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Résumé

Les techniques de planification automatisée visent à réduire le temps de planification ma-
nuelle et la variabilité inter-opérateurs sans compromettre la qualité du plan. C’est pourquoi
la planification automatique gagne rapidement du terrain en pratique clinique. Cependant, il
n’est pas encore certain qu’elle puisse véritablement égaler la qualité obtenue par des physiciens
expérimentés. L’objectif de cette étude multicentrique est d’évaluer les performances de trois
solutions automatiques sur une cohorte de patients atteints de cancer ORL.

Cette étude, menée par le GORTEC (Groupe Oncologie Radiothérapie Tête et Cou), porte
sur 14 patients précédemment traités au Centre Léon Bérard de Lyon avec des plans manuels. Ils
ont été replanifiés à l’aide de trois solutions automatiques : mCycle (Elekta) au centre de Lyon,
Ethos 1.1 (Varian) au CHU de Charleroi-Chimay et MCO a posteriori (RayStation 2023A) au
Centre Oscar Lambret de Lille, ainsi que manuellement avec le TPS Eclipse 16.1. Les solutions
ont été comparées en évaluant les différences de dose délivrée aux cibles et aux organes à risque
(OAR). Pour ce faire, nous avons calculé les indices de qualité des plans (PQI) et compté le
nombre de critères cliniques validés. Un contrôle qualité des plans a également été réalisé.

Aucune différence significative n’a été constatée entre les cinq méthodes de planification.
Cependant, le patient lui-même a un impact significatif sur le PQI du plan de traitement. Une
analyse approfondie des composantes du PQI (OAR et PTV) a révélé des différences statis-
tiquement significatives entre les solutions. Lorsque le PQI OAR est élevé, le PQI PTV est
faible, reflétant un compromis clinique. Aucune corrélation significative n’a été constatée entre
ces deux scores. Le nombre de critères validés varie selon les patients, mais la tendance indique
un plus grand nombre de critères PTV respectés par rapport aux organes à risque. Tous les
plans ont réussi le contrôle qualité.

Les solutions automatisées évaluées ont produit des plans de traitement ORL de qualité
équivalente à ceux produits manuellement, confirmant une utilisation clinique ultérieure. Les
plans obtenus étaient indépendants de l’opérateur et n’ont nécessité aucune optimisation ulté-
rieure ni intervention manuelle.
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Introduction

Les cancers des voies aéro-digestives supérieures (VADS), couramment appelés cancers oto-
rhino-laryngés (ORL) ou cancers de la tête et du cou, incluent un ensemble de tumeurs malignes
qui touchent diverses régions anatomiques telles que la cavité buccale, le pharynx, le larynx,
les sinus ainsi que les glandes salivaires. Le cancer de l’oropharynx, qui touche principalement
la partie centrale de la gorge, connaît une augmentation significative [26, 8].

La radiothérapie est une méthode thérapeutique essentielle dans la prise en charge de ces
cancers. La radiothérapie externe emploie des radiations ionisantes pour tuer les cellules can-
céreuses tout en préservant dans la mesure du possible les tissus sains et les organes adjacents,
souvent désignés sous le terme d’organes à risque (OAR). Elle peut être utilisée seule ou en
association avec d’autres méthodes de traitement comme la chirurgie, la chimiothérapie et l’im-
munothérapie. Toutefois, malgré ses bénéfices incontestables, la radiothérapie peut engendrer
d’importants effets secondaires indésirables [26, 8].

Des avancées technologiques, comme la modulation d’intensité, la radiothérapie guidée par
l’image, la radiothérapie stéréotaxique ou encore la radiothérapie adaptative, offrent mainte-
nant la possibilité d’améliorer l’efficacité des traitements tout en réduisant les effets secondaires
indésirables. La planification automatique est également une innovation en radiothérapie. Ac-
tuellement, les plans sont réalisés via un système de planification de traitement (TPS), une
plateforme informatisée qui permet la création manuelle mais assistée des traitements. L’étape
de planification du traitement est chronophage, complexe et nécessite la collaboration de ra-
diothérapeutes, dosimétristes et physiciens médicaux.

La planification automatique a pour objectif d’améliorer la préparation des traitements et
les résultats cliniques en automatisant l’élaboration des plans de traitement [33, 19]. L’auto-
matisation de la planification permet tout d’abord un gain de temps. La réalisation des plans
devient plus rapide, diminuant ainsi le délai entre la simulation et le début du traitement. Le
physicien a également la possibilité de mettre son temps au profit de l’analyse et de l’améliora-
tion des plans plutôt qu’à la création. L’auto-planning renforce la cohérence entre les plans de
traitement en minimisant la variabilité intra-opérateurs. La couverture tumorale et la protec-
tion des tissus sains sont optimisées, ce qui engendre l’amélioration des plans de traitement.
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Ce projet, qui porte sur la planification automatique, est réalisé en collaboration avec le
Groupe Oncologie Radiothérapie Tête Et Cou (GORTEC). Il s’agit d’un groupe créé en 1999
à partir de 5 centres fondateurs français. Actuellement, le nombre d’investigateurs s’élève à
environ 500, comprenant des oncologues, des radiologues, des radiothérapeutes, ainsi qu’une
équipe de physiciens. Le but étant de réaliser des recherches cliniques dans le domaine de la
cancérologie cervico-faciale. Des projets ont déjà été menés par les physiciens médicaux du
groupe, notamment autour des solutions cliniques de contourage automatique dans le cadre
de la radiothérapie adaptative (ART) ORL. Une première publication est d’ailleurs disponible
[14]. Elle met en lumière les enjeux pratiques et techniques de l’ART pour les localisations
tête et cou. Par ailleurs, un autre travail axé sur l’évaluation des performances des solutions
de contourage automatique est en cours de soumission. Il s’intitule : "Delineation of Head and
Neck organs-at-risk in radiotherapy : evaluation of 8 deep learning based commercial solutions
on CT images". Ce travail vise à comparer objectivement plusieurs outils de contourage basés
sur l’intelligence artificielle lors du processus de planification en radiothérapie ORL.

