40 cm.

V.2.2 Résultats obtenus pour la fonction d’anisotropie

Le tableau III-4 présente les valeurs de la fonction d'anisotropie comprises entre 0.25 et 8 cm
calculées a l'aide de I'équation (III-7) et des fichiers de sortie du code EGS5 pour certains points
d'intérét (r, 8), les valeurs non fournies se situant dans le noyau radioactif du Cobalt ou dans

l'encapsulation de la source.

D’apres les résultats de simulation, toutes les erreurs statistiques étaient inférieures a 0.75% pour des
distances supérieures a 1 cm et pour les zones situées a une distance inférieure a 1 cm, elles étaient
d'environ 1.3%. D'une part, les valeurs de la fonction d'anisotropie F(r, 6) ont été normalisées par
rapport a l'axe transversal de la source (8 = 90 °) et ces valeurs diminuent lorsque 0 est proche de
l'axe longitudinal de la source (lorsque 6 ~ 0° et 8 ~ 179°). Cec1 s'explique par l'augmentation
d'épaisseur de l'encapsulation de la source aux extrémités de la source. De plus, les valeurs calculées
de la fonction d'anisotropie pour les zones situées dans 7> 0 sont partiellement des images miroir
des valeurs dans 7. <0, car la source est considérée symétrique par rapport a son plan transversal,
c’est 'une des définitions importantes du protocole TG-43U1 (Figure I11-9). Cependant, les valeurs
de la fonction d'anisotropie obtenues dans la zone ot Z < 0 étaient inférieures a celles de 7Z.> 0, cette

différence peut s'expliquer par l'effet de la longueur du cable source.

Les résultats obtenus pour la fonction d'anisotropie montrent un bon accord avec les données
publiées de Granero et al. [16] et de Guerrero et al. [12], pour les distances supérieures a 1 cm du
centre source, nos résultats sont proches de ceux de Guerrero et al. en général, a 'exception d'une

faible différence pour les angles <10 ° et > 160 ° par rapport a l'axe longitudinal de la source.
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0(deg) r(cm)
0,25 0,5 0,75 1 1,5 2 3 4 5 7 8
0 - 0,94069 0,9433 0,94338 0,94423 0,94151 0,93887 0,93416 0,94415 0,94522 0,94506 0,94957
10 - 0,96162 0,96153 0,96408 0,96827 0,96084 0,95402 0,95727 0,96042 0,96456 0,96247 0,96813
20 0,75242 0,9779 0,98499 0,9816 0,98301 0,98049 0,97743 0,98231 0,98234 0,98398 0,98013 0,98328
30 0,86815 0,99265 0,99414 0,99291 0,99255 0,98853 0,99124 0,99223 0,9888 0,99231 0,98882 0,99189
40 0,93157 0,99997 0,99843 0,99696 0,99818 0,99501 0,99466 0,99624 0,99434 0,99539 0,99415 0,99707
50 0,96967 10,046 0,99942 0,99644 0,99874 0,99545 0,99666 0,99938 0,99577 0,99803 0,99573 0,99731
60 0,98997 1,00247 1,00225 0,99859 0,99932 0,99655 0,99977 0,9979 0,99585 1,00014 0,9977 0,99835
70 1,00078 1,00135 1,008 1,00111 1,00037 0,99833 0,9994 1,00097 0,99849 0,99994 1,00016 1,00011
80 1,00318 1,00269 1,00302 1,00111 1,00047 10,005 0,99968 0,9994 0,99894 1,00098 0,99913 1,00017
90 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
100 1,00366 1,00305 1,00193 1,00024 10,011 0,9999 1,00152 0,99967 0,99819 1,00076 0,99954 1,00098
110 1,00174 1,00217 1,00076 1,00034 0,9991 1,00066 1,00033 0,99924 0,99984 0,99935 0,99776 1,000563
120 0,99382 1,00094 1,00068 1,00117 0,99966 0,99846 0,99798 0,99909 0,99819 0,99834 0,99817 0,99907
130 0,96972 1,00364 0,99942 0,99945 0,99868 0,99831 0,99542 0,99864 0,99866 0,99827 0,99553 0,99813
140 0,93227 1,00479 0,99892 0,99554 0,99683 0,99286 0,99203 0,9976 0,99612 0,99294 0,99198 0,99563
150 0,86724 1,00096 0,99087 0,99028 0,99194 0,99158 0,98852 0,98889 0,990561 0,98744 0,98707 0,989
160 0,76687 0,98691 0,98333 0,97666 0,98091 0,97593 0,97474 0,98057 0,98334 0,98083 0,97971 0,98057
170 - 0,95141 0,96549 0,96202 0,96181 0,94847 0,95773 0,96054 0,96104 0,95627 0,95332 0,96186
179 - - - 0,92666 0,9298 0,91222 0,90797 0,91294 0,91783 0,91843 0,91414 0,92127
Tableau III - 4: Les coordonnées du centre des sphéeres [17]
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Figure 11 - 9: Comparaison des fonctions danisotropie pour difiérentes distances du centre source avec les
données publiées de Granero et al.[10] et Gerrero et al. [12]. a=0.25 cm, b=0.5 cn, ¢=0.75 cm, d=1I cm,
e=1.5 cm, =2 cm, g=8 cm, h=4 cm, 1=5 cn, 76 cm, k=7 cm, 1=8 cm [17]
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V.3 Calcul de AKS et la constante de débit de dose par simulation MC
V.3.1 Procédure de calcul de AKS et la constante de débit de dose

Le TG-43 définit la constante de débit de dose, A (en cGyh-1U-1), comme étant égale au débit de
dose dans 'eau a 1 cm sur 'axe de la source (0:=90°) pour une unité de AKS. Son expression est
donnée par I'équation (I11-12).

L’AKS a été obtenue en volume d'air avec une humidité relative de 40% et une densité de 0,001205
g/ cm’. Le coefficient d'absorption d'énergle massique pour l'air sec et tous les milieux utilisés dans

notre travail est tiré de la derniere compilation du NIST [18].

Pour ce faire, la source était située au centre d'un fantome d'air cubique. Le calcul de la dose déposée
a été obtenue au moyen de cylindres concentriques (sont identiques a ceux utilisés pour le calcul de
g() de 99.5 a 100.5 cm avec un pas de 1 mm. La distance radiale du centre de la source a cette
zone de dépot remplie d'air est de 1 m (d= 1m). Nous avons considéré que l'espace en dehors de
cette zone était rempli de vide pour éviter la nécessité de corriger l'atténuation des photons et la
diffusion par l'air. L'énergie cinétique de coupure des photons était de 10 KeV. Le nombre de
photons simulés été fixé a 10" pour obtenir une erreur statistique de 0.7%. Les données de sections
efficaces pour les photons proviennent de PHOTOX [19], et pour les électrons proviennent du
rapport 37 de I'TCRU (Commission internationale des unités et mesures de rayonnement) [20].

Enfin, la constante de débit de dose se calcule avec 'expression suivante :

D,.,,(1cm,90°)
A= (1l — 16)

Kaur (100 cm, 5) 1002

V.3.2 Résultats obtenus pour 'AKS et la constante de débit dose

La valeur calculée de ’AKS de la source de curiethérapie HDR de “Co a une distance de 1 m du
centre de la source dans un fantome d'air cubique était de 3.0419 107 + 0,007 U.Bq". Palani et al.
[21] a obtenu dans son travail une valeur de 3.043 107 + 0,006 U.Bq" en utilisant le code Monte
Carlo EGSnrec, ainsi que la valeur calculée de S. obtenue par Sahoo et al. [22] était de 3.04 107 +
0.005 U.Bq" en utilisant le code Monte Carlo MCNP. Anwarul et al. [8] a obtenu une valeur de 3
039 10" + 0,041 U.Bq" en utilisant le méme code que celui utilisé par Palani. En comparant les

dimensions de la source (quelques millimetre) avec la distance de dépot d’énergie (d= 1 m) donc on
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constate que les différences de géométrie pour la source n'introduisaient aucun effet sur S..
Cependant, la valeur calculée était supérieure d'environ 0.29% a la valeur obtenue par Anwarul, de
0.11% par rapport a la valeur de Palani et de 0.19% par rapport a la valeur de Sahoo. Par conséquent,

nos résultats sont bien semblables a celles obtenues dans la littérature.

La valeur calculée de la constante de débit de dose pour la source de curiethérapie étudiée dans
notre travail est 1.092 + 0.008 cGyh'U". Les valeurs publiées dans la littérature étaient 1.097 + 0.012
cGyh'U", 1.097 + 0.002 cGyh"U" et 1.086 + 0.006 cGyh'U", ces valeurs sont calculées par Anwarul
et al. [8], Palani et al. [21]et Sahoo et al. [22], respectivement. La valeur calculée de A était également
en bon accord avec les données rapportées par Granero et al. [16] qui était 1.087 + 0.011 ¢Gyh'U"

en utilisant Geant4.

Pour mieux illustrer la comparaison, les résultats de 'EEGSS pour notre travail et d'autres données
publiées sont présentés dans le tableau III-5. En général, les valeurs obtenues dans notre étude
étaient en bon accord avec les valeurs disponible dans la littérature, avec une différence relative

maximale de 0.55% entre notre travail et I'étude Sahoo [22].

Monte Carlo Code S/A (*10° U.Bq") A (cGyh'U?)
Geant4 (Granero et al.)[16] - 1,087 + 0,011
EGSnrc (Palani et al.)[21] 3,043 + 0,006 1,097 + 0,002
EGSnrc (Anwarul et al.)[8] 3,039 + 0,0041 1,097+ 0,0012
PENELOPE (Guerrero et al.)[12] 3,046 + 0,007 1,094 + 0,003
MCNP (Sahoo etal.) [22] 3,04 + 0,005 1,086 = 0,006
EGS5 (This work) 3,0419 + 0,007 1,092 + 0,008

Tableau III - 5: Air kerma strength par unité d’activité de source, S: /A, et la constante du débit de dose
absorbée, /N, obtenus dans notre travail, les valeurs citées dans les références sont indiquées i titre de
comparaison

V.4 Calcul de la distribution de dose bidimensionnelle de la source dans un fantéme

d’eau par simulation MC

V.4.1 Procédure de calcul de la distribution de dose bidimensionnelle

Pour la simulation de dépot de dose suivant 'axe transversale (Y) et longitudinale (7) de la source
dans un systeme de coordonnée cartésien, un systeme composé de tores entoure la source, situé
dans d'un fantome cubique d'eau de dimensions de 1 x 1 x 1 m” avec une densité de 0,998 g/ cm’.
L'origine du syst¢eme de coordonnées cartésiennes était située au centre du noyau radioactif du “Co.

Les centres des tores étaient positionnés le long de l'axe Z défini pour Z. = -7 a Z. = 7 cm, avec des
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rayons différents de l'axe Y compris entre 0.1 et 7 cm. La figure III-10 montre un exemple de
géométrie utilisée pour la récupération des dépots d’énergie dans les deux rayons 1 et 7 cm du centre
de la source. Pour les électrons et les photons, une énergie cinétique de coupure de 10 KeV a été

utilisée. Les simulations ont été effectuées pour 10" photons et le maximum d'erreurs statistiques de

calcul Monte Carlo était de 0.89%.

Figure III - 10: Géométrie utilisée pour récupérer le dépot de dose pour deux distances différentes ; a. 1 cm

b. 7 cm [25]
V.4.2 Résultats obtenus pour la distribution de dose bidimensionnelle

La distribution du débit de dose absorbée suivant I'axe transversal et longitudinal de la source dans
I'eau, a été normalisée par AKS et présenter dans le tableau III-6, pour 'axe des Y de 0.1 a7 cm et

Iaxe des Z de 0 a =7 cm.

Les résultats ont été présentés graphiquement et comparés aux données publiées pour des distances
sélectionnées : 0.25, 1, 1.5, 3 et 5 ecm (Figure III-11). Pour la valeur du débit de dose normalisée par
la valeur de ’AKS obtenue dans cette étude a une distance de 0.25 cm sur 'axe transversal, était de
16.55 ¢cGyh'U", une différence relative maximale de 9.249% a été observée par rapport a la valeur
obtenue Granero et al. [16] qui est 15.15 ¢cGyh"U". Cependant, cette différence relative diminue a
0.30%, lorsque la comparaison a été faite avec la valeur calculée de Anwarul et al. [8] et a 0.18%
comparé a la valeur de Guerrero et al. [12] et de Palani et al. [21]. Ces différences peuvent étre
expliquées par la variation de la distribution de dose a proximité de la source, due a une atténuation
plus élevée des photons dans cette zone (pour les distances allant jusqu'a 1 cm). Pour les autres
distances de 1 & 7 cm, les valeurs obtenues dans notre travail ont montré un bon accord avec les

données publiées.
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Axe Y 0.1 0,25 0,5 0,75 1 1,5 2 3 4 5 6 7
Axe Z

7 0,03604 0,02151 0,02002 0,01934 0,01926 0,01885 0,01765 0,01676 0,01493 0,01301 0,01108 0,00988

6 0,08850 0,02868  0,02802  0,02925  0,02951  0,02744  0,02423  0,02178  0,01856  0,01589  0,01346  0,01109
5 0,04988 0,03882  0,03898  0,08910  0,03727  0,03662  0,03423  0,02939  0,02429  0,01988  0,01609  0,01295
4 0,07010 0,06286  0,06270  0,06158  0,06202  0,05485  0,05184  0,04030  0,08179  0,02414  0,01878  0,01468
3 0,12584 0,11088  0,11334  0,11196  0,10509  0,09465  0,08047  0,05748  0,04128  0,02970  0,02200  0,01659
2 0,25586 0,27197 0,24722 0,23497 0,21641 0,17157 0,13336 0,08087 0,05199 0,03509 0,02488 0,01834
1,5 0,46238 0,45514 0,44090 0,38692 0,33111 0,23957 0,17017 0,09265 0,05640 0,03767 0,02608 0,01899
1 1,06318 1,04204 0,89308 0,70513 0,54510 0,32996 0,21669 0,10680 0,06182 0,03938 0,02720 0,01967
0,75 1,96239 1,83663 1,38182 0,97613 0,69756 0,38625 0,23677 0,11173 0,06354 0,04023 0,02760 0,01991
0,5 4,68476 3,88614 2,28242 1,35624 0,88629 0,43825 0,25587 0,11599 0,06457 0,04060 0,02792 0,02000
0,25 18,58132  9,89921 8,59754 1,77295 1,03200  0,47260  0,26328  0,11746  0,06535  0,04109  0,02831 0,02012
0 55,6433 16,5501 4,37938 1,96773 1,09200  0,48522  0,27023  0,11860  0,06576  0,04134  0,02841 0,02022
0,25 19,18002  9,78359  8,56735 1,77273 1,02921  0,47249  0,26309  0,11743  0,06530  0,04113  0,02829  0,02012
0,5 4,51685 3,84848  2,27455 1,35450  0,88509  0,44169  0,25526  0,11583  0,06456  0,04064  0,02793  0,01999
-0,75 1,95760 1,82864 1,37803 0,97182 0,69548 0,38621 0,23652 0,11149 0,06343 0,04016 0,02759 0,01991
-1 1,07231 1,03904 0,89227 0,69953 0,54385 0,32929 0,21663 0,10680 0,06181 0,03932 0,02719 0,01968
1,5 0,46563 0,45235 0,43758 0,38243 0,32732 0,23928 0,16983 0,09258 0,05628 0,03765 0,02608 0,01899
-2 0,23675 0,25947 0,24080 0,23437 0,21617 0,17152 0,13330 0,08075 0,05195 0,03506 0,02503 0,01834
-3 0,12821 0,10871 0,11213  0,11101 0,10488  0,09462  0,08042  0,05730  0,04125  0,02956  0,02199  0,01659
-4 0,06759 0,06064  0,06015  0,06156  0,06154  0,05485  0,05140  0,04025  0,08172  0,02413  0,01879  0,01468
-5 0,04717 0,08739  0,03809  0,08802  0,03609  0,03660  0,08893  0,02985  0,02426  0,01986  0,01608  0,01292
-6 0,03490 0,02809  0,02782  0,02786  0,02841 0,02679  0,02422  0,02175  0,01853  0,01586  0,01845  0,01108
-7 0,08355 0,02146  0,01979  0,01889  0,01885  0,01858  0,01747  0,01657  0,01491 0,01299  0,01108  0,00983

pourlaxe Yde 0.1 a7 cm et laxe Zde 0a+ 7 cm [25]

Tableau III - 6: La dose absorbée bidimensionnelle de la source normalisée par 'AKS (en cGy h' U™’)
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Figure III - 11: Comparaison de la distribution du débit de dose absorbée (cGy ' U") suivant 'axe
transversal et longitudinal de la source dans l'eau [23].

Les différences les plus importantes sont observées a des distances proches de la source, et ces
différences diminuent au fur et a8 mesure que la distance augmente. Cela s'explique par la variation
de la distribution de dose a proximité de la source, due a une atténuation plus élevée des photons

dans cette zone.
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V.5 Comparaison de calcul de dose dans I’eau et dans différents milieux
V.5.1 Procédure de calcul de dose dans I’eau et dans différents milieux

La fonction de dose radiale a été simulée dans différents milieux ; os, poumon, tissu adipeux, sein,
muscle et eau, dans un fantdome sphérique de 40 cm de diametre. Pour cela, des anneaux
cylindriques et concentriques a 'axe transversale de la source, de hauteur et épaisseur similaires de
0.05 cm. Les fonctions sont calculées pour des distances allant de 0.25 a 20 em du centre de la
source. La méme géométrie a été gardée pour toutes les simulations, seules les compositions et les
densités des zones de dépot ont été changé suivant les recommandations de la ICRU 44
(Commussion internationale des unités et des mesures de rayonnement)[24]. La dose absorbée dans

un milieu a été approximée par la collision kerma et exprimée par I'équation (IIl — 17) :

Emax en (E)
Dinedium = fE N Pmeaium(E) E (ll Ymedium AE (Il = 17)

mi pP

Hen (E)
p

ol : Geaium (E) estla fluence de photon a Iénergie £ (en photon.cm®.MeV") et ( Ymedium €St

le coefficient d'absorption massique a I’énergie £.

La composition des tissues et des milieux utilisés dans la simulation est basée sur les
recommandations de la ICRU 44 (Tableau III-7) (Commission internationale des unités et des
mesures de rayonnement, 1989)[24]. Les sorties EGS) ont été converties en débits de dose absorbés

en unités de cGy/s par des facteurs de conversion correspondants.

Composition élémentaire (pourcentage en masse)
H C N O Na Mg P S CI K Ca Densité (g/cm’)

Tissu adipeux 11,4 59,8 0,7 27,8 0,1 - - 0,1 0,1 - - 0,95
Sein 10,6 33,2 38,0 52,7 0,1 - 01 02 01 - - 1,02
Poumon 10,3 10,5 3,1 749 0,2 - 0,2 03 03 0,2 - 1,05
Muscle 10,2 14,8 34 71,0 0,1 - 0,2 03 0,1 04 - 1,05
Os 3,4 155 4,2 43,5 0,1 0,2 10,8 0,3 - - 225 1,92
Tableau IlI - 7: La densité et la composition des éléments sont extraites du tableau 4.4 du rapport 44 de
ITCRU/[24]

Le rapport exprimé dans I'équation (III-13) a été utilisé pour la comparaison entre la valeur trouvée
dans notre travail et les valeurs obtenues par d'autres auteurs. Il convient de noter que les incertitudes
rapportées dans notre travail ont été calculées a partir des imcertitudes tirées des résultats de EGSH

par la multiplication du débit de dose a I'incertitude relative.
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V.5.2 Résultats obtenus pour la dose dans I’eau et dans différents milieux

Les résultats de simulation du code EGSJ5, de g, (r), pour le fantdbme sphérique de 40 cm de
diametre ont été présentés sur la figure III-12 et le tableau III-8. Pour les différents milieux, la
fonction de dose radiale diminuait avec 'augmentation de la distance radiale ; pour le tissu adipeux
g1 (1) a diminué plus lentement en comparant avec I'eau, alors que la fonction de dose radiale de
l'os a dimmué plus rapidement que pour l'eau. Cela peut étre expliqué en raison du coefhicient
d'atténuation linéaire plus élevé dans l'os que dans I'eau (Commission internationale des unités et

mesures de rayonnement) [24].

1.0 | —o— Adipose tissue
| - - - Breast
---@-- Muscle
09 | —o— Bone
| --e-- Lung
—a— Water
0.8
- 07}
~
o L
0.6
05 |
04
1 L 1 L 1 L 1 L 1 L 1 L 1 L 1 L 1 L 1 L 1
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

Radial distance (cm)

Figure III - 12: Fonction de dose radiale calculée par le code EGSS dans [eau, les tissus adipeux, le sein, les
muscles, les os et les tissus pulmonarres [23]
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Distance radiale Eau Os Poumon Muscle Tissu adipeux Sein

(cm)

0,25 1,014 £ 0,001 1,017 £0,001 1,013 + 0,001 1,014 £ 0,001 1,014 0,001 1,014 + 0,001
0,5 1,008 + 0,001 1,009 £ 0,001 1,008 + 0,001 1,008 + 0,001 1,008 + 0,001 1,007 = 0,001

0,75 1,004 + 0,001 1,004 + 0,001 1,003 + 0,001 1,005 + 0,001 1,003 £ 0,001 1,004 = 0,001
1 1.000 + 0,001 1.000 = 0,001 1.000 = 0,001 1.000 £ 0,001  1.000 + 0,001  1.000 = 0,001
1,5 0,990 + 0,002 0,988 £0,002 0,991 0,002 0,992 + 0,002 0,994 + 0,002 0,992 + 0,002
2 0,985 + 0,002 0,975 £ 0,002 0,986 £ 0,002 0,984 + 0,002 0,987 + 0,002 0,986 + 0,002
3 0,970 £ 0,002 0,953 £ 0,002 0,965 £ 0,002 0,970 + 0,002 0,972 + 0,002 0,969 + 0,002
4 0,951 + 0,002 0,929 £ 0,002 0,951 0,003 0,951 £0,002 0,957 £ 0,002 0,952 + 0,002
5 0,93 + 0,003 0,902 £ 0,003 0,937 £0,003 0,932 + 0,003 0,940 £ 0,003 0,937 + 0,003
6 0,924 + 0,003 0,873 £ 0,003 0,921 £ 0,003 0,915 + 0,003 0,924 + 0,003 0,919 + 0,003
7 0,908 + 0,003 0,843 £0,003 0,900 0,003 0,897 £ 0,003 0,910 £ 0,003 0,903 + 0,003
8 0,890 + 0,003 0,812 £0,003 0,881 +0,003 0,879 + 0,003 0,895+ 0,003 0,882 + 0,003
9 0,870 £ 0,003 0,783 £ 0,003 0,863 + 0,003 0,866 = 0,003 0,883 + 0,003 0,862 + 0,003
10 0,854 + 0,003 0,745+ 0,003 0,844 + 0,004 0,845 + 0,003 0,863 + 0,004 0,843 + 0,003
12 0,814 + 0,004 0,681 0,003 0,806 0,004 0,806 + 0,004 0,830 = 0,004 0,812 + 0,004
15 0,763 + 0,004 0,572 £0,003 0,750 £ 0,004 0,750 £ 0,004 0,781 0,004 0,750 + 0,004
20 0,663 + 0,004 0,408 £ 0,003 0,658 + 0,004 0,650 = 0,004 0,689 = 0,004 0,655 £ 0,004

Tableau III - 8: Fonction de dose radiale calculée par le code EGSS dans [eau, les tissus adipeu, le sein,
les muscles, les os et les tissus pulmonaires. La source était centrée dans un fantome sphérique [25]

9gL(")[Tissus oz . p . .
Le rapport =581 5 ¢ calculé et les résultats sont présentés sur la figure ITI-18.
gL [water]
1,05
L I
0,95 | Ts ~
g 090 [ s ~.
/\g .\’
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Figure III - 13: Rapport de la fonction de dose radiale dans les os, les poumons et les tissus adipeux et la
fonction de dose radial dans leau [25]

La différence entre g;, ()rissus] €t 9i (1) water] augmente quand la distance radiale du centre de la

source augmente et I'énergie des photons diminue. Pour la distance radiale de 0.25 a 1.5 cm, le
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gL(r)[Tissus]

rapport était presque égal a 1. Par conséquent, les distributions étaient similaires a celles

gr(M)[water]

de 'eau a 0.09%.

A une profondeur de 8 ¢m, le rapport était de 0.982, 0.994 et 1.002 pour les os, les poumons et le
tissu adipeux, respectivement. Cela montre que la dose a été surestimée de 1.8% pour les os, de
0.6% pour les poumons et de 0.2% pour les tissus adipeux. De plus, a la distance 20 cm, la dose

était surestimée de 38.49% pour les os, de 0.8% pour les poumons et de 3.8% pour les tissus adipeux.

gL(r)[Tissus]

Le rapport ne tient pas compte des différences de débit de dose a une distance de 1 cm,

gL(M)[water]
en raison que la fonction de dose radiale étant normalisée a cette distance. Cependant, les débits de
dose (cGy/s) le long de l'axe transversal de la source ont été calculés (Tableau IT1-9). Les différences
(en pourcentage) entre les débits de dose dans I'eau et dans différents milieux ont également été

présentées dans le tableau. Le débit de dose d’eau a été utilisé comme référence pour la

comparaison.
Dr:ﬁze Eau Os Tissu Adipeux ~ Poumon A-B) A0  (A-D)

A) B) © (D) (%) %) %)

(cm)
0,25 61,2212 0,001 56,038% 0,001 61,2692 0,001 60,619= 0,001 7,19 0,08 0,08
0,5 16,780 0,001 15,490 0,001 16,799 0,001 16,622 0,001 7,68 0,12 0,01
0,75 75842 0,001 6,995= 0,001 7,583 0,001 7,509% 0,001 777 0,02 0,09
1 12792 0,001 80482 0,001 4,285£ 0,001 4,240= 0,001 771 0,13 0,02
15 18942 0,001 1,7432 0,001 1,905= 0,001 1,880 0,002 7.07 0,57 0,78
2 1,063 0,002 0,702 0,002 1,066= 0,002 1,053 0,002 8,72 0,32 0,87
3 0,466 0,002 0,4222 0,002 0,467 0,001 0,459% 0,002 9,35 0,31 142
) 02572 0,002 02312 0,002 0,259 0,002 0,254% 0,002 9,89 0,71 0,95
5 0,162 0,002 01442 0,002 0,163= 0,002 0,161 0,003 11,41 0,26 1,08
6 01112 0,003 0,097% 0,003 01112 0,003 0,110 0,002 12,79 0,13 1,21
7 0,0802 0,003 0,069 0,003 0,080z 0,003 0,079% 0,003 14,33 0,36 1,75
8 0,060 0,003 0,051 0,003 0,061z 0,002 0,059 0,003 15,84 0,61 1,97
9 0,016 0,003 0,039 0,004 0,047 0,003 0,046% 0,003 17,02 1,53 171
10 0,0372 0,004 0,030 0,003 0,037 0,004 0,036% 0,004 19,43 1,19 2,01
12 0,021 0,004 0,019 0,004 0,025 0,004 0,024% 0,004 9981 917 1,83
15 00152 0,004 0,010 0,000 0,015 0,003 0,014% 0,004 30,81 9,56 9,56
20 0,007 0,004 0,004 0,004 0,007 0,004 0,007% 0,004 13,16 307 1,62

Tableau III - 9: Débit de dose (cGyy/s) le long de laxe transversal de la source, calculé par le code EGS5
g 'S
pour la source centrée sur un fantome sphérique de 40 cm [23]

A une profondeur de 1 em, une différence de 0.929%, 0.13% et 7.74% pour les poumons, les tissus
adipeux et l'os, a été obtenue, respectivement. La figure III-14 illustre le débit de dose x r¥ (en cGy

cm? / s) a différentes distances radiales du centre de la source (de 0.25 a 20 cm). Aux points distaux
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du centre de la source, la différence de débit de dose x r semble augmenter. Par conséquent, une

différence maximale de 43.169% a été observée a une profondeur de 20 cm pour l'os.