Au cours de ce travail, nous allons évaluer les performances de plusieurs solutions d’auto-
planning pour des traitements ORL. Chaque centre étudie une solution d’auto-planning dispo-
nible sur ses machines de traitement. À l’hôpital André Vésale à Charleroi, nous nous intéressons
à la solution automatique Intelligent Optimization Engine (IOE) du TPS Ethos 1.1 de Varian.
L’objectif premier est de planifier manuellement et automatiquement des plans de traitements
ORL via les TPS Eclipse et Ethos. Le second objectif est de récolter les plans réalisés dans les
divers centres pour ensuite évaluer la qualité des plans automatiques et les comparer aux plans
manuels.

Dans la première partie de ce travail, des notions théoriques concernant le cancer ORL
et la radiothérapie seront exposées. Nous détaillerons également les concepts fondamentaux
nécessaires à la compréhension de la planification d’un traitement en radiothérapie. Ensuite,
le matériel et les méthodes seront explicités. Nous décrirons la cohorte de patients étudiée et
nous expliquerons comment les plans automatiques et manuels ont été réalisés. L’indice de
qualité de plan utilisé pour évaluer la qualité des plans sera également décrit. Les résultats et
la comparaison des plans manuels et automatiques suivront. Il sera également question d’une
discussion concernant ces résultats. Pour finir, une conclusion rassemblera tous les éléments
abordés.
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Chapitre 1
Contexte médical et radiothérapeutique

1.1 Le cancer ORL

À l’heure d’aujourd’hui, le cancer figure parmi les principales causes de morbidité et de mor-
talité dans le monde. Selon les données publiées par le registre du cancer belge, pour l’année
2022, un peu plus de 76.000 nouveaux cas de cancer ont été diagnostiqués [4]. Cette pathologie
est caractérisée par une multiplication anormale et incontrôlée des cellules et touche divers
organes et systèmes du corps humain. Même si des avancées en matière de diagnostic, de prise
en charge et de traitement des cancers ont vu le jour, les cancers semblent être une source de
préoccupations majeures en matière de santé publique.

Étant donné que le cancer ORL est le sujet dont il est question dans le cadre de ce mémoire, nous
allons clarifier le contexte médical en abordant l’anatomie des VADS et en évoquant quelques
concepts épidémiologiques.

1.1.1 Anatomie des voies aérodigestives supérieures
On désigne les voies aérodigestives supérieures comme un ensemble de voies et cavités lo-

calisées dans la partie supérieure des systèmes digestif et respiratoire. Les VADS se composent
de la cavité nasale, la cavité orale, le pharynx et le larynx (Fig. 1.1a).

(a) Localisation des voies
aérodigestives.

(b) Zoom sur le carrefour
aéro-digestif.

Figure 1.1 – Anatomie des voies aérodigestives supérieures [26].
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Le carrefour aéro-digestif, situé au niveau du pharynx et du larynx, est une zone clé où se
croisent les voies respiratoires et digestives. Il permet à la fois le passage et le traitement de
l’air jusqu’aux poumons et le passage des aliments jusqu’à l’estomac. Il est donc impliqué dans
les processus de respiration, phonation, déglutition et olfaction. Une analyse approfondie du
carrefour aéro-digestif (Fig. 1.1b) offre une description des composants du pharynx et du la-
rynx, facilitant la compréhension de leurs fonctions.

Le pharynx établit la connexion entre les fosses nasales et le larynx, ainsi qu’entre la cavité
buccale et l’oesophage. C’est un conduit long qui mesure approximativement 13 cm. Il se divise
en trois parties : le nasopharynx, l’oropharynx et l’hypopharynx.

Au sein du nasopharynx, seul l’air circule car lors de la déglutition, la luette permet l’obstruc-
tion du nasopharynx. La communication entre le nasopharynx et l’oropharynx est également
interrompue pour éviter que les aliments ne remontent vers les cavités nasales . L’oropharynx,
qui possède une ouverture sur la cavité buccale et comprend les amygdales, le voile du palais
et la base de la langue, est un lieu de passage pour l’air et pour les aliments. Il se poursuit par
l’hypopharynx, un conduit qui se continue par l’oesophage et où passent les aliments.

Le larynx est un conduit constitué de cartilages comme le montre la figure 1.2. Les cartilages
sont reliés les uns aux autres par des ligaments, des muscles et des membranes.

Figure 1.2 – Illustration des composants du larynx [26].

Au sein du larynx, les cordes vocales (replis muqueux ligamentaires et musculaires) sont abri-
tées. Elles ont la capacité de vibrer et de générer un son lorsque l’air expiré les traverse. Le
larynx remplit trois rôles majeurs : la phonation, la protection des voies respiratoires en empê-
chant le passage des aliments dans la trachée grâce à la fermeture des cordes vocales, ainsi que
la respiration, puisque l’air inhalé venant du pharynx y circule avant d’atteindre la trachée.

Ce travail porte sur une étude menée auprès de patients atteints d’un cancer oropharyngé.
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1.1.2 Epidémiologie du cancer ORL en Belgique et facteurs de risque
Bien que le cancer ORL soit moins médiatisé que d’autres types de cancers comme ceux du

sein ou de la prostate, il représente néanmoins une part significative des cancers diagnostiqués
chaque année. Parmi les 10 cancers les plus fréquents en 2022, le cancer de la tête et du cou
occupe la 5ème position chez les hommes et la 9ème position chez les femmes. Il a été mis en
évidence que les hommes sont davantage touchés (1943 cas) par rapport aux femmes (778 cas)
(Fig. 1.3).

Figure 1.3 – Incidence des 10 cancers les plus fréquents en Belgique en 2022 [4].

Comme mentionné précédemment, les cancers ORL englobent une variété étendue de sous-
localisations. Les données recueillies par localisation permettent de mettre en évidence que
chez les hommes, le cancer de l’oropharynx est le plus fréquent (27.8%), suivi de près par celui
de la cavité buccale (24%) et du larynx (23.5%). En revanche, pour les femmes, c’est le cancer
de la cavité buccale qui est le plus fréquent (33.4%), puis vient celui de l’oropharynx (27.5%)
et du larynx (12.1%) (Fig. 1.4).