Dose rate x r’ (cGy cm?/'s)

—o— Water
L75 | —o—Bone
—o— Adipose tissue
—o—Lung

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
Radial distance (cm)

Figure IIT - 14: Le débit de dose x r? (en cGy cni’ /5) le long de laxe transversal calculé par le code EGS5
dans leau, les os, les poumons et le tissu adipeux [25]

Selon cette situation, la tumeur pourrait recevoir une insuffisance de dose. Cependant, la
surestimation ou la sous-estimation de la dose peut potentiellement conduire a une récidive tumorale

ou a des effets secondaires.

'VI. Conclusion

La curiethérapie permet de traiter les tumeurs cancéreuses localisées pour plusieurs sites
anatomiques du corps. Cependant, avant toute application clinique de la curiethérapie avec un
nouvel 1sotope 1l est indispensable de connaitre avec précision la distribution de dose autour de la
source. Un traitement avec la curiethérapie nécessite de délivrer une dose précise au niveau de la
tumeur et une bonne connaissance de la donne aux organes avoisinant en utilisant les méthodes
Monte Carlo. Elles présentent des algorithmes pouvant modéliser au plus pres la physique liée aux

processus de dépots d’énergie et donc a la distribution de dose dans un milieu donné.
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Dans cette étude, nous avons réalisé une modélisation compleéte et une étude dosimétrique détaillée
de la source médicale de “Co utilisée en curiethérapie a haut débit de dose. Les caractéristiques
dosimétriques de cette source ont été calculées en utilisant le code EGS) et des accords satisfaisants

ont été obtenus.

Les différences les plus importantes sont observées a des distances proches de la source (inférieure
a 1 cm du centre de la source), et ces différences dimimuent au fur et a mesure que la distance
augmente. Cela s'explique par la variation de la distribution de dose de a proximité de la source, due
a une atténuation plus élevée des photons dans cette zone. En outre, la différence pourrait
probablement étre attribuée a linfluence du modele géométrique simplifié de la source, des

extrémités et de I'épaisseur du cable utilisés dans notre travail.

Apres la validation de notre modélisation, nous avons étudié la distribution de dose dans I'eau
liquide autour de la source ainsi que dans différents tissus. Les résultats démontrent que la
distribution de la dose était différente dans les os, le tissu adipeux et dans l'eau. Cependant, la
dosimétrie selon le formalisme TG-43U1 suppose que le patient est composé d'eau a densité
uniforme. Il ne tient pas compte des hétérogénéités du patient, telles que les différences de
composition atomique et de densité pour les différents tissus. Par conséquent, les parametres
dosimétriques de la source ne seront pas identiques a ceux de l'eau, ce qui a été révélé dans les

résultats obtenus.
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Chapitre IV

1. Introduction
Le cancer peut étre traité avec différentes méthodes d'irradiation, externe ou interne [1]. En thérapie
externe, la tumeur est irradiée depuis différentes directions extérieures au corps du patient, comme
la radiothérapie a modulation d'intensité utilisant un accélérateur Iinéaire [2]. En radiothérapie
mterne, la curiethérapie, les patients traités avec une source radioactive scellée sont placés tres pres
ou en contact avec le tissu cible. La curiethérapie a haut débit de dose (HDR) est réalisée avec des
R . N . , IR Tl - s |
systemes de projecteur de source a distance, dans lesquels la source est soudée a l'extrémité dun
cable de transfert, suffisamment petit pour pouvoir passer librement a travers un cathéter. Les
différents types de sources de curiethérapie disponibles varient en fonction de leur géométrie et de
l'isotope sélectionné (““Ir, *1, “Co, **Cf ...) [3-5]. Le développement de petits projecteurs a source
. S . , o , fLl ’ N : :
unique, capables de définir des séries programmées des temps et positions d’arrét de source, ainsi
) . .. L . oo
permet d’ajuster le temps par position. L'optimisation de ces parametres offre la possibilité de
modifier la distribution de la dose afin de trouver un plan de traitement optimal (plan de dose) qui

réponde aux objectifs cliniques.

Un cathéter avec une géométrie linéaire est souvent utilisé dans le traitement des Iésions cancéreuses
du cancer du col utérin, de I'aesophage, du rectum et les poumons [6]. La source radioactive se
déplace dans le cathéter ou dans les applicateurs par un pas fixe afin de traiter une 1ésion tumorale
plus longue que la longueur de la source [7,8]. L'un des principaux défis de la curiethérapie est de
sélectionner la combinaison optimale pour des parametres de traitement particuliers afin de
produire une distribution de la dose qui corresponde le mieux a l'objectif du traitement clinique. La
séquence optimale des temps et des positions d’arrét de la source est déterminée en se basant sur
des informations relatives a l'anatomie du patient et a la position du cathéter ou lapplicateur
mmplanté. De plus, pour obtenir la distribution de dose souhaitée, des points anatomiques peuvent
étre générés par rapport au volume cible qui aident a couvrir la zone spécifique a irradier, puis la

dose souhaitée est prescrite a ces points.

Afin de trouver le plan de traitement qui correspond le mieux aux objectifs cliniques, la planification
mverse ou directe peut étre utilisée. Dans la planification directe, le plan de dose est obtenu
manuellement a l'aide de divers outils disponibles dans le logiciel du systeme de planification de
traitement (TPS). La distribution de dose résultante est évaluée en fonction des objectifs cliniques

pour les volumes d'intérét et est ajustée a plusieurs reprises jusqua ce qu'elle se rapproche
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suffisamment de l'objectif clinique. La planification mverse commence plutot avec les criteres
souhaités afin d’obtenir un plan de traitement qui satisfait ces critéres aussi bien que possible. Pour

la planification inverse, l'optimisation mathématique est couramment utilisée [9].

Les modeles mathématiques d'optimisation de la dose doivent donc conduire a une couverture
correcte du volume cible, 2 une homogénéité aussi élevée que possible du volume cible et a une
diminution rapide de la dose en dehors de ce volume. Plusieurs modeéles mathématiques
d'optimisation de la dose ont été proposés pour la planification de la dose en curiethérapie. A titre
d’exemple ; Morén et al. [9], Lahanas et al. [10], Giantsoudi et al. [11] et Holm et al. [12], et un
apercu de De Boeck et al. [13] L’algorithme développé dans ce chapitre considere de tels modeles
qui n’avaient pas ¢été établis auparavant dans les applications de curiethérapie, le modeéle
mathématique est appelé régularisation de Tikhonov. Cette méthode a été appliquée pour la
planification du traitement inverse dans les problemes inverse d’optimisation de la radiothérapie par

de nombreux groupes de recherche [14-16].

Le but de cette étude était d’évaluer la distribution du débit de dose autour de la source de
curiethérapie HDR. De plus, cette étude présente un algorithme mathématique dans lequel les
objectifs cliniques sont définis comme des équations mathématiques pour I'élaboration d’un plan de
traitement d’une application de curiethérapie HDR. La solution régularisée du probléeme nverse
obtenue en utilisant la régularisation de Tikhonov permet de générer rapidement les plans de
traitement afin d’obtenir une couverture correcte du volume cible avec la distribution de dose la plus

douce, tout en ménageant les tissus normaux.

II. Matériel et méthodes

II.1 Géométrie de la source
Le modele source Co0.A86 de BEBIG “Co est constitué d’un cylindre de cobalt actif d'une densité
de 8.9 g/ cm’. Sa longueur active et son diametre sont de 3.5 et 0.5 mm, respectivement. Le noyau
actif de la source est incorporé dans un mince intervalle d'air de 1 mm et converti par une capsule
en acler inoxydable 316L de densit¢ 8.04 g / cm’. Le pourcentage en poids de la composition
élémentaire de la capsule est C (0.03%), N (0.75%), S1 (0.045%), P (0.045%), S (0.03%), Cr (17%),
Mn (2%), Fe (65.543%), Ni (129%) et Mo (2.5%). Les détails de la géométrie source peuvent étre

trouvés dans le chapitre précédent [17].
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II.2 Calcul de dose
11.2.1 Systeme de Planification de Traitement (TPS)

Dans cette étude, le projecteur de source SagiNova est équipé d’une source de “Co a été utilisé. Le
logiciel utilisé pour commander le projecteur de source HDR est le TPS SagiPlan (version 1.0). Il a
été concu et développé par Eckert & Ziegler BEBIG en Allemagne. Cette version du logiciel permet
d’obtenir les plans de traitement avec la planification directe en utilisant une variété d'outils et la
mise en forme manuelle des 1sodoses. Il peut reconstruire un ou plusieurs applicateurs et calculer
la distribution de dose optimale en fonction des volumes profilés et du dosage prescrit. Le TPS
SagiPlan et la machine SagiNova est actuellement utilisé pour la pratique de la curiethérapie HDR

au Centre d’Oncologie Al Azhar a Rabat.

Les parametres dosimétriques de la source ; la fonction de dose radiale, g.(r), et la fonction
d’anisotropie, F(r, 8), ont été extraites de ce systeme de planification de traitement pour la

comparaison avec les calculs MC.

I1.2.2 Simulation Monte Carlo
1I2.2.1 Code Monte Carlo PHITS
Pour calculer la distribution de la dose autour de la source qui se déplace avec un pas fixe, nous
avons utilisé le code Monte Carlo : Particle and Heavy Ion Transport code System (PHI'TYS), version
3.02, fonctionnant sous le systeme d'exploitation Ubuntu. Dans le package de PHITS, un utilitaire
graphique, ANGEL, est inclus pour la visualisation des résultats obtenus et des géométries de
configuration utilisées pour les simulations [18]. PHITS a prouvé son applicabilit¢ dans divers
domaines liés a la dosimétrie des rayonnements, a la radiothérapie aux 1ons lourds et a la physique

médicale [19-21].

Afin de vértfier la validité des résultats de PHITS et les parametres d’entrée de simulation, nous
avons calculé les parametres dosimétriques de la source de “Co et nous avons les comparés aux

valeurs extraites du TPS et aux résultats de la stmulation par EGS)5 cités dans le chapitre précédent.

I1.2.2.2 Calcul des paramétres dosimétriques
Nous avons effectué un calcul pour la fonction de dose radiale et la fonction d’anisotropie, puis les
résultats obtenus ont été comparés aux résultats de la simulation par EGS) cités dans le chapitre

précédent [22] et aux valeurs extraites de TPS afin de valider les calculs de PHITS et les parametres
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d’entrée de simulation. Les calculs de dose sont basés sur le formalisme du groupe de travail TG-

43U1 [23].

La source a été placée au centre du fantome d'eau liquide et son axe longitudinal était I'axe des Z.
De plus, des anneaux cylindriques concentriques a l'axe longitudinal de la source de hauteur et
épaisseur similaires a 0.05 cm, pour une distance comprise entre 0.25 et 20 cm, ont été utilisés
comme zones de dépot d’énergie. D'autre part, un systeme géométrique composé de petites spheres
de différents rayons a été localisé a des distances radiales et des angles choisis afin d'obtenir la
fonction d'anisotropie. L'angle simulé 8 augmente de 0 ° a 179 ° de l'extrémité de la source au co6té
du cable. Les simulations ont été effectuées pour 5* 10" photons et le maximum d'erreurs statistiques

du calcul Monte Carlo était de 0.8%.

I1.2.2.3 Calcul de Ia dose autour de la source en mouvement avec un pas
fixe

Pour obtenir la distribution de dose autour de la source qui se déplace avec un pas fixe, une
géométrie cubique de dimension 2 * 2 * 2 mm’ a été utilisée ; cette géométrie correspond a un plan

dans la direction longitudinale de la source ayant une dimension de 20 * 20 cm”.

Les simulations ont été effectuées a l'aide de la fonction (RI) dans le code PHITS (dans la section
de la déhnition de la source), ot la source était considérée comme isotopique avec une activité de
62 GBq. La section 7-Deposit (dans laquelle I'énergie déposée sera comptabilisée) a été utilisé pour
I'énergie déposée dans les détecteurs sensibles (des cubes) par des électrons produits a partir d'une
mteraction de photons. Les résultats de ce décompte ont été normalisés en unité de seconde en
mettant le parametre norm a zéro dans la section de la définition de source. Les simulations ont été
effectuées avec le mode de calcul Electron Gamma Shower en fixant le parametre negs a un. Les
énergies de coupure de 10 KeV et 100 KeV ont été appliquées pour les photons pour les électrons,
respectivement. Le nombre de photons simulés été fixé 25 * 10" pour chaque pas de la source pour

balayer toutes les positions prédéfinis de la longueur de traitement qui est fixé a 6 cm.

1I12.2.4 Géométrie de I'implant
La distribution de la dose autour de la source qui se déplace avec un pas fixe a été calculée pour
obtenir les courbes d'isodoses dans le plan longitudinal pour une longueur de traitement de 6 cm.
~ R

La source s’arréte aux positions de repos de 25, 13 et 7 avec un pas de 2.5, 5 et 10 mm,

respectivement. Les points anatomiques ont été générés a 10 et 15 mm directement du centre de la
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source pour chaque position de repos. La figure IV-1 montre la géométrie de la source qui se déplace
par un pas fixe et du point anatomique P, situés a une distance d. La dose recue par ces points est
la somme du produit du temps d’arrét et du débit de dose correspondant de la source a chaque

position de d’arrét.

P,

l
*x *x kx k kx kx * k Kk k *x k K

d

Active length (L)

Dwell positions with 5 mm separation
Anatomical points

Figure IV - 1: Exemple de localisation du point anatomique P par rapport a 13 positions d arrét espacées de
O mun pour une longueur de traitement de 0 cm. d est la distance entre P et le centre de la source

11.2.2.5 Prescription de la dose
Nous avons calculé la dose aux points anatomiques situés a des distances cibles, afin de pouvoir

comparer les résultats de simulation et de TPS ou la dose de traitement a été prescrite a 6 Gy.

1I.3 Méthode d’optimisation de dose
I1.3.1 Problématique

Pour un nombre donné de points de dose n;, chacun de ces points recoit une contribution dose de

.. R N .. . R ., . . 2
m; positions d’arrét, le probleme d'optimisation peut étre exprimé par la minimisation de y entre

les doses prescrites et calculées :

ne
= (0= Di)’ av-1
i

ou D; 5, est la dose prescrite au point 7et D; ¢ est la dose calculée au point #

La dose calculée au point 7a partir de chaque position jde la source est :

mg
Die= Y Dyy*T, (v -2)
j=1
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ou D j est le débit de dose en (Gy/s) au point anatomique 7 a la position d’arrét j pour le temps

d’arrét correspondant Tj en (s).

La matrice de dose a été obtenue séparément pour chaque position d'arrét dans le calcul de PHITS,
car la longueur de la source est supérieure a la distance entre deux positions d'arrét successives pour

un pas de 2.5 mm.

Soit D la matrice de dose de taille n; x n; obtenue par les calculs de PHITS et T est le vecteur
temps d’arrét de taille n;. Le systeme linéaire par I'équation IV-2 peut étre décrit comme indiqué

dans I'équation (IV-3) :
D.T =D, (IVv—-3)
ou D, est le vecteur de dose calculé de taille n;.

Le systeme linéaire exprimé par I'équation IV-3 peut étre décrit comme le produit de la matrice de
dose et du vecteur des valeurs du temps d’arrét. Ce type de probleme linéaire se réfere aux
problemes mverses, c'est-a-dire aux problemes qui nécessitent la détermination de l'entrée inconnue
dans un systeme linéaire a partir de la sortie connue. Dans notre cas, les entrées inconnues sont les
temps d’arrét et la sortie connue est la dose prescrite aux points anatomiques (6 Gy). La solution de
notre probleme inverse est donc de trouver les temps d’arrét de la source a chaque position afin de
délivrer une dose uniforme (1009 de la dose de référence de 6 Gy) le long de la partie a irradier du

traitement.

La matrice de dose D est mal-conditionnée car le conditionnement était d'environ 10°. Le calcul
d’une approximation utile de T (vecteur des temps d’arrét de la source) peut étre effectué en

by M ’ . b e M C N r (s s
remplacant le systeme linéaire de I'équation IV-3 par un autre systeme. Ce remplacement est référé
a la régularisation de Tikhonov en introduisant un parametre de stabilisation, cette méthode a été

largement utilisée dans la httérature [24-26].

11.3.2 Larégularisation de Tikhonov

La méthode de la régularisation de Tikhonov remplace le probleme mal-posé de I'équation 1V-3

par un probléme de minimisation dont la forme générale est :
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ming{ DT — DlI3 + AlL(T — To)lI3 } (IV—4)

ou A est une constante positive appelée parametre de régularisation qui détermine la quantité de la
régularisation et permet de controéler le vecteur de solution, L représente le premier ou le second
opérateur de dérivée, choisi pour mcorporer les propriétés souhaitables de la solution, T est une

solution estimée pour information a priori. Ici et ci-dessous, || .||, désigne la norme-2.

En général, choisir Ty comme zéro et L comme matrice d'identité donne une forme standard de la

régularisation de Tikhonov :
ming{ [[DT — D I3 + AIITII3 } IV —5)

Pour un 2 fixe, le systeme exprimé dans I'équation IV-5 a une solution unique peut étre exprimée

comme :
T,= (DTD+A1)~*DT D, (IV — 6)
ou DT estla transposée de la matrice de dose D.

Afin de résoudre I'équation 1V-5, la matrice de dose D peut étre décomposée au moyen de la

décomposition en valeurs singulieres (SVD) pour donner une nouvelle analyse de la solution

(Equation IV-7).

D=UVT =3%" u 0w (IV —7)

i

ou X est une matrice diagonale avec les valeurs singulieres, satistaisant: £ = diag(oy ... 0,), 01 =
0y =+ 2 0, = 0 etles matrices U et V sont composées de vecteurs singuliers gauche et droit U =

(Uq o Uy), V= (vq ... ).

La solution de Tikhonov de I'équation IV-6 peut maintenant étre donné en utihisant SVD comme :

ne
_ uiTDC
T/l = fl Tvi (IV - 8)
i=1 t

0.2

ou f; = =—,i = 1.. n; étant les facteurs de filtre de Tikhonov.
o tA
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11.3.3 La méthode L-curve

La détermination d'une valeur appropriée du parametre de régularisation A est une tache
importante. Dans la littérature, 1l existe plusieurs procédures pour estimer une valeur de parametre
de régularisation optimale pour un probléeme inverse. Ces méthodes visaient a choisir le parametre
de régularisation pouvant contréler le degré de régularisation appliqué au probleme, puis a satisfaire
certains critéres ou a obtenir un parametre minimisant certaines fonctions [27-29]. Dans cette étude,
la méthode L-curve a été utilisée pour choisir le parametre de régularisation A [30-82]. A cette fin,
la norme résiduelle ||DT; — D.||, et la norme de solution ||Ty ||, ont été calculées et tracées dans un
diagramme d'échelle log-log pour plusieurs parametres de régularisation. La norme de la solution
régularisée et du résidu correspondant peut étre calculée comme suit :

o, \°
ITall3 = 53, (f 2w, av-9)

IDT; - DI13 = X2, (1 = £)07D,)’ (v - 10)

La valeur optimale du parametre de régularisation A peut étre trouvée au voisinage du coin de la
courbe (qui a une forme comme la lettre L. dans le cas idéal) construit par la norme de la solution
régularisée et la norme résiduelle, présentée un diagramme d’échelle log-log, ou les deux valeurs
atteignent leur minimum et répondent au but clinique de la présente étude, qui est la mmimisation

entre les doses prescrites et calculées.

1.4 Evaluation et comparaison des distributions de dose
Afin d'évaluer les plans de traitement développés dans la présente étude, les Histogrammes
cumulatifs Dose-Volume (DVH) ont été obtenus aupres du T'PS de la curiethérapie HDR, SagiPlan,
sur la base des temps d’arrét optimisés résultant de la méthode de régularisation de Tikhonov. Ainsi
que les doses recus par les points anatomiques (obtenues par les calculs MC) qui assurent la

couverture du volume cible sont comparées aux résultats obtenus par TPS.

II1. Résultats

III.1 Les parametres dosimétriques de la source
La fonction de dose radiale de la source HDR de “Co a été estimée a l'aide des fichiers de sortie du

code de simulation PHITS. La distribution de la dose a été calculée le long de l'axe transversal de
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la source et normalisée par la dose obtenue au point de référence, comme décrit dans le formalisme

TG-43 [23], situé a 1 cm du centre de la source.

Les valeurs de la fonction de dose radiale ont été présentées sur figure IV-2 et le tableau IV-1 pour

des distances comprises entre 0.25 et 20 cm.

g.(r)
r (cm) Badry et al. [33] Badry etal. [22] SagiPlan TPS
0,25 1,057 1,069 1,007
0,5 1,031 1,097 1,036
0,75 1,007 1,015 1,015
1 1,000 1,000 1,000
15 0,991 0,993 0,992
9 0,986 0,987 0,984
3 0,970 0,967 0,968
4 0,953 0,950 0,952
5 0,933 0,931 0,936
6 0,918 0,920 0,919
7 0,901 0,902 0,902
8 0,884 0,882 0,884
9 0,869 0,865 ]
10 0,848 0,844 0,849
12 0,815 0,811 0,813
15 0,756 0,754 0,756
920 0,665 0,664 0,665

Tableau IV - 1 : Comparaison de la fonction de dose radiale [33)

110 —@— Badry et al. [22]
105 [ g —@— SagiPlan TPS
- —@— This work

9.(n

0.60 L 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1

Radial distance (cm)

Figure IV -2: Fonction de dose radiale calculée par le code PHITYS dans leau [33]
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Pour valider les résultats des calculs PHITS, une comparaison a été effectuée avec les données

publiées [22] et les valeurs extraites du TPS SagiPlan. De plus, pour illustrer cette comparaison, le

rapport

9L(D)[reference]

9L(D)[this work]

a été
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utilisé et les résultats sont présentés sur figure IV-3.
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Figure 1V -8: Comparaison de la fonction de dose radiale. a. Comparaison avec Badry et al. [22] b.
Comparaison avec le TPS SagiPlan

La fonction d'anisotropie calculée a des distances radiales sélectionnées allant de 0.5 a 8 cm et des

angles de 0 “a 179 ° est présentée sur figure 1V-4.
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Figure 1V -4: Fonction danisotropie pour les distances radiales sélectionnées. a =0.5 cm, b =0.75 cm, ¢ =1.5
cm, d =0 cm, e =8 cm [33]
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II1.2 Optimisation de la dose par la régularisation de Tikhonov
1I1.2.1 Parametres de régularisation

Les distributions de dose de la longueur de traitement de 6 cm dans le plan longitudinal de la source
de curiethérapie HDR ont été obtenues par le code PHITS. Nos calculs ont été effectués pour
obtenir une distribution de dose uniforme aux points anatomiques pour les distances cibles de 10 et
15 mm. L'équation IV-8 a été résolue pour plusieurs valeurs de A avec la matrice de dose obtenue
pour chaque pas de source. Ensuite, la norme de la solution calculée ||Ty]|, et la norme résiduelle

||IDT — D,||, a ét¢ présentée dans un diagramme a échelle log-log sur la figure IV-5.

10"

}_r\’

— A A——A—A—A-AAAA

S

o

c

c

2

5 10|

°

n
—e—15mm
—a—10mm

O Optimal value of A

i Ll PR | Ll Ll PRI | Ll
10° 10* 10° 10? 10™ 10 10

Residual norm [D T - B |,

Figure IV -5: Diagrammes de L-curve a [échelle log-log pour une longueur de traitement de 6 cm avec un
pas source de 2.5 mm pour des distances cibles de 10 et 15 mm [33].

Les coordonnées des coins de la courbe obtenue par la méthode L-curve ont été marquées par un
cercle rouge, qui correspond au parametre de régularisation optimal de 0.0065 et 0.0050 pour les
distances cibles de 10 et 15 mm, respectivement. Le tableau IV-2 résume les parametres de
régularisation obtenus pour la longueur de traitement avec différents pas de source et distances

cibles.

Lo de traitement de 6
Distances cibles ngtiedt e rafemd ceo dn

Taille de pas (mm)
(cm) 95 5 10
10 0.0065 0,003 0.0002
15 0.0050  0.0020 _ 0.0001

Tableau IV - 2: Paramétres de régularisation pour les longueurs de traitement de 6 cm avec différentes pas
de source et distances cibles [33]
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II1.2.2 Les solutions régularisées

Les solutions régularisées obtenues a l'aide de la régularisation de Tikhonov qui correspondent aux
temps d’arrét optimaux de la source pour une longueur de traitement de 6 cm, avec les pas de la

source de 2.5, 5 et 10 mm, ont été présentées sur la figure IV-62.
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Figure IV -6: Prolils de temps d’arrét pour la longueur de traitement de 6 cm. Figures (a-¢c) pour une
distance cible de 15 mm. Figures (d-1) pour la distance cible de 10 mm avec un pas de 2.5, 5 et 10 min,
respectivenent [33]

I11.2.3 Les courbes d’isodoses

Les temps d’arrét optimaux ont été multipliés par les matrices de dose pour chaque position d’arrét
et les courbes d’isodoses ont été tracées a I'aide de ANGEL (Figure IV-7). Sur ces figures, les

1sodoses de 10, 25, 50, 100, 200 et 500% ont été tracées.
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Anatomical points

Anatomical points

Dwell positions Dwell positions
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25%

Dose [Gy]
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Figure IV -7: Courbes d’isodoses (10, 25, 50, 100, 200 et 500%) autour de la source pour la longueur de
traitement de 6 cm avec des pas de source de 2.5, 5 et 10 mm. Figures (a-c) pour une distance cible de 10
mm. Figures (d-1) pour la distance cible de 15 mm avec un pas de 2.5, 5 et 10 mm, respectivernent [33]
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II1.3 Evaluation des plans de traitement
Les histogrammes de dose-volume cumulatifs (DVHs) ont été obtenus aupres du TPS SagiPlan, sur
la base du processus d'optimisation de la dose, et présentés sur la figure IV-8. Les volumes de
référence de 20.43 et 43.85 cm’ pour les distances cibles de 10 et 15 mm, respectivement, sont les

volumes englobés par I'isodose de référence (100%).
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Figure IV -8: Histogrammes de dose-volume (DVHs) cumulatifs pour la longueur de traitement de 6 cm.
figures (a-c) pour une distance cible de 10 mm. Figures (d-f) pour la distance cible de 15 mm avec un pas de
2.0, 5 et 10 mun, respectivement [33]
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Dans les graphes de DVHs, tout point de la courbe idique le volume (en pourcentage) qui recoit
la dose indiquée (en Gray). Pour le pas de source de 2.5 mm et la distance cible de 15 m, le total du
volume cible a re¢u au moins 99.85% de la dose prescrite, tandis que 97.79% du volume cible a recu

la dose prescrite (6 Gy).

Le tableau IV-3 résume les parametres du DHVs obtenus pour la longueur du traitement avec
différentes pas de source et distances cibles, y compris Vi (volume recevant 1009% de la dose

prescrite) et Duwos (dose recue par 1009% du volume cible).

N Taille de pas de 2,5 mm Taille de pas de 5 mm Taille de pas de 10 mm
Parameétres - -
du DVH Distances cibles
10 mm 15 mm 10 mm 15 mm 10 mm 15 mm
Vi 99,05% 99,85% 98,86% 1009% 99,95% 1009%
Do 98,00% 99,70% 97,60% 1009 99,90% 100%

Tableau IV -3: Parameétres du DVHs pour une longueur de traitement de 6 cm avec différents pas de
source et diftérentes distances cibles [33]

IV. Discussion

En curiethérapie a haut débit de dose, les positions et les temps d’arrét de la source sont des
parametres essentiels pour obtenir la distribution de dose souhaitable. La planification inverse
nécessite un choix optimal de ces parametres pour obtenir la couverture correcte du volume cible

avec la dose prescrite et une dose plus faible possible pour les cellules normales.