Figure 1.4 – Incidence par sous-localisations des cancers ORL en Belgique en 2022 [9].

Les différences d’incidence observées pourraient être expliquées par divers facteurs de risque,
parmi lesquels le tabac et l’alcool sont les principaux.
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À ces facteurs, s’ajoute également l’infection par le papillomavirus humain. D’autres éléments,
tels qu’une mauvaise hygiène bucco-dentaire ou encore une exposition professionnelle prolongée,
peuvent aussi accroître les risques de développer un cancer ORL [26].

1.2 La radiothérapie externe moderne
Dans le domaine médical, la radiothérapie représente l’un des principaux traitements contre

le cancer. Cette technique de traitement utilise des rayonnements ionisants afin de détruire
les cellules cancéreuses ou de bloquer leur capacité de prolifération. L’irradiation aura un effet
sur les cellules cancéreuses mais également sur les tissus sains environnants. C’est pourquoi il
est primordial de les préserver. Les rayonnements ionisants auxquels sont exposées les cellules
tumorales, peuvent être de différents types : des photons, des particules lourdes ou des électrons.

Ces radiations ionisantes vont interagir avec l’ADN (Acide DésoxyRibonucléique) des cellules
tumorales et y provoquer des dommages. Les lésions à l’ADN peuvent être induites de ma-
nière directe en cassant les brins d’ADN par transfert direct de l’énergie radiative ou bien de
manière indirecte via la génération de radicaux libres provenant de l’ionisation des molécules
d’eau intracellulaire (Fig. 1.5). La structure de la molécule d’ADN va être altérée par l’action
des rayonnements ionisants, ce qui va empêcher la division et la multiplication des cellules
cancéreuses, provoquant progressivement leur élimination.

Figure 1.5 – Action des rayonnements ionisants sur l’ADN : effet direct et indirect [24].

Depuis les années 1890, la radiothérapie est utilisée par les professionnels de santé pour soigner
presque toutes les formes de cancer. Avec le temps, les découvertes et les avancées technologiques
ont conduit à une amélioration significative de l’efficacité des traitements et de la sécurité des
patients. Ces évolutions ont permis de considérer la radiothérapie comme l’un des traitements
de référence dans la lutte contre le cancer. D’ailleurs, selon l’Organisation Mondiale de la Santé
(OMS) et l’Agence Internationale de l’Énergie Atomique (AIEA) [36], près de 50% des patients
atteints d’un cancer ont recours à une radiothérapie au cours de l’évolution de la maladie.
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Pendant longtemps, la radiothérapie a souffert des possibilités limitées de la technologie et
des connaissances des phénomènes physiques tels que les interactions rayonnements/matière. Il
était complexe de pouvoir irradier la tumeur de manière homogène et avec une dose suffisante
sans exposer de manière excessive les tissus sains environnants, ni entraîner d’effets secondaires
importants.

Avec l’essor des accélérateurs linéaires souvent désignés sous l’acronyme LINAC (LINear AC-
celerator), capables de produire des faisceaux de haute énergie, la radiothérapie a connu une
évolution majeure en termes de précision et de modulation de dose. Aujourd’hui, les traite-
ments effectués à l’aide de ces machines modernes font appel à des méthodes avancées telles
que la modulation d’intensité, l’arc thérapie volumétrique modulée, ou encore la radiothérapie
guidée par l’image. Ces approches s’accompagnent de l’utilisation de collimateurs multilames
(MLC) et d’outils d’imagerie embarquée, favorisant une meilleure conformation du faisceau et
un positionnement précis du patient. La figure 1.6 illustre un exemple d’accélérateur linéaire
utilisé actuellement en clinique à l’hôpital André Vésale à Charleroi ainsi qu’une représentation
schématique.

(a) LINAC TrueBeam Varian du CHU
André Vésale à Charleroi [Image person-
nelle].

(b) Représentation schématique
d’un LINAC [62].

Figure 1.6 – Illustration d’un accélérateur linéaire moderne.

Ces techniques plus sophistiquées utilisées au quotidien sont détaillées ci-dessous.

1.2.1 Techniques d’irradiation externe

1.2.1.1 3D-CRT

La première technique de traitement utilisée en clinique est la radiothérapie conforma-
tionnelle 3D (3D-CRT). Cette méthode, qui repose sur l’imagerie à 3 dimensions de la
tumeur, a été développée suite à l’apparition de la tomodensitométrie en 1974 [23].

Lors de la planification du traitement à l’aide du TPS, le choix de la balistique de l’irradiation
(nombre, incidence et énergie des faisceaux) revient au physicien médical qui prend en considé-
ration la localisation de la tumeur et l’anatomie du patient. Initialement, la forme du faisceau
était ajustée au volume tridimensionnel de la tumeur grâce à des caches, blocs en plomb coulés
et personnalisés pour chaque patient (Fig. 1.7a). Plusieurs plombs étaient employés lors du
traitement, ce qui ne facilitait pas la manipulation.
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Le collimateur multilames (MLC) intégré au LINAC (Fig. 1.7b) a progressivement remplacé les
caches en plomb, permettant avec la modélisation tridimensionnelle du volume cible, d’avoir
une meilleure couverture tumorale et de limiter les doses aux OAR et, par conséquent, les effets
secondaires. Le MLC a également facilité la mise en œuvre des traitements en supprimant le
besoin de dispositifs lourds et complexes.

(a) Cache en plomb. (b) Collimateur multilames.

Figure 1.7 – Evolution des dispositifs de collimation en radiothérapie [39].

L’irradiation d’un tel traitement est délivrée de manière séquentielle sous différents angles fixes,
cela signifie que le gantry tourne pour positionner le faisceau à chaque angle prescrit, mais il
est statique lors de l’irradiation.