Dans cette étude, les parametres dosimétriques et I'uniformité de la dose de la source de
curiethérapie HDR ont été évaluées par 'application d’une technique d’optimisation de la dose le
long des distances cibles pour une longueur de traitement de 6 cm. Liatteinte de l'uniformité de la
dose autour de la source a des points anatomiques prédéfinis qui couvre la partie concernée peut

augmenter l'efficacité du traitement.

Pour la fonction de dose radiale, les erreurs statistiques des calculs de Monte Carlo augmentent
lorsque la distance radiale augmente et que le nombre d'histoires reste constant. Par conséquent,
I'incertitude maximale était de 1.07% avec une moyenne de 0.7 19 pour tous les points. Les résultats
des données de référence correspondent bien aux valeurs obtenues dans le présent travail ; la seule
exception a été observée a la distance radiale de 0.25 cm, ou les différences relatives calculées étaient
d'environ 4.93% et 1.149% comparées aux données extraites du TPS SagiPlan et aux résultats

rapportés par notre travail précédent [22], respectivement.
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Les résultats de la fonction d'anisotropie montrent un bon accord avec les valeurs extraites du T'PS.
Les valeurs diminuent au fur et a mesure que 8 se rapproche de I'axe longitudinal de la source. Cela
peut s'expliquer par l'augmentation de l'encapsulation de l'extrémité de la source et effet du cable
de la source de l'autre c6té. Les valeurs calculées de la fonction de I'anisotropie des deux cotés de
I'angle de référence polaire de 90° sont des images miroir les uns des autres puisque la source est
considérée symétrique par rapport au plan transversal comme décrit dans le formalisme TG-43.
Cependant, les valeurs pour 0 > 150° étaient inférieures a celles de 8 < 30°, cette asymétrie peut étre

expliquée par l'effet de la longueur du cable source.

Les différences les plus importantes se produisent a des distances proches de la source et diminuent
amesure que la distance augmente par rapport au centre de la source. Cela s'explique par la variation
des doses de distribution a proximité de la source, due a l'atténuation plus élevée des photons dans

cette zone.

La méthode de L-curve a été appliquée ahin de trouver le parametre de régularisation optimal pour
notre probleme nverse. Les résultats présentés sur la figure IV-3 montrent que la valeur optimale du
parametre de régularisation était située a proximité et non au coin du tracé de la courbe. Ceci peut
s'expliquer par l'effet de la régularisation physique ; la contrainte de temps d'arrét (c'est-a-dire que
toutes les solutions régularisées doivent étre supérieures a 0.3 seconde). Les solutions calculées a
partir de I'équation IV-8 étaient différentes de celle obtenues dans I'équation IV-3 en utilisant le
calcul matriciel simple, qui inclut les solutions négatives. Cependant, une petite quantité de contréle

par les valeurs des parametres de régularisation fait une différence marquée.

Les résultats de la figure IV-4 montrent que les profils des temps d’arrét atteignent des sommets a la
premiere et a la derniere position d’arrét. Par conséquent, 'administration de la dose requise aux
deux extrémités prend plus de temps qu'aux positions intermédiaires. Les doses aux positions

mtermédiaires sont presque compensées par les positions de repos a proximité.

Comme on peut le voir sur la figure IV-5, les résultats démontrent que la méthode L-curve peut
apporter des solutions efficaces au probleme mverse de nos cas étudiés, ce qui est révélé dans les
courbes d’isodoses avec différents pas de source (2.5, 5 et 10 mm) et la courbe isodose de 100%

couvrent tous les points anatomiques.

108



Chapitre IV

Pour vérifier 'utilsation pratique de l'algorithme développé dans cette étude, les temps d’arrét
optimaux résultant du processus d'optimisation ont été utilisés comme parametres d'entrée pour le
TPS ensuite les courbes d'isodoses ont été générées pour les mémes pourcentages de doses que
ceux obtenus par les calculs MC. De plus, les doses calculées aux points anatomiques ont été
obtenues et comparées aux calculs de Monte Carlo. Les résultats sont répertoriés dans le tableau IV-

4.
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Distance cible de10 mm Distance cible de 15 mm
Tallede Indice  Temps Dose Dose Différences Temps Dose Dose Différences
pas de d’arrét MC TPS relatives d’arrét MC TPS (Gy) relatives
position __(s) Gy Gy (%) (s) Gy y (9%)
1 51,38 5,81 5,71 1,75 84,28 5,71 5,63 1,42
2 22,47 6,11 6,03 1,33 49,42 6,01 5,92 1,52
3 0,30 6,09 6,05 0,66 27,38 6,14 6,05 1,49
4 1,00 5,99 5,94 0,84 11,37 6,12 6,05 1,16
5 7,26 5,97 5,91 1,02 0,30 6,04 6,02 0,33
6 12,23 5,98 5,91 1,18 2,71 6,00 5,92 1,35
7 15,11 5,99 5,93 1,01 8,15 5,95 5,90 0,85
8 10,25 6,02 5,95 1,18 18,80 5,96 5,88 1,36
9 3,38 6,01 5,95 1,01 19,18 5,97 5,90 1,19
10 5,43 6,00 5,94 1,01 18,93 6,00 5,92 1,35
11 11,52 5,99 5,94 0,84 18,21 6,02 5,95 1,18
12 10,83 5,99 5,94 0,84 12,93 6,02 5,96 1,01
2,5 mm 13 10,49 6,00 5,95 0,84 16,05 6,02 5,97 0,84
14 9,97 6,01 5,94 1,18 20,10 6,00 5,97 0,50
15 7,61 5,99 5,93 1,01 34,90 5,98 5,95 0,50
16 9,17 5,98 5,93 0,84 23,87 6,00 5,94 1,01
17 9,60 6,01 5,94 1,18 23,51 5,97 5,91 1,02
18 12,79 6,01 5,96 0,84 17,79 6,00 5,89 1,87
19 10,04 6,01 5,96 0,84 10,86 5,98 5,89 1,53
20 9,58 5,98 5,93 0,84 0,51 5,99 5,93 1,01
21 10,41 5,95 5,91 0,68 1,77 6,04 6,03 0,17
22 1,86 6,00 5,98 0,33 7,96 6,09 6,08 0,16
23 1,05 6,08 6,04 0,66 30,84 6,08 6,05 0,50
24 22,56 6,11 6,02 1,50 51,33 6,02 5,92 1,69
25 49,94 5,82 5,71 1,93 70,66 5,72 5,63 1,60
1 71,18 5,96 5,90 1,02 129,20 5,82 5,74 1,39
2 1,77 6,05 6,04 0,17 38,24 6,16 6,05 1,82
3 21,81 5,97 5,92 0,84 6,16 6,03 5,97 1,01
4 19,76 6,01 5,94 1,18 23,14 5,96 5,89 1,19
5 21,22 6,00 5,94 1,01 38,34 5,98 5,91 1,18
5 mm 6 15,75 6,00 5,92 1,35 36,75 6,01 5,94 1,18
7 21,80 6,00 5,95 0,84 292,44 6,00 5,94 1,01
8 20,60 5,99 5,94 0,84 31,80 6,01 5,93 1,35
9 13,15 6,01 5,93 1,35 41,33 5,99 5,91 1,35
10 28,04 6,00 5,97 0,50 24,43 5,95 5,90 0,85
11 18,05 5,98 5,89 1,53 0,30 6,03 5,99 0,67
12 0,30 6,05 5,99 1,00 48,22 6,13 6,08 0,82
13 72,57 5,96 5,88 1,36 124,07 5,84 5,75 1,57
1 72,01 6,00 5,93 1,18 144,84 5,86 5,79 1,21
2 31,47 6,00 5,89 1,87 49,68 6,10 6,04 0,99
3 40,32 6,00 5,91 1,52 56,38 5,96 5,91 0,85
10 mm 4 37,50 6,00 5,91 1,52 67,95 5,99 5,94 0,84
5 39,78 6,00 5,91 1,52 55,04 5,96 5,90 1,02
6 33,23 6,00 5,92 1,35 50,97 6,10 6,04 0,99
7 70,91 6,00 5,91 1,52 143,99 5,86 5,78 1,38

Tableau IV -4: Comparaison de la dose obtenue par calcul de MC et TPS aux points anatomiques pour
une longueur de trartement de 6 cm avec des pas de source de 2.5, 5 et 10 mm [33]

Pour les distances cibles de 10 mm, les différences moyennes de dose entre les calculs du TPS et

MC étaient d'environ 1.01, 1 et 1.5% pour les pas de 2.5, 5 et 10 mm, respectivement. De plus, pour
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les distances cibles de 15 mm, les différences moyennes de dose étaient d’environ 1.06, 1.18 et

1.049 pour les pas de 2.5, 5 et 10 mm, respectivement.

V. Conclusion

Dans la présente étude, le modele Co0.A86 de la source du Cobalt-60 utilisée en curiethérapie HDR
a été modélisé et simulé a 'aidde du code Monte Carlo PHITS. La fonction de dose radiale et la
fonction d’anisotropie ont été calculées et comparées aux valeurs extraites du TPS SagiPlan et aux

données de la littérature afin de vérifier les parametres d’entrée de la simulation.

Une méthode basée sur I'utilisation de la régularisation de Tikhonov a été utilisée pour résoudre le
. . . : - . .
probleme inverse qui donne des temps d’arrét optimaux pour délivrer une dose uniforme aux points
anatomiques situés aux distances cibles. Les résultats du modele mathématique ont été utilisés
comme parametres d'entrée dans TPS et les doses calculées aux points anatomiques ont été
comparées aux calculs de Monte Carlo. Par conséquent, les résultats étaient en bon accord a moins

de 1.5%. Par suite, la dose prescrite atteint les points anatomiques d’une maniére uniforme.

La mise en forme manuelle des 1sodoses pour la préparation du plan de traitement par les cliniciens
du Centre d’oncologie Al Azhar pourrait étre évitée pour délivrer la dose prescrite aux distances
cibles en utilisant I'algorithme développé dans la présente étude tout en maintenant la haute qualité
des plans de traitement, gagner du temps et un meilleur traitement pour les patients. De plus, le

présent algorithme peut étre étendu a différentes longueurs de traitement et distances cibles.

Dans le chapitre suivant, nous présentons une étude des cas cliniques en appliquant cet algorithme

d’optimisation de la dose a des traitements de la curiethérapie gynécologique.
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Chapitre V. Application de l'optimisation de dose aux cas cliniques :
curiethérapie gynécologique 3 haut débit de dose

) Une partie de ce chapitre a été soumissionnée pour la publication dans le journal : Radiation Physics and Chemistry.




Chapitre V

I. Introduction

La curiethérapie a haut débit de dose (HDR) est une modalité de radiothérapie importante pour le
traitement des cancers gynécologiques (GYN)[1-4]. Cette technique est avantageuse, permet

d’obtenir une dose hautement conforme a la cible sous guidage d'image du scanner[5,6].

Le cancer du fond vaginal est classé deuxieme cancer le plus répandu chez les femmes marocaines
apres le cancer du sein [7], et parmi les modalités de traitement pour ce type de cancer est la
curiethérapie HDR. Cela est traduit par un meilleur contréle local et une amélioration des taux de
guérison du cancer par rapport a d'autres techniques [4,8]. Une étape importante du processus de
curiethérapiec HDR est la planification du traitement. Contrairement aux énormes progres observés
dans la planification de la radiothérapie par faisceau externe ces dernieres années, des progres
relativement mineurs ont été accomplis dans la planification du traitement par curiethérapie HDR.
La planification manuelle reste 'approche la plus courante et est la méthode actuellement utilisée
au Centre d'Oncologie Al Azhar (COAA). Apres 'imagerie par scanner, un physicien reconstruit
manuellement chaque applicateur, définit les positions d'arrét et détermine les temps d'arrét dans le

Systeme de Planification de Traitement (TPS)[9].

Ce processus peut prendre beaucoup de temps, en particulier dans les plans avec plusieurs
applicateurs. Etant donné que le physicien est généralement obligé de terminer le processus de
planification du traitement dans un court laps de temps [10], cela augmente le risque d'erreurs de
planification et peut entrainer une variation importante de la qualité du plan [11,12]. La qualité des

plans générés manuellement dépend essentiellement de I'expérience du planificateur.

Le but de ce travail était de modéliser un fantdbme gynécologique et un cylindre vaginal pour des
traitements de curiethérapie HDR a l'aide de la méthode Monte Carlo (MC) pour un traitement de
cancer endocavitaire du fond vaginal, avec la source radioactive de “Co, et de comparer les résultats
obtenus avec le TPS. Apres la validation du code de simulation, une méthode d'optimisation de la
dose vise a obtenir des doses égales et uniformes a tous les points anatomiques cibles, situés dans la
muqueuse vaginale, en sélectionnant correctement les temps d'arrét aux différentes positions d'arrét.
Par conséquent, sur la base de ces temps d’arrét optimisés, les plans de traitement pour la
curiethérapie du fond vaginal sont rapidement et automatiquement générés en évitant la planification

manuelle.
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II. Méthodologie
II.1 Matériels

Dans cette étude, le matériel utihisé pour la curiethérapie du fond vaginal et le calcul de la dose
absorbée comprend un applicateur cylindrique de curiethérapie, un Systeme de Planification du

Traitement Sagiplan et le projecteur de source HDR SagiNova équipé d’une source de “Co.

II.1.1 Applicateur

Un applicateur cylindrique de curiethérapie du fond vaginal présenté sur la figure V-1 est utilisé dans
cette étude. Il comprend une tige en acier inoxydable attaché un cylindre segmenté en plastique de
diametre variable entre 12.5 et 40 mm. L’applicateurs est simple a utiliser, confortable pour les
patientes car 1l a une téte fermée et courbée pour une nsertion facile. Il est également robuste, non

toxique et plus facile a stériliser.