1.2.1.2 IMRT

Étant donné que la technique de radiothérapie conformationnelle 3D connaissait des limites
dont une conformité moins précise causée par l’uniformité de l’intensité du faisceau sur l’entiè-
reté de la zone traitée, la radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité
(RCMI ou IMRT : Intensity Modulated Radiation Therapy en anglais) est apparue en 1990.
Cette technique a permis de moduler l’intensité du rayonnement à l’intérieur d’un même fais-
ceau afin de mieux contrôler la distribution de dose. Pour offrir une flexibilité maximale au
système lors de l’optimisation de la fluence des faisceaux, la balistique d’un traitement de ce
type comprend généralement entre 5 et 7 faisceaux (Fig. 1.8).

Figure 1.8 – Exemple du positionnement des champs de traitement pour les
techniques 3D-CRT, IMRT et VMAT dans le cas d’un cancer du sein [55].

Notons qu’un traitement IMRT peut être délivré suivant deux modalités : statique (step-and-
shoot SS ou SMLC-IMRT) ou dynamique (sliding window SW ou DMLC-IMRT).
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Dans la première approche, les lames du MLC restent immobiles pendant que le faisceau est
actif. Une fois l’irradiation terminée, le MLC change de position pour correspondre à une
nouvelle forme de champ. Pour ce qui est de la seconde approche, la situation est différente :
les lames du MLC se déplacent en continu et à vitesse variable pendant l’émission du faisceau
[39]. Ces deux procédés distincts conduisent à une modulation différente de la fluence, comme
on peut le voir sur la figure 1.9.

Figure 1.9 – Modulation d’intensité en IMRT : Approche SW vs. SS [39].

Pour la technique SMLC-IMRT, on remarque que la modulation de la fluence est sous forme
de paliers discrets, où l’intensité du rayonnement varie selon les différents segments planifiés.
Tandis que pour la technique DMLC-IMRT, la modulation est dynamique.

1.2.1.3 VMAT

Depuis 2005, le concept d’IMRT a été amélioré, rendant possible une irradiation continue
et dynamique grâce à la rotation du LINAC autour du patient. C’est le commencement de
l’utilisation de la radiothérapie avec modulation d’intensité volumétrique par arc-
thérapie (VMAT : Volumetric Modulated Arc Therapy). La méthode VMAT repose sur
la modulation de 3 paramètres en continu : la position des lames du MLC, l’intensité du
faisceau et la vitesse de rotation du gantry. Le développement du VMAT a permis de réduire
la durée des séances d’environ 50% par rapport à la technique SMLC-IMRT [29], d’améliorer la
couverture tumorale et de diminuer la dose aux OAR tout en maintenant un fort gradient de
dose. La balistique VMAT correspond à des arcs plutôt qu’à des faisceaux fixes (Fig. 1.8). En
fonction de l’emplacement de la lésion, des demi-arcs peuvent être suffisants. Cette technique
sera développée plus en détail par la suite, puisqu’elle occupe une place centrale dans ce travail.

1.2.2 Techniques de guidage et de repositionnement

1.2.2.1 IGRT

En parallèle du développement des techniques d’irradiation, la méthode de radiothéra-
pie guidée par l’image (IGRT : Image-Guided Radiation Therapy) s’est progressivement
imposée comme un outil indispensable d’amélioration de la précision des traitements. Il existe
plusieurs techniques d’imagerie embarquée ; toutefois, la méthode la plus couramment employée
est le CBCT (Cone Beam Computed Tomography).

Ce type d’imagerie est réalisé grâce à un tube RX monté sur le LINAC qui a la capacité de
tourner autour du patient et de visualiser, avant l’irradiation, l’anatomie en 3D du patient.
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Ces images sont comparables à celles d’un scanner diagnostic, mais de qualité inférieure 1. Des
décalages entre l’image prise par le CBCT et l’image de référence prise en simulation peuvent
être mis en évidence et corrigés via un recalage automatique ou manuel (Fig. 1.10), ce qui permet
d’ajuster le positionnement du patient avant chaque séance, afin de minimiser les incertitudes
[18].

Figure 1.10 – Illustration du recalage prostatique du CBCT sur le scanner de
simulation [31].

1.2.2.2 SGRT

En complément de l’IGRT, une autre technique de guidage a récemment émergé. Il s’agit
de la radiothérapie guidée par la surface (SGRT - Surface Guided Radiation Therapy),
permettant de repositionner le patient et de le surveiller en temps réel. Cette technologie utilise
des systèmes optiques (Identify, Catalyst, AlignRT, ...) ce qui évite une exposition addition-
nelle aux rayonnements ionisants. Avant le traitement, une surface de référence est enregistrée.
Pendant l’irradiation, les caméras installées au plafond projettent un motif lumineux sur la
peau du patient et comparent en continu la position actuelle à la référence (Fig. 1.11a). Cette
comparaison est visible au poste de commande (Fig. 1.11b) et en cas de mouvement dépassant
les tolérances établies, l’irradiation est interrompue automatiquement pour empêcher une irra-
diation hors cible. La méthode SGRT améliore la précision des traitements tout en augmentant
le confort du patient. En effet, l’utilisation de tatouages ou de marquages cutanés, tradition-
nellement employés pour le positionnement, peut être réduite, bien qu’elle reste nécessaire dans
certaines situations spécifiques, notamment en cas de défaillance du système SGRT.

(a) Exemple de caméras
optiques 3D. (b) Exemple d’interface du système SGRT.

Figure 1.11 – Illustrations du système SGRT en radiothérapie [15].

1. Le faisceau conique du CBCT produit davantage de rayonnements diffusés, réduisant ainsi le contraste et
créant du bruit au sein de l’image.
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1.3 La radiothérapie adaptative
Pour tous les traitements en radiothérapie, l’irradiation est façonnée au volume cible et les

techniques d’imagerie permettent de corriger un déplacement de la tumeur [30]. Cependant, il
apparaît que des modifications anatomiques comme une fonte ou une déformation du volume
tumoral ainsi que des OAR ne peuvent pas être prises en charge par les méthodes de correction
de positionnement conventionnelles. Or, il est pertinent d’en tenir compte, car dans certaines
situations, le déplacement des structures anatomiques peut engendrer une différence significa-
tive entre la dose prévue lors de la planification et la dose vraiment reçue par les divers tissus.
C’est pour cette raison qu’à la fin des années 1990, le concept de radiothérapie adaptative
(ART : Adaptive Radiation Therapy) a vu le jour [2].

Cette technique de radiothérapie externe vise à adapter en cours de traitement, le plan, en
fonction des évolutions et variations anatomiques et physiologiques du patient afin d’améliorer
la précision et de réduire les toxicités aux tissus sains. Plusieurs stratégies de radiothérapie
adaptative ont été mises en oeuvre. On distingue principalement l’adaptation offline (diffé-
rée), l’adaptation online (en direct) et il existe aussi une adaptation hybride parfois nommée
approche plan-of-the-day [30]. Une courte description de chacune de ces radiothérapies adap-
tatives est fournie ci-dessous.

1.3.1 La radiothérapie adaptative offline
L’adaptation d’un traitement offline est réalisée entre les séances de radiothérapie sans la

présence du patient. Si des modifications anatomiques progressives sont décelées sur les images
acquises lors du CBCT journalier, alors un nouveau plan sera élaboré et délivré lors des séances
suivantes. Comme le montre la figure 1.12, cette technique est applicable aux cancers de la
sphère ORL. Pour un patient concerné par ce cancer, la réduction du volume de la tumeur a
été mise en évidence au cours de la 3ème semaine de traitement (Fig. 1.12B), ce qui a donné
lieu à un nouveau plan de traitement.

Figure 1.12 – Illustration de la distribution de dose suite aux variations
anatomiques au cours d’un traitement ORL. A : Dose planifiée sur le CT de
simulation. B : Dose délivrée sans replanification pendant le traitement (semaine
3). C : Dose délivrée avec replanification pour épargner les glandes parotides. Les
parotides sont représentées par le trait rouge. Le volume rouge représente le
volume cible clinique [10].
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Il s’avère que, grâce à l’adaptation offline, un bénéfice dosimétrique sur les parotides a été
quantifié. Une comparaison entre la dose avec (Fig. 1.12C) et sans (Fig. 1.12B) replanification
a été faite. L’étude a souligné que dans 85% des cas, la replanification a permis de diminuer la
dose moyenne aux parotides d’environ 4,6 Gy [10, 30].

Toutefois, cette approche de radiothérapie adaptative rencontre quelques difficultés, comme la
réalisation de nouveaux plans dans un délai restreint ou encore la définition de directives rela-
tives à l’adaptation du traitement.

1.3.2 La radiothérapie adaptative hybride
L’adaptation hybride d’un traitement est une stratégie qui a été majoritairement étudiée

dans le cadre de lésions pelviennes, comme le cancer de la prostate, de la vessie et du col
de l’utérus [2]. Elle consiste à établir une bibliothèque de plans de traitement. Au sein de
cette bibliothèque, on retrouve plusieurs plans de traitement avec une anatomie qui diffère.
Par exemple, au cours de la simulation, trois examens CT sont effectués (vessie pleine, vessie
intermédiaire et vessie vide). Par conséquent, trois stratégies de traitement seront mises en
œuvre. Pendant le traitement, après l’acquisition de l’image tomographique du jour, le plan
de traitement présent dans la bibliothèque qui convient le mieux et qui est le plus adapté sera
sélectionné pour être délivré. Le processus d’adaptation hybride décrit ci-dessus est représenté
schématiquement à la figure 1.13.

Figure 1.13 – Illustration du processus de radiothérapie adaptative hybride [3].

Bien que l’approche plan-of-the-day soit un compromis entre l’adaptation offline et online, elle
présente certaines limites. Tout d’abord, l’élaboration de la bibliothèque est complexe et de-
mande une charge de travail supplémentaire en amont pour anticiper les scénarios possibles.
De plus, comme le nombre de plans est limité, il se peut que l’anatomie du patient ait évolué
en dehors des scénarios prévus. Il faut également considérer l’impact de cette méthode sur le
patient, la réalisation de 3 scanners entraîne une triple irradiation ainsi qu’un temps supplé-
mentaire et un dérangement non négligeable pour le patient. C’est pour cette raison que des
stratégies de radiothérapie adaptative online sont suggérées [2].
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1.3.3 La radiothérapie adaptative online
Après les approches offline et hybride, la radiothérapie adaptative online marque une avan-

cée vers une adaptation du traitement en direct, c’est-à-dire pendant que le patient est sur
la table [2]. La planification de ce type de traitement est similaire aux autres méthodes. En
revanche, lors du traitement, l’acquisition quotidienne d’images 3D ne sert pas uniquement au
positionnement, mais permet également de réévaluer l’anatomie du jour et éventuellement de
réadapter le plan [46].

À chaque séance, une nouvelle délimitation des volumes cibles et des organes à risque est réali-
sée, suivie du recalcul d’un plan de traitement correspondant à cette anatomie. Ce processus est
systématique : il offre la possibilité de comparer, pour chaque fraction, la qualité dosimétrique
du plan adapté et du plan initialement prévu. C’est ensuite à l’appréciation du radiothérapeute
de traiter le patient avec le plan recalculé, soit de maintenir le plan initial si la couverture
tumorale et la protection des organes critiques restent satisfaisantes. Dans la majorité des cas,
c’est le plan adapté qui est sélectionné.

Pour illustrer les propos précédents, intéressons-nous à un cas clinique représenté sur la figure
1.14. En comparant la coupe axiale du scanner de planification initiale avec celle du CBCT ac-
quis le jour du traitement, on constate des modifications anatomiques notables, en particulier
concernant la prostate et le remplissage de la vessie et du rectum.

Figure 1.14 – Exemple de variations anatomiques observées sur coupes axiales
entre le CT de planification initial (à gauche) et le CBCT de traitement (à droite)
[Image personnelle].

Dans un protocole de traitement standard, ces variations anatomiques sont tolérées dans cer-
taines limites. Toutefois, grâce à l’adaptation, il a été possible d’optimiser la répartition de la
dose pour qu’elle corresponde exactement à l’anatomie du jour.