Figure V - 1: Applicateur cviindrique vaginal
I1.1.2 Systeme de Planification de Traitement

Dans cette étude, le logiciel dédié a la planification de traitement de curiethérapie HDR est SagiPlan
(version 1.0). Il a été congu et développé par Eckert & Ziegler BEBIG en Allemagne. Cette version
du logiciel permet l'optimisation manuelle avec une variété d'outils et la mise en forme manuelle des
1sodoses. Il peut reconstruire un ou plusieurs applicateurs et calculer la distribution de dose optimale
en fonction des volumes profilés et du dosage prescrit. La figure V-2 montre 'interface du TPS

utilisé au COAA.
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Figure V- 2: Interface du TIPS SagiPlan Version 1.0
I1.1.3 Projecteur de source
La machine de traitement utilisée dans cette étude est SagiNova (Figure V-3). Elle est située dans le
bloc opératoire de curiethérapie, et équipée d’une source de “Co (voir section IV-4 du chapitre 1
pour plus de détaille), qu'll projette dans les aiguilles et les applicateurs disposées dans le patient a

I’aide des connecteurs.

Figure V- 3: Projecteur de source SagiNova
1I.2 Méthode

I1.2.1 Patientes
Dans ce travail, quatre patientes ont été traités entre Janvier 2018 et Janvier 2019 au COAA par une

curiethérapie HDR du fond vaginal. Le choix aléatoire de ces cas est basé sur plusieurs critéres pour
valider et comparer les doses obtenues par simulation MC et TPS. Ces criteres sont : longueur et
profondeur du traitement, le nombre des points de contréle de la dose, le diametre de Papplicateur
cylindrique, les nombre des positions d’arrét de la source et la dose prescrite. Les critéres des cas

cliniques sont :

+ [“cas:
o Lalongueur du traitement : 3.6 cm ;
o Le nombre des points de controle de la dose : 19 ;
o Le diametre de lapplicateur : 2.5 cm ;
o Les nombre des positions d’arrét de la source : 19 ;
o La dose prescrite : 7 Gy.
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+ 2™ cas:
o Lalongueur du traitement : 3.4 cm ;
o Le nombre des points de controle de la dose : 18 ;
o Le diametre de lapplicateur : 3.5 cm ;
o Les nombre des positions d’arrét de la source : 18 ;
o La dose prescrite : 5 Gy.

+ 3™ cas:
o Lalongueur du traitement : 3.4 cm ;
o Le nombre des points de controle de la dose : 18 ;
o Le diametre de lapplicateur : 3.5 cm ;
o Les nombre des positions d’arrét de la source : 18 ;
o La dose prescrite : 7 Gy.

+ 4™ cas:

o Lalongueur du traitement : 4.0 cm ;

o Le nombre des points de controle de la dose : 21 ;
o Le diametre de applicateur : 3.5 cm ;

o Les nombre des positions d’arrét de la source : 21 ;
o La dose prescrite : 7 Gy.

11.2.2 Examen gynécologique

Avant la curiethérapie, un examen gynécologique détaillé a été réalisé pour évaluer le volume de la
cavité vaginale et déterminer le diametre de l'applicateur. I’examen gynécologique comprend une
estimation de la longueur vaginale ainsi que la vérification de I’état des tranches de section qui permet
de s’assurer de I'absence d’une hernie intestinale dans le fond vaginal. Selon le protocole du COAA,

le choix de 'applicateur et de sa taille se fait par la maniere suivante :

o Introduire un seul doigt puis le deuxieme doit, si on peut facilement faire des mouvements
de rotation avec les deux doigts un cylindre de 35 mm est choisie voire un cylindre de 40
mm pour les grandes multipares ; st on arrive a peine a introduire un seul doigt un applicateur
de 25 mm est souhaitable ; dans les autres cas un cylindre de 30 mm est choisi.

o L’applicateur est introduit dans la cavité vaginale apres la lubrification du cylindre, en veillant
a ce qu’ll soit bien au contact du fond vaginal (la muqueuse vaginale doit étre au contact de

I’applicateur) afin d’éviter les poches d’air entre 'applicateur et la muqueuse.

11.2.3 Imagerie des patientes

Les patientes avec I'applicateur cylindrique en place ont été scannés (épaisseur de tranche de 3 mm)

et les images ont été converties en fichiers DICOM. Ensuite, ces images ont été acquises dans le
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TPS SagiPlan. Le volume cible et les structures critiques ont été délimités par des contours et

I’applicateur a été reconstruit.

11.2.4 Calcul de dose par TPS

La sélection du diametre du cylindre vaginal et de la durée du traitement pour une dose prescrite
donnée a été faite apres l'examen du vagin. L’activation des points d’arrét de la source en fonction
de la longueur de traitement définie a été effectuée apres l'extraction du cylindre sélectionné de la
bibliotheque d'applicateurs de notre TPS. Des plans similaires a ceux illustrés sur la figure V-4 ont

été créés.

1eure V- 4: Les distributions de dose dans deux plans de traitement de curiethérapie utilisant un cvlindre
Fie V- 4: Les distribut e d 1. 1 /. e trait t d (! tlisant viind,
vaginal a canal central de 60 mum active avec diftérents pas de source. A) 5 mm, B) 10 mm

Selon notre protocole, conforme aux American Brachytherapy Society guidelines pour le traitement
de la curiethérapie HDR avec des applicateurs cylindriques [13], un plan de traitement contient les
¢éléments géométriques suivants : un volume cible, des points de dose de référence, le canal central
du cylindre et les positions d’arrét de la source. Le volume cible est défini comme le volume
d'expansion de l'applicateur cylindrique pour une profondeur et une longueur de traitement
spécifiées. Les points de calcul de dose (points anatomiques) sont choisis pour se trouver a 5 mm

de la surface postérieure de I'applicateur ou la dose est prescrite a ces points.

Ensuite, des positions d'arrét consécutifs sont placées a I'intérieur de 'applicateur pour couvrir la

longueur de traitement ciblée. Les positions d’arrét de la source successives sont séparées de 2 mm.

Dans un premier temps, les plans de traitement de la curiethérapie du fond vaginal sont obtenus
manuellement par optimisation graphique a l'aide de divers outils disponibles dans le (TPS). La

distribution de dose résultante est évaluée en fonction des objectifs cliniques pour les volumes
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d'intérét et est ajustée manuellement a plusieurs reprises en utilisant I’'option zsodose shapingjusqu'a

ce qu'elle se rapproche suffisamment de l'objectif climique.

11.2.5 Calcul de dose par simulation MC

Pour calculer la distribution de dose pour la curiethérapie endocavitaire du fond vaginal, le code
Particle and Heavy lon Transport code System (PHITS), version 3.02 [14] fonctionnant sous le
systeme d'exploitation Ubuntu a été utilisé. PHI'TS a prouvé son applicabilité dans divers domaines
liés a la dosimétrie des rayonnements spatiaux, a la radiothérapie aux 1ons lourds et a la physique

médicale [15-17].

Un fantome d’eau liquide cylindrique (longueur = 80 cm, diametre = 50 ¢cm) a été simulé pour le
calcul de la dose. La source était située au centre du fantome d'eau. Deux photons avec des
probabilités d'émission de 0.5 et des énergles de 1.17 et 1.33 MeV ont été définis dans la section de

défintion de source.

Les simulations ont été effectuées a 'aide de la fonction (RI) dans le code PHITS (dans la section
de la déhnition de la source), ou la source était considérée comme 1sotopique avec une activité de
62 GBq. La section 7-Deposit (dans laquelle I'énergie déposée sera comptabilisée) a été utilisé pour
I'énergie déposée dans les détecteurs sensibles (des cubes) par des électrons produits a partir d'une
mteraction de photons. Les résultats de ce décompte ont été normalisés en unité de seconde en
mettant le parametre norm a zéro dans la section de la défimition de source. Les simulations ont été
effectuées avec le mode de calcul Electron Gamma Shower en fixant le parametre negs a un. Les
énergies de coupure de 10 KeV et 100 KeV ont été appliquées pour les photons pour les électrons,
respectivement. Le nombre de photons simulés été fixé a 5 * 10" pour acquérir une incertitude

statistique nférieure a 0.29% dans les calculs Monte Carlo.

Plusieurs simulations ont été exécutées pour chaque cas clinique afin de saisir les parametres de
traitement (la dose prescrite, la longueur du traitement, la profondeur du traitement et le diametre

du cylindre).

11.2.6 Optimisation du plan de traitement

Les temps d'arrét de la source d'un plan de traitement sont déterminés en résolvant un probleme

d'optimisation. L'objectif de planification de ce traitement est de couvrir la surface du volume cible
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(> mm de la surface de I'applicateur) d’'une maniére uniforme avec la dose de prescription, cette

surface est indiquée par des points de controle de dose situés dans la muqueuse vaginale.

Pour ce faire, un ensemble de m points anatomiques (points de controle de dose) a la surface du
volume cible sont d'abord marqués, et un vecteur de dose b, contient la dose prescrite a chaque

point anatomique.

En raison de la symétrie de rotation du cylindre, 1l est seulement nécessaire de placer les points sur
un c6té de la surface du volume cible. La distance entre ces points est de 2 mm le long de la partie

irradiée. La matrice de dose D est calculée conformément au formalisme T'G-43 par le code PHITS.

D; j estle débit de dose en (Gy/s) au point anatomique 7a la position d’arrét jpour le temps d’arrét
correspondant T en (s). Le vecteur des temps d'arrét non négatifs a déterminer dans ce probleme

d'optimisation est désigné par x.

Une approche est utilisée pour déterminer le temps d’arrét de chaque position d’arrét en résolvant

un probleme d'optimisation tel que :

min, { [Dx - bll3} ;x>0 V-1

Ou || .||, désigne la norme-2.

Ce probleme d'optimisation est résolu en utilisant la régularisation de Tikhonov (voir section I1.3

du chapitre 4).

La distribution de dose a été calculée séparément pour chaque position d’arrét de la source puis
multipliée par le temps d’arrét. Par suite, la somme de dose de chaque simulation a été réalisée pour

obtenir la distribution de dose totale pour chaque cas clinique.

IIT. Résultats et discussion

Pour comparer et valider les résultats de simulation de PHITS, quatre patientes précédemment
traitées dans le Centre d’Oncologie Al Azhar ont été sélectionnés. Ces cas cliniques avaient des
doses de prescription, des longueurs de traitement, des profondeurs et des diametres de cylindre

différents. Les doses de prescription variaient de 5 a 7 Gy, les longueurs de traitement variaient de
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3.4 cm a 4 cm, la profondeur de traitement était de 5 mm de la surface de l'applicateur, et les

diametres des cylindres étaient de 2.5 cm ou 3.5 cm.

Dans un premier temps, nous avons comparé les résultats du simulation MC avec les résultats du
TPS obtenus a 'aide de 'optimisation graphique basé sur des temps d’arrét de source ajustés a
plusieurs reprises jusqu’a ce que la distribution de dose obtenue se rapproche suffisamment de

I'objectif climique.

III.1 Optimisation graphique de la distribution de la dose
Pour la comparaison des résultats de TPS avec les simulations MC, les temps d’arrét obtenus par
I'optimisation graphique sont multipliés par les matrices de dose obtenues par PHITS et les résultats

sont présentés sous forme des courbes d’isodoses et des tableaux.

III.1.1 Comparaison des résultats du TPS avec la simulation MC du 1 cas clinique

Rappelons que les parametres du traitement du 17 cas clinique sont :

o Lalongueur du traitement : 3.6 cm ;

o Le nombre des points de controle de la dose : 19 ;
o Le diametre de lapplicateur : 2.5 cm ;

o Les nombre des positions d’arrét de la source : 19 ;

o La dose prescrite : 7 Gy.

Dans la figure V-5, les contours correspondent aux doses 14, 10.5, 8.8, 7 (100% de la dose prescrite),
4.9 et 3.5 Gy pour la longueur de traitement de 3.6 cm ont été tracés. De plus, la dose calculée aux
points anatomiques a été obtenue et comparée aux calculs de Monte Carlo. Les résultats sont
répertoriés dans le tableau V-1. La différence de dose moyenne entre les calculs du TPS et de MC

étarent d’environ 0.55%.
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Reference isodose

Prescription
(100% dose)

points

———350y
*  Control paints at 17.5 mm
& Duell positions

Active dwell ]
position

146Gy
105Gy
886Gy
76y
486Gy

Figure V- b: La distribution de dose pour un cvlindre vaginal de diamétre de 2.5 cm et une longueur de
traitement de 3.0 cm avec 19 positions d’arrét (1" cas). A droit les résultats du TPS et a gauche les résultats

de simulation PHITS

Indice Temps Dose Dose de Dose Dose de Différences
de d’arrét TPS prescription MC prescription relatives
position S Gy TPS (%) Gy) MC (%) (%)
1 99,64 6,42 91,8 6,42 91,7 0,000
2 91,12 6,73 96,2 6,68 95,4 0,817
3 78,34 6,95 99,3 6,89 98,5 0,840
4 59,69 7,07 101,0 7,02 100,3 0,656
5 44,76 7,12 101,7 7,05 100,7 1,035
6 28,78 7,11 101,6 7,04 100,6 0,973
7 0,00 7,08 101,1 7,02 100,3 0,809
8 0,00 7,04 100,5 7,01 100,1 0,493
9 0,00 7,02 100,3 6,97 99,6 0,670
10 0,00 7,03 100,4 6,99 99,9 0,516
11 0,00 7,07 101,0 7,04 100,6 0,358
12 21,85 7,13 101,9 7,11 101,6 0,243
13 30,37 7,20 102,8 7,18 102,6 0,282
14 39,43 7,23 103,3 7,25 103,6 0,314
15 50,08 7,22 103,2 7,25 103,6 0,450
16 60,75 7,14 102,1 7,17 102,4 0,438
17 69,81 6,98 99,7 6,96 99,4 0,314
18 78,87 6,72 96,0 6,68 95,5 0,542
19 86,33 6,38 91,1 6,32 90,3 0,875

Tableau V- 1: Comparaison de la dose obtenue par calcul de MC et TPS aux points anatomiques pour le

1" cas
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III.1.2 Comparaison des résultats du TPS avec la simulation MC du 2™ cas
clinique

Rappelons que les parametres du traitement du 2™ cas clinique sont :

La longueur du traitement : 3.4 cm ;

Le nombre des points de controle de la dose : 18 5
Le diametre de Papplicateur : 3.5 cm

Les nombre des positions d’arrét de la source : 18 ;
La dose prescrite : 5 Gy.