Comme l’illustre l’histogramme dose-volume (DVH) représenté sur la figure 1.15, comparant
le plan de référence et le plan adapté, cette approche a permis une amélioration dosimétrique
notable, notamment une réduction significative de la dose reçue par la vessie, ainsi qu’une légère
amélioration de la couverture du PTV. Cette stratégie s’inscrit dans une perspective de méde-
cine personnalisée, cherchant à ajuster continuellement le traitement en fonction des évolutions
individuelles du patient tout au long de sa prise en charge.
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Figure 1.15 – Comparaison dosimétrique entre le plan de référence et le plan
adapté à l’aide du DVH [Image personnelle].

Toutefois, ces étapes d’adaptation, en particulier la modification des contours et le recalcul du
plan de traitement, sont complexes et nécessitent un temps considérable si elles sont réalisées
manuellement. Dans un contexte clinique où le patient est déjà positionné sur la table de traite-
ment, il est essentiel que cette procédure soit effectuée rapidement et efficacement afin d’éviter
de prolonger la durée de la séance [14].

C’est notamment dans ce contexte que l’automatisation devient particulièrement pertinente
[30]. L’auto-contourage et l’auto-planning sont des outils fortement recommandés qui per-
mettent de diminuer de manière significative le temps requis pour la replanification, tout en
assurant une qualité dosimétrique en accord avec les objectifs préétablis [14].

Ce type de traitement s’effectue généralement sur des machines dédiées, spécifiquement éla-
borées pour la radiothérapie adaptative en ligne et au sein desquelles les outils automatiques
sont directement intégrés. On distingue deux catégories de machines de traitement, à savoir le
MR-LINAC dont le MRIdian de Viewray et l’Unity d’Elekta sont utilisés en routine clinique,
ainsi que l’Halcyon de Varian.

Le MR-LINAC combine une imagerie par résonance magnétique (IRM ou MRI en anglais) et
un accélérateur linéaire tandis que l’Halcyon est un accélérateur linéaire qui utilise des images
CBCT. Toutefois, ces dispositifs utilisent tous deux l’intelligence artificielle et des algorithmes
d’optimisation afin de produire rapidement des contours et des plans de traitement d’une qua-
lité équivalente à ceux réalisés manuellement [46].

Il est important d’avoir une bonne maîtrise des outils d’évaluation et des dispositifs utilisés
dans le contexte de l’ART. Même si l’automatisation est souvent conseillée, une vérification
humaine reste indispensable. De plus, des ajustements manuels peuvent être nécessaires, en
particulier lors de la délimitation des structures anatomiques. C’est pourquoi la mise en œuvre
de ces traitements online repose sur la mobilisation d’une équipe multidisciplinaire hautement
qualifiée et formée aux outils spécifiques, composée de médecins radiothérapeutes, de physiciens
médicaux et de technologues en radiothérapie présents chaque jour lors du traitement. Chacun
d’eux joue un rôle essentiel dans le déroulement du traitement adaptatif online : de l’acquisition
des images à la validation des contours et du plan de traitement [14].
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Chapitre 2
Concepts fondamentaux de la planifica-
tion en radiothérapie

2.1 Planification d’un traitement

2.1.1 Workflow en radiothérapie
Un traitement en radiothérapie externe se base sur une succession d’étapes cliniques et

physiques. Le patient est guidé à suivre ce parcours défini, allant de la première consultation
jusqu’à l’administration du traitement, période pendant laquelle il reçoit un accompagnement
constant. Une illustration qui résume ce parcours se trouve sur la figure 2.1 .

Figure 2.1 – Schéma du déroulement d’un traitement en radiothérapie externe,
illustrant les étapes successives depuis la consultation jusqu’à l’administration du
traitement [34].

Dans la suite, nous allons expliciter les étapes les plus pertinentes pour ce travail, c’est-à-dire
celles qui impliquent le physicien médical (étapes 5 et 6 de la figure 2.1).
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2.1.2 Volumes en radiothérapie
Pour mieux appréhender la suite de cet ouvrage, il est intéressant de poser certaines dé-

finitions concernant les volumes à irradier. Ces définitions sont issues des recommandations
publiées par l’International Commission on Radiation Units and Measurements (ICRU) dans
deux rapports (ICRU 50 et 62) [11]. On identifie principalement trois volumes cibles successifs
ainsi que deux volumes (traité et irradié) représentés schématiquement sur la figure 2.2a.

• GTV : le GTV (Gross Target Volume) est le volume tumoral macroscopique. Il com-
prend l’entièreté des lésions tumorales qui peuvent être détectées et observées à l’aide
des techniques d’imagerie actuelles.

• CTV : le CTV (Clinical Target Volume) fait référence au volume cible anatomocli-
nique. Il représente une éventuelle extension microscopique de la maladie. Autrement
dit, le GTV ainsi que des régions qui pourraient être envahies par des cellules cancé-
reuses.

• PTV : le PTV (Planning Target Volume) est défini comme le CTV étendu par une marge
géométrique 1 (de quelques mm) destinée à pallier les incertitudes associées au position-
nement du patient (variations entre les fractions), aux mouvements internes (respiration,
péristaltisme), ainsi qu’à la précision des systèmes de positionnement.

• Volume traité : le volume traité est le volume qui reçoit au moins 95% de la dose
prescrite, une dose considérée comme cliniquement suffisante pour assurer le contrôle
tumoral.

• Volume irradié : le volume irradié est le volume recevant une dose significative, géné-
ralement définie comme au moins 50% de la dose prescrite.

(a) Volumes cibles selon la
terminologie ICRU [39].

(b) Délinéation des volumes cibles et
OAR sur coupe axiale d’un CT ORL
(Image personnelle).

Figure 2.2 – Représentation des volumes de traitement et OAR en radiothérapie.

1. Pour ce qui est des ORL, la marge utilisée dans notre centre est de 4 mm.
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Du point de vue du physicien médical, le volume de référence pour la planification du traitement
est le PTV afin de maximiser la probabilité de traiter le CTV. Une coupe axiale ORL se trouve
sur la figure 2.2b, elle met en évidence le PTV et quelques organes à risque contourés par le
médecin.