O O O 0O O

Dans la figure V-6, les contours correspondent aux doses 12.1, 9.6, 7.9, 5 (100% de la dose prescrite),
3.5 et 2.5 Gy pour la longueur de traitement de 3.4 cm ont été tracés. De plus, la dose calculée aux
points anatomiques a été obtenue et comparée aux calculs de Monte Carlo. Les résultats sont
répertoriés dans le tableau V-2. La différence de dose moyenne entre les calculs du TPS et de MC

étatent d’environ 0.56%.

T
121Gy
956Gy
796y
—50y

Prescription points 250
—230y

(100% dose) S S s
r . P ——— . ®  Dwell positions. 11
Reference isodose - :

|
[ Treatment lengths

|

Figure V- 6: La distribution de dose pour un cvlindre vaginal de diamétre de 5.0 cn et une longueur de
traitement de 3.4 cm avec 18 positions d’arrét (2" cas). A droit les résultats du TPS et a gauche les résultats
de simulation PHITS
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Indice Temps Dose Dose de Dose Dose de Différences
de d’arrét TPS prescription MC prescription relatives
position (S) (Gy) TPS (%) (Gy) MC (%) (%)
1 113,85 4,29 85,8 4,29 85,8 0,007
2 90,35 4,45 89,1 4,47 89,5 0,524
3 83,74 4,58 91,6 4,60 92,1 0,515
4 63,90 4,68 93,5 4,70 94,0 0,378
5 49,21 4,74 94,8 4,74 94,9 0,078
6 20,57 4,78 95,5 4,78 95,5 0,103
7 0,00 4,79 95,8 4,78 95,6 0,234
8 0,00 4,80 95,9 4,77 95,4 0,654
9 0,00 4,79 95,9 4,73 94,6 1,257
10 0,00 4,79 95,7 4,72 94,4 1,497
11 0,00 4,78 95,5 4,69 93,9 1,785
12 13,96 4,76 95,1 4,70 94,0 1,311
13 30,85 4,73 94,5 4,68 93,5 1,114
14 42,60 4,68 93,5 4,66 93,3 0,348
15 61,01 4,60 92,0 4,60 92,0 0,017
16 72,00 4,50 89,9 4,50 90,1 0,071
17 89,59 4,36 87,2 4,36 87,2 0,028
18 102,79 4,19 83,8 4,20 84,0 0,203

Tableau V - 2: Comparaison de la dose obtenue par calcul de MC et TPS aux points anatomiques pour le
2" cas

Rappelons que les parametres du traitement du 3°

0 O O O O

III.1.3 Comparaison des résultats du TPS avec la simulation MC du 3™ cas

clinique

La longueur du traitement : 3.4 cm ;

me

cas clinique sont :

Le nombre des points de contréle de la dose : 18 ;
Le diametre de 'applicateur : 3.5 cm ;
Les nombre des positions d’arrét de la source : 18 ;

La dose prescrite : 7 Gy.

Dans la figure V-7, les contours correspondent aux doses 16.9, 8.8, 7 (100% de la dose prescrite),

4.7 et 3.5 Gy pour la longueur de traitement de 3.4 cm ont été tracés. De plus, la dose calculée aux

points anatomiques a été obtenue et comparée aux calculs de Monte Carlo. Les résultats sont

répertoriés dans le tableau V-3. La différence de dose moyenne entre les calculs du TPS et de MC

étatent d’environ 0.589%.
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[

f
rTreatment Iel{Lg

Reference isodose//‘/

/

Prescription points
(100% dose

—16.9Gy

—47 Gy

*  Contol points at 225 mm
®  Duwell positions

88Gy
76y

356y

Figure V- 7: La distribution de dose pour un cvilindre vaginal de diamétre de 5.5 cm et une longueur de
traitement de 3.4 cm avec 18 positions d’arrét (3™ cas). A droit les résultats du TPS et a gauche les résultats

de simulation PHITS

Indice Temps Dose Dose de Dose Dose de Différences
de d’arrét TPS prescription MC prescription relatives
position (S) (Gy) TPS (%) (Gy) MC (%) (%)
1 155,67 6,08 86,8 6,08 86,9 0,003
2 139,57 6,32 90,3 6,36 90,8 0,574
3 98,12 6,52 93,2 6,55 93,6 0,466
4 95,50 6,67 95,3 6,71 95,8 0,519
5 60,45 6,78 96,9 6,80 97,1 0,230
6 42,93 6,86 98,0 6,36 98,1 0,057
7 0,00 6,91 98,8 6,90 98,6 0,101
8 0,00 6,95 99,3 6,91 98,7 0,565
9 0,00 6,98 99,7 6,88 98,4 1,365
10 0,00 7,00 100,1 6,90 98,6 1,441
11 0,00 7,02 100,3 6,91 98,6 1,638
12 0,00 7,03 100,4 6,94 99,1 1,319
13 51,69 7,02 100,2 6,94 99,2 1,078
14 72,72 6,97 99,6 6,96 99,4 0,161
15 92,87 6,39 98,4 6,89 98,4 0,044
16 129,66 6,75 96,4 6,77 96,8 0,351
17 147,19 6,56 93,7 6,58 93,9 0,242
18 155,07 6,32 90,3 6,34 90,6 0,342

Tableau V - 3: Comparaison de la dose obtenue par calcul de MC et TPS aux points anatomiques pour le

3" cas
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II1.1.4 Comparaison des résultats du TPS avec la simulation MC du 4™ cas
clinique

Rappelons que les parametres du traitement du 4™ cas clinique sont :

La longueur du traitement : 4.0 cm ;

Le nombre des points de controle de la dose : 21 ;
Le diametre de applicateur : 3.5 cm

Les nombre des positions d’arrét de la source : 21 ;
La dose prescrite : 7 Gy.

0 O 0O O O

Dans la figure V-8, les contours correspondent aux doses 14, 10.5, 7 (100% de la dose prescrite),
4.9 et 3.5 Gy pour la longueur de traitement de 3.6 cm ont été tracés. De plus, la dose calculée aux
points anatomiques a été obtenue et comparée aux calculs de Monte Carlo. Les résultats sont
répertoriés dans le tableau V-4. La différence de dose moyenne entre les calculs du TPS et de MC

étatent d’environ 0.59%.

14 Gy
10.5Gy

76y

Prescription points il
(100% dose)

% Control paints at 2.5 mm
= Dwell positions

Reference isodose

rTreatment lengt Active dwell

position

1eure V- 8: La distribution de dose pour un cvilindre vaginal de diamétre de 5.5 cm et une longueur de

Figure V- 8: La distribut; le d viimdre vaginal de d tre de 3. t une long 1

traiterent de 4.0 cm avec 21 positions d’arrét (4™ cas). A droit les résultats du TPS et a gauche les résultats
de simulation PHITS
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Indice Temps Dose Dose de Dose Dose de Différences
de d’arrét TPS prescription MC prescription relatives
position (S) (Gy) TPS (%) (Gy) MC (%) (%)
1 145,59 5,88 84,0 5,88 84,0 0,017
2 129,73 6,12 87,4 6,15 87,8 0,412
3 103,60 6,31 90,1 6,36 90,8 0,740
4 80,26 6,45 92,2 6,52 93,1 1,087
5 68,13 6,56 93,7 6,60 94,2 0,566
6 46,67 6,62 94,6 6,67 95,2 0,684
7 25,20 6,67 95,3 6,71 95,9 0,616
8 0,00 6,70 95,7 6,72 96,0 0,312
9 0,00 6,73 96,1 6,71 95,8 0,366
10 0,00 6,76 96,6 6,71 95,8 0,808
11 0,00 6,30 97,1 6,74 96,3 0,862
12 0,00 6,84 97,7 6,77 96,7 1,026
13 19,21 6,89 98,4 6,83 97,5 0,914
14 30,80 6,93 98,9 6,36 98,0 0,965
15 49,47 6,95 99,3 6,90 98,6 0,652
16 69,06 6,94 99,1 6,91 98,7 0,486
17 87,43 6,89 98,5 6,89 98,4 0,007
18 97,52 6,80 97,1 6,81 97,2 0,074
19 104,25 6,65 95,0 6,68 95,4 0,380
20 121,06 6,44 92,0 6,48 92,5 0,585
21 134,51 6,18 88,4 6,23 89,1 0,879
Tableau V - 4: Comparaison de la dose obtenue par calcul de MC et TPS aux points anatomiques pour le
4" cas

Les courbes d’isodoses pour les quatre cas cliniques ont été obtenues a la fois par TPS et par
simulation MC. De plus, les doses recues par les points anatomiques ont été comparés. Par
conséquent, les résultats obtenus par PHITS sont en bon accord avec les résultats de TPS a moins

de 0.6%.

III.2 Optimisation de la dose par la méthode de régularisation de Tikhonov
Apres avorr valider le code de simulation par la comparaison des doses aupres les points
anatomiques situés sur la surface du volume cible avec le TPS a 'aide de 'optimisation graphique,
nous avons optimisés la distribution de dose en utilisant la régularisation de Tikhonov, et afin de
vérifier la validité pratique de I'algorithme développé, les résultats du modele mathématique obtenus
par cette méthode d’optimisation ont été utilisés comme des parametres d'entrée dans le TPS et les
plans de traitement sont générés et évalués. Les résultats obtenus sont présentés sous forme des

tableaux et des courbes d’isodoses pour les quatre cas cliniques étudiés.
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II1.2.1 Résultats du 1° cas clinique

Les résultats de 'optimisation de la dose par la régularisation de Tikhonov sont présentés sur la

figure V-9 et le tableau V-5.

D’apres les résultats de 'optimisation graphique du 17 cas clinique, la dose maximale recue par les
points anatomiques était de 7.23 Gy et la dose minimale était de 6.38 Gy avec une dose moyenne
de 6.89 Gy. De plus, la différence moyenne entre la dose recue par les points anatomiques et la
dose prescrite était d’environ 2.47%. Par contre, la différence obtenue entre la dose prescrite et la
dose obtenue par la régularisation de Tikhonov était de 0.719% avec une dose maximale de 7.07 Gy,

une dose minimale de 6.80 Gy et une dose moyenne de 6.99 Gy.

Indice  Temps Dose Dose de

de d’arrét TPS prescription
position S (Gy) TPS (%)

1 224,39 6,83 97,61

2 125,81 6,95 99,23

3 17,89 7,05 100,68

4 1,03 7,06 100,81

5 1,03 7,05 100,76

6 1,03 7,00 100,05

7 1,03 6,99 99,89

8 1,03 7,02 100,35

9 36,49 6,95 99,27

10 36,51 6,96 99,38

11 41,67 6,98 99,68
12 29,86 6,99 99,87

13 1,03 7,02 100,23

14 1,03 7,00 100,06

15 1,03 7,05 100,66

16 1,03 7,07 101,01 Figure V- 9: La distribution de dose optimisée
17 1,03 7,03 100,37 par la régularisation de Tikhonov pour le 1 cas
18 93,42 6,95 99,31 clinique
19 261,5 6,80 97,20

Tableau V - b: Les temps d arrét optimisés et les
doses recues par les points anatomiques du 1" cas
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II1.2.2 Résultats du 2™ cas clinique

Les résultats de 'optimisation de la dose par la régularisation de Tikhonov sont présentés sur la

figure V-10 et le tableau V-6.

me

D’apres les résultats de 'optimisation graphique du 2 cas clinique, la dose maximale recue par les
points anatomiques était de 4.80 Gy et la dose minimale était de 4.19 Gy avec une dose moyenne
de 4.63 Gy. De plus, la différence moyenne entre la dose recue par les points anatomiques et la
dose prescrite était d’environ 7.46%. Par contre, la différence obtenue entre la dose prescrite et la

dose obtenue par la régularisation de Tikhonov était de 0.969% avec une dose maximale de 5.02 Gy,

une dose minimale de 4.86 Gy et une dose moyenne de 4.96 Gy.

Indice  Temps Dose Dose de

de d’arrét TPS prescription r
posiion  (S) Gy) TPS (%) s€

1 303,62 4,36 97,12

p) 107,07 4,95 99,09

3 14,59 1,97 99,49 At

4 1,07 5,00 100,08 - s

5 4,07 4,99 99,88 ; g‘

6 4,07 5,02 100,47 | | \

7 4,07 5,02 100,47 t' '

8 1,07 1,98 99,68

9 15,24 1,91 98,11 __

10 4,07 4,93 98,50 ‘

11 17,18 4,92 98,30

12 1,07 1,96 99,29 Il — o

18 4,07 4,95 99,09 2oy

14 1,07 5,02 100,47 H 230,

15 4,07 4,99 99,88

16 11,99 1,98 99,68 Figure V-1 () L;{ (/13[1‘1'/)11'{1’()11 de dose ()pfil;ll&‘é@

17 144,35 1.03 08.50 par la régularisation d]e ’I.}klz()n()v pourle 2™ cas

18 27831  4.88 97,52 e

Tableau V - 0: Les temps darrét optimisés et les
doses recues par les pornts anatomiques du 2™ cas

II1.2.3 Résultats du 3™ cas clinique

Les résultats de 'optimisation de la dose par la régularisation de Tikhonov sont présentés sur la

figure V-11 et le tableau V-7.
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me

D’apreés les résultats de 'optimisation graphique du 3™ cas clinique, la dose maximale recue par les
points anatomiques était de 7.03 Gy et la dose minimale était de 6.08 Gy avec une dose moyenne
de 6.76 Gy. De plus, la différence moyenne entre la dose recue par les points anatomiques et la
dose prescrite était d’environ 3.58%. Par contre, la différence obtenue entre la dose prescrite et la
dose obtenue par la régularisation de Tikhonov était de 1.17% avec une dose maximale de 6.99 Gy,

une dose minimale de 6.68 Gy et une moyenne de 6.92 Gy.