2.1.3 Planification du traitement
Sur base des images CT, de la prescription et de la délinéation des volumes cibles et OAR,

le physicien médical est en mesure d’effectuer le plan de traitement. Cette étape consiste à
concevoir un plan qui va respecter la prescription médicale. Pour y parvenir, il utilise un TPS
qui va permettre de simuler l’interaction des faisceaux avec les tissus du patient.

Le physicien doit pour cela être familiarisé avec les algorithmes de calcul de dose implémentés
dans le TPS, afin de sélectionner le modèle qui convient le mieux au site traité et aux besoins
cliniques, en particulier pour ce qui est de la précision dans les zones hétérogènes.

C’est également à lui que revient le choix des paramètres techniques tels que le nombre et
l’orientation des faisceaux, leur énergie, ainsi que la modulation de leur forme et de leur inten-
sité, en fonction de la localisation, de la taille et de la forme de la tumeur.

Il se charge aussi de l’optimisation du plan de traitement, une démarche durant laquelle il vise
à garantir une couverture homogène et suffisante du PTV et une épargne maximale des organes
voisins. Cette optimisation est basée sur des objectifs cliniques établis sous forme de contraintes
dosimétriques, souvent hiérarchisées selon leur priorité clinique. Ces considérations forment le
socle de l’étape d’optimisation, détaillée plus tard dans ce chapitre.

Le physicien est donc contraint d’ajuster les paramètres d’optimisation afin de maintenir au
mieux cet équilibre complexe entre efficacité tumorale et préservation des tissus sains, tout en
considérant les tolérances de dose et les informations spécifiques données par le radiothérapeute.

Une fois la distribution de dose calculée par le TPS, il reste à évaluer le plan. Cette évaluation
s’effectue grâce à des outils de visualisation, sujets que nous aborderons par la suite.

2.1.4 Algorithmes de calcul de dose
Lors de la planification d’un traitement, il est essentiel de bien comprendre comment la

dose est délivrée à la tumeur et aux tissus sains. Cette dose est calculée en utilisant des al-
gorithmes complexes, qui sont intégrés dans les TPS. Ces algorithmes simulent la trajectoire
des radiations dans les tissus, en intégrant à la fois les données anatomiques et les propriétés
physiques du rayonnement utilisé. Ces outils offrent une visualisation en trois dimensions de
la dose, essentielle pour la planification et l’optimisation du traitement. Différents algorithmes
de calcul de dose ont été utilisés dans les divers centres impliqués dans le projet GORTEC sur
l’auto-planning. Nous allons brièvement décrire ces algorithmes.

2.1.4.1 Mécanisme de transfert et de dépôt d’énergie

Avant d’aborder les différents algorithmes de calcul de dose, il est nécessaire de présenter les
grandeurs physiques sur lesquelles reposent la majorité des modèles de calcul de dose, à savoir
le KERMA, la dose absorbée et le TERMA.
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KERMA et dose absorbée

Quand les photons interagissent avec la matière, l’énergie du rayonnement n’est pas immédia-
tement absorbée. Elle est initialement transférée aux électrons, puis déposée au sein des tissus
au cours de leur trajectoire. Ce processus s’effectue en deux grandes étapes physiques.

La première étape correspond à l’interaction du photon avec un électron du tissu, généralement
par effet Compton ou effet photoélectrique. Le photon lui transfère alors une partie ou l’inté-
gralité de son énergie, le mettant ainsi en mouvement.

Cette étape est quantifiée par le KERMA (Kinetic Energy Released per unit MAss, ou Energie
cinétique délivrée par unité de masse), noté K et défini comme l’énergie cinétique moyenne
transférée aux électrons dĒtr par unité de masse dm [43] :

K = dĒtr

dm

Le KERMA s’exprime en joules par kilogramme (J/kg), soit en Gray (Gy) dans le système in-
ternational. Il ne tient pas compte de la manière dont l’énergie transférée sera ensuite déposée
localement.

La seconde étape correspond au dépôt réel de l’énergie dans un volume de tissu par les électrons
mis en mouvement. Ces électrons interagissent à leur tour avec la matière par ionisation et
excitation, et perdent progressivement leur énergie le long de leur trajectoire. Ce dépôt d’énergie
est quantifié par la dose absorbée D. Si dĒab est l’énergie moyenne transmise par le rayonnement
ionisant à un petit volume du milieu de masse dm, la dose absorbée peut être définie par [43] :

D = dĒab

dm

Figure 2.3 – Représentation schématique du transfert d’énergie d’un photon (hν)
et du dépôt d’énergie au sein du tissu [5].

Sur la figure 2.3 sont illustrées schématiquement les étapes décrites ci-dessus. En (a), le photon
incident hν interagit avec un électron du tissu, lui transférant de l’énergie cinétique, ce qui
correspond au KERMA. À cette étape, des photons diffusés hν’ ou des photons de freinage hν”
(Bremsstrahlung) peuvent également être émis. En (b), l’électron ainsi éjecté, avec son énergie
cinétique (K.E.), se déplace dans le tissu où il provoque des ionisations secondaires, générant
parfois des rayons delta (deuxième électron résultant d’une collision électron-électron à haute
énergie), et dépose progressivement son énergie. Cette phase correspond à la dose absorbée.
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TERMA

Pour les calculs de dose au sein d’un volume, il est nécessaire d’étendre la notion de KERMA
au TERMA (Total Energy Released per unit MAss). Le TERMA représente l’ensemble de
l’énergie transférée localement aux électrons par les photons primaires, en tenant compte de
l’atténuation du faisceau dans le milieu. Le TERMA en un point r⃗, T (r⃗), exprimé en Gray
(Gy), est représenté via l’équation suivante [43] :

T (r⃗) = Φ(r⃗) · µen(r⃗)
ρ(r⃗)

où :
— Φ(r⃗) est la fluence énergétique du faisceau photonique (en J/m2),
— µen(r⃗)/ρ(r⃗) est le coefficient d’absorption massique d’énergie (en m2/kg).