Indice  Temps Dose Dose de
de d’arrét TPS prescription

position ) (Gy) TPS (%)
1 379,31 6,68 9546
2 183,4 6,81 97,30
3 72,39 6,92 98,86
4 4,18 6,98 99,71
5 4,18 6,99 99,85
6 4,18 6,99 99,85
7 4,18 6,97 99,57
8 4,18 6,95 99,28
9 11,36 6,94 99.14
10 7,98 6,95 99,28
11 19,23 6,97 99,57
12 4,18 6,99 99,85
13 4,18 6,94 99,14
14 4,18 6,94 99,14
15 10,34 6,98 99.71
16 71,38 6,97 99,57 Figure V- 11 s La (/119f177)11{1k)11 de dose optimisée
17 209,77 6,86 98,01 par la régularisation (/]c‘ 7 tkhonov pour le 3™ cas
18 357,04 6,69 95,61 clinique

Tableau V - 7: Les temps darrét optimisés et les

doses recues par les pornts anatomiques du 3™ cas

II1.2.4 Résultats du 4™ cas clinique

Les résultats de 'optimisation de la dose par la régularisation de Tikhonov sont présentés sur la

figure V-12 et le tableau V-8.

D’apres les résultats de 'optimisation graphique du 4™ cas clinique, la dose maximale recue par les
points anatomiques était de 6.95 Gy et la dose minimale était de 5.88 Gy avec une dose moyenne

de 6.62 Gy. De plus, la différence moyenne entre la dose recue par les points anatomiques et la
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dose prescrite était d’environ 5.37%. Par contre, la différence obtenue entre la dose prescrite et la
dose obtenue par la régularisation de Tikhonov était de 1.23% avec une dose maximale de 6.91 Gy,

une dose minimale de 6.74 Gy et une dose moyenne de 6.91 Gy.

Indice  Temps Dose Dose de

de d’arrét TPS prescription
position S (Gy) TPS (%)
1 337,02 6,75 96,43
2 202,85 6,85 97,80
3 104,22 6,93 98,94
4 4,28 6,92 98,93
5 13,31 6,90 98,59
6 4,28 6,96 99,37
7 4,28 7,00 99,96
8 4,28 6,96 99,37
9 4,28 6,93 98,98
10 39,13 6,91 98,68
11 28,59 6,91 98,68
12 35,5 6,92 98,88
13 8,45 6,95 99,27
14 7,4 6,98 99,76
15 4,28 6,96 99,37
16 36.67 6.08 99.76 Fioure V-1 2 L;z. (1’11%1'1’/)11(1’011 de dose ()1){1’1211196@
17 774 6.86 98.00 par la régularisation (lti ?7]{/1011()1" pour le 4™ cas
18 35,7 6,97 99,56 chnique
19 62,78 6,97 99,56
20 204,61 6,84 97,70
21 327,2 6,74 96,33

Tableau V - 8: Les temps d arrét optimisés et les
doses recues par les points anatormiques du 4™ cas

II1.8 Evaluation des plans de traitement
Les Histogrammes de Dose-Volume (DVHs) cumulatifs ont été obtenus aupres du TPS SagiPlan
pour les quatre cas chniques étudiés et présentés sur la figure V-13. Les volumes de référence de
43.24, 68.47, 70.76, 76.50 cm’, sont les volumes englobés par I'isodose de référence (1009%) pour le

1, 2™, 3™ et 4™ cas clinique, respectivement.

Pour les graphiques DVHs, tout point de la courbe mdique le volume (en %) qui recoit la dose
mdiquée (en Gy). Pour le 17 cas, le total du volume cible a recu au moins 99,149% de la dose prescrite,

tandis que 99.9% du volume cible a recu la dose prescrite (7 Gy).
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Figure V- 13 Histogrammes cumulatils de dose-volume (DVH) pour les quatre cas cliniques

Le tableau V-9 résume les parametres de DHV obtenus pour les cas étudiés, y compris Vi (volume
recevant 100% de la dose prescrite), Do (dose recue par 1009% du volume cible), COIN (Conformity
Index) et CI (Coverage Index).

CI est la fraction du volume cible qui re¢oit une dose égale ou supérieure a la dose de référence, 1l

est exprimé par I’équation suivante :

V-2)

ou Voo est le volume recevant 100% de la dose prescrite, Vi, est le volume total cible.
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COIN décrit comment la dose de référence englobe le volume cible et exclut les structures non-
cibles. La fraction du volume cible, qui est couverte par la dose de référence, est décrite par cl et la

fraction du volume total couvert par la dose de référence appartenant au volume cible par c2.
COIN =cl " ¢2 (V-=3)

Dans le cas idéal CI et COIN doivent égal a 1.

Les paramétres

du DVH 17 cas 2™ cas 3™ cas 4™ cas
Volume de. 43,24 68.47 70.76 76.50
référence (cm’)
Do 99.14% 98.2% 98.71% 99.71%
Vioox 99.9% 99.8% 99.7% 1009%
COIN 0.84 0.77 0.77 0.76
CI 0.99 0.98 0.98 0.99

Tableau V - 9: Paramétres de DVH pour les quatre cas cliniques
Les temps d’arrét ont été optimisés pour donner une dose uniforme le long de la surface latérale de
'applicateur en utilisant la méthode de régularisation de Tikhonov sur les points de dose. Cette
méthode d'optimisation vise a obtenir des doses égales aux points anatomiques, situés dans la
muqueuse vaginale, en sélectionnant correctement les temps d'arrét aux positions individuelles
d'arrét. Les points anatomiques étaient situés 5 mm de la surface de chaque applicateur en regard
des positions d’arrét. Sur la base des temps d’arrét optimisés, les plans de doses ont été

automatiquement calculés.

Quand un plan de traitement a été généré, le physicien a ajusté manuellement la ligne d’1isodose de
prescription (de référence) pour correspondre a la surface du volume cible. En raison du fort
gradient de dose, un léger désalignement entre les deux a entrainé une grande différence de dose.
Lors de la planification mverse, le plan généré mettait strictement en ocuvre le niveau de dose
appliqué a la surface du volume cible. Des différences dosimétriques ont donc pu étre observées
lors de la comparaison ; la différence de dose moyenne obtenue par la planification manuelle entre
la dose prescrite et calculée était de 7.46%, par contre cette différence diminue a 0.96% lors de la

planification inverse par I'algorithme développé dans cette étude (pour le 2™ cas).

D’apres les résultats obtenus dans cette étude, les plans de traitements créés automatiquement a

l'aide de l'algorithme développé étaient acceptables.
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IV. Conclusions

Cette étude, faisant partie des efforts visant a se conformer aux bonnes pratiques de curiethérapie
HDR dans le traitement de cancer endocavitaire du fond vaginal. Elle décrit un algorithme de

planification de traitements automatisés avec des applicateurs cylindriques.

L’uniformité de la dose a été évaluée par 'application d’une technique d’optimisation de la dose a
quatre cas cliniques. La distribution de dose a été optimisée en utilisant la régularisation de Tikhonov
ahin d’obtenir des solutions du probleme inverse qui donne des temps d’arrét optimaux de la source
pour délivrer automatiquement une dose uniforme aux points anatomiques situés a des distances

cibles dans la muqueuse vaginale.

Notre étude a démontré que 'algorithme développé est réalisable et est cliniquement acceptable. 11
peut aussi étre étendu a des doses de prescription, des longueurs de traitement, des profondeurs et

des diametres de cylindre différents en évitant la planification manuelle.

Pour des travaux ultérieurs, 1l est possible de tester cette méthode pour traiter des cas plus complexes
utilisant d'autres applicateurs gynécologiques en curiethérapie HDR, par exemple des traitements

avec I'applicateur tandem-and-ovoid et tandem-and-ring.
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Conclusion générale

De nos jours, I'utilisation des rayonnements ionisants en curiethérapie a approuvé son efficacité
dans les traitements des cancer localisés. La maitrise de plus en plus affinée des calculs de dose
délivrée aux tumeurs et aux organes voisins et la simulation compléte des traitements ont
considérablement augmenté le succes de ces traitements.

Aujourd’hui, avec I'évolution des techniques de traitement, d’autres aspects comme le diagnostic
précis de la tumeur, la simulation et le contréle du traitement, ont pris une importance capitale dans
la planification des traitements. Dans le cadre des applications de la curiethérapie en clinique, le
calcul prévisionnel de la distribution de dose est réalisé a 'aide d’un systeme de planification de
traitement TPS (7Treatment Planning System). Toutefols, pour certains cas bien spécifiques
(variation de dose, hétérogénéités ...), les systemes de planification de traitement existants restent
limités dans la précision du calcul de la distribution de dose. La méthode Monte Carlo (MC)
représente aujourd’hui une alternative et un outil performant pour modéliser la réponse en dose et
calculer d’autres parametres nécessaires aux applications dosimétriques. Elle est de plus en plus
utilisée dans la planification de traitement en clinique dans des situations ot les méthodes analytiques
conventionnelles ne sont pas suffisantes. Clest la seule méthode qui simule véritablement
I'interaction entre le rayonnement et la matiere puisque I'interaction rayonnement matiére est de
type stochastique. En plus, elle permet le calcul des dépots d’énergie dans des structures complexes
a trois dimensions et de modéliser facilement un grand nombre de sources, ce qui n’est pas toujours
le cas pour les autres méthodes.

Dans ce travail, nous avons réalisé une modélisation complete et une étude dosimétrique détaillée
de la source médicale de Cobalt-60 utilisée en curiethérapie a haut débit de dose au Centre
d’Oncologie Al Azhar (COAA) a Rabat. Les caractéristiques dosimétriques de cette source ont été
calculées en utilisant le code Monte Carlo EGS). Pour effectuer nos calculs nous nous sommes
référés aux travaux du groupe de travail « 7ask Group N°43 » de I'American Association of Physicists
m Medecine (AAPM). Pour valider notre modélisation, nous avons comparé nos résultats aux

valeurs disponibles dans la littérature. Par conséquent, des accords satisfaisants ont été obtenus.

Les différences les plus importantes sont observées a des distances proches de la source (inférieure
a 1 cm du centre de la source), et ces différences diminuent au fur et a mesure que la distance
augmente. Cela s'explique par la vanation de la distribution de dose a proximité de la source, due a

une atténuation plus élevée des photons dans cette zone. En outre, la différence pourrait
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probablement étre attribuée a l'influence du modele géométrique simplifié de la source, des

extrémités et de I'épaisseur du cable utilisé dans notre travail.

Apres la validation de notre modélisation de la source étudiée, nous avons étudié la distribution de
dose dans I’eau liquide autour de la source ainsi que dans différents tissus. Les résultats démontrent
que la distribution de la dose était différente dans les os, le tissu adipeux et dans I'eau. Cependant,
la dosimétrie selon le formalisme TG-43 suppose que le patient est composé d'eau a densité
uniforme. Il ne tient pas compte des hétérogénéités du patient, telles que les différences de
composition atomique et de densité pour les différents tissus. Par conséquent, les parametres
dosimétriques de la source ne seront pas identiques a ceux de l'eau, ce qui a été révélé dans les

résultats obtenus.

Une étape mmportante du processus de curiethérapie HDR est la planification du traitement.
Contrairement aux énormes progres observés dans la planification de la radiothérapie par faisceau
externe ces dernieres années, des progres relativement mineurs ont été accomplis dans la
planification du traitement par curiethérapie HDR. La planification manuelle reste I'approche la
plus courante et est la méthode actuellement utilisée pour les traitements. Cependant, 'objectif de
notre travail nécessitait également de mettre en place un systeme de dosimétrie basé sur I'utilisation
des algorithmes mathématiques d’optimisation de la dose afin d’obtenir des plans de traitement
automatiquement et rapidement pour des applications de la curiethérapie HDR. Dans un premier
temps, nous avons réalisé une vérification dosimétrique des plans de traitement générés par la
méthode de planification inverse basée sur une optimisation mathématique en utilisant la
régularisation de Tikhonov, pour produire des temps d’arrét optimaux de la source afin de délivrer
une dose uniforme aux points anatomiques situés aux distances cibles. Les résultats du modele
mathématique ont été utilisés comme des parametres d'entrée dans le TPS SagiPlan, pour le but de
s’assurer que la dose calculée, par la simulation MC en utilisant le code PHI'TS, correspond bien a
la dose planifiée par le TPS. Les résultats obtenus étaient en bon accord avec des écarts qui ne
dépassent pas 1.5%. Par conséquent, 'objectif clinique est atteint. De plus, la dose prescrite est
délivrée automatiquement aux points anatomiques d’une maniere uniforme.

Apres la validation de notre systeme de dosimétrie, nous avons modélisé un fantdbme gynécologique
et un cylindre vaginal de la curiethérapie HDR pour un traitement de cancer du fond vaginal, avec

la source radioactive de “Co. Cette étude, faisant partie des efforts visant a se conformer aux bonnes
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pratiques de curiethérapie HDR dans le traitement des cancers gynécologiques. Luniformité de la
dose a été évaluée par I'application de la technique d’optimisation de la dose, développée dans ce

travail, a quatre cas cliniques.

Notre étude a démontré que I'algorithme développé est réalisable et est cliniquement acceptable.
Par conséquent, des plans de traitement sont automatiquement et rapidement générés et la dose
prescrite a été délivrée uniformément aux points anatomiques situés a des distances cibles dans la
muqueuse vaginale (A 5 mm de la surface de I'applicateur). De plus, la mise en forme manuelle des
1sodoses utilisée dans la planification manuelle pour la préparation du plan de traitement pourrait
étre évitée pour délivrer la dose prescrite aux distances cibles en utilisant cette méthode développée,
tout en maintenant la haute qualité des plans de traitement, gagner du temps et d’obtenir un meilleur
traitement pour les patients. Le présent algorithme peut aussi étre étendu a des doses de

prescription, des longueurs de traitement, des profondeurs et des diametres de cylindre différents.

Au cours de ce travail, nous avons étudié et analysé les capacités et les limites des deux méthodes
de planification de traitement : planification inverse et directe (manuelle) dans des cas cliniques
concrets. La capacité principale de cette méthode, en comparaison avec la méthode manuelle, est la
bonne couverture du volume cible avec la distribution de dose la plus douce et uniforme, tout en

ménageant les tissus normaux.

Nous avons réussi a mettre en pratique une nouvelle méthode de planification inverse basée sur
I'optimisation de la dose par la régularisation de Tikhonov, qui a été étudiée théoriquement dans
des fantomes gynécologiques et pratiquement dans des cas cliniques (pour le traitement du cancer

du fond vaginal).