2.1.4.2 Noyau de dépôt d’énergie et calcul de dose

L’estimation de la dose locale déposée au sein des tissus ne peut être réalisée uniquement
à partir du TERMA, qui représente l’énergie transférée localement par les photons aux élec-
trons. En effet, cette énergie n’est pas intégralement absorbée au point d’interaction : elle est en
grande partie transportée à distance par les électrons secondaires. C’est la raison pour laquelle
le concept de kernel (connu aussi sous le nom de noyau de dépôt de dose) a été introduit dans
certains algorithmes de calcul de dose. Le kernel est une fonction mathématique tridimension-
nelle notée K(r⃗ − r⃗′), qui modélise la distribution spatiale de l’énergie déposée dans le volume
autour du point d’interaction r⃗′.
Mathématiquement, cette distribution est représentée par une convolution spatiale entre le
TERMA T (r⃗) et le kernel K(r⃗ − r⃗′), ce qui donne la dose D(r⃗) [34] :

D(r⃗) = T (r⃗) ⊛ K(r⃗) =
∫∫∫

V

T (r⃗′) · K(r⃗ − r⃗′) dr⃗′

Le principe de la convolution appliquée au calcul de dose est illustré sur la figure 2.4. À partir
d’une distribution d’énergie initiale (TERMA), chaque point d’interaction photonique contribue
à la dose finale en redistribuant l’énergie selon le kernel. L’effet global de la dose absorbée résulte
de la superposition des contributions issues de l’ensemble du volume irradié. L’algorithme de
convolution/superposition repose précisément sur ce principe.

Figure 2.4 – Principe du calcul de la dose par convolution du TERMA et du
kernel [50].
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Il existe plusieurs manières de modéliser le noyau de dépôt de dose utilisé dans la convolution.
Le choix de cette fonction dépend du niveau de précision recherché, de la complexité du milieu
irradié et des performances de calcul disponibles.

En pratique, différents types de noyaux ont été développés, allant des modèles les plus simples
aux modèles tridimensionnels complexes, capables de s’adapter à la densité électronique ou à la
composition tissulaire. Ces kernels se distinguent principalement par leur forme géométrique,
leur dépendance directionnelle et leur capacité à intégrer les hétérogénéités du milieu. Les trois
types principaux sont : le noyau ponctuel (point kernel), le noyau de type pinceau (pencil ker-
nel), et le noyau tridimensionnel dépendant du milieu [38].

Pour faciliter la compréhension des différences conceptuelles entre les types de noyaux, la figure
2.5 illustre une comparaison entre un point kernel (a) et un pencil kernel (b).

(a) Point kernel. (b) Pencil kernel.

Figure 2.5 – Comparaison entre un noyau ponctuel (a) et un noyau de type
pinceau (pencil beam) (b) [50].

Le point kernel est une fonction de dépôt d’énergie isotrope autour du point d’interaction pho-
tonique. Il modélise la redistribution de l’énergie secondaire de manière symétrique dans toutes
les directions, indépendamment de l’orientation du faisceau incident ou des propriétés du tissu
environnant [43].

Le pencil kernel quant à lui repose sur la décomposition du faisceau de photon en une multi-
tude de micro-faisceaux élémentaires, chacun modélisé par une fonction directionnelle étroite
suivant l’axe du faisceau. Ce type de noyau ne tient pas compte de la diffusion latérale des
électrons. L’énergie déposée s’étale principalement dans la direction longitudinale avec peu de
contribution hors axe. Il est utilisé dans les algorithmes de type A [38].

Les algorithmes les plus avancés utilisent des noyaux 3D anisotropes dont la forme varie selon la
densité électronique et la composition du tissu. Ces noyaux modélisent précisément le transport
latéral et longitudinal des électrons secondaires, en tenant compte de la distance parcourue
dans le milieu et des changements d’atténuation [38]. Ces algorithmes dits de type B et C sont
détaillés dans le tableau 2.1.

20



2.1.4.3 Algorithmes Monte Carlo et déterministes

Après avoir présenté les modèles basés sur le point kernel, nous allons nous intéresser aux
méthodes qui représentent les approches les plus avancées actuellement disponibles en calcul
de dose.

Ces approches ne se contentent plus d’utiliser des kernels préétablis, mais reposent sur une mo-
délisation directe du transport des particules dans le milieu irradié. On distingue principalement
deux grandes familles :

• Les méthodes stochastiques, représentées par les algorithmes Monte Carlo (MC),
• Les méthodes déterministes, illustrées notamment par l’algorithme Acuros XB.

Algorithme Monte Carlo

L’algorithme MC utilise des procédés aléatoires, autrement dit des techniques probabilistes
pour simuler la trajectoire des particules au sein de la matière. Pour ce faire, MC tient compte
des processus physiques à l’échelle microscopique (diffusion Compton, effet photoélectrique,
production de paires,...). Chaque particule est suivie dans le volume du patient : son trajet, ses
interactions, la génération d’électrons secondaires, et le dépôt local d’énergie sont simulés en
tenant compte des propriétés du milieu traversé (densité, composition atomique,...) [34]. C’est à
partir de la statistique des événements simulés que l’on peut obtenir la dose. L’approche Monte
Carlo simule de manière explicite les interactions individuelles des particules avec le milieu, ce
qui en fait la méthode de référence en termes de précision même si elle repose sur des approxi-
mations [58]. Bien que réputée pour gérer les zones hétérogènes, le temps de calcul demeure long.

Algorithme Acuros XB

Acuros XB est un algorithme de calcul de dose déterministe développé par Varian Medical Sys-
tems, intégré dans les systèmes de planification Eclipse et Ethos. Contrairement aux méthodes
de convolution/superposition qui utilisent des kernels pour modéliser la propagation de la dose,
Acuros XB repose sur une résolution numérique de l’équation du transport des particules (Linear
Boltzmann Transport Equation, LBTE). L’équation LBTE décrit le comportement macrosco-
pique des particules de rayonnement lorsqu’elles traversent la matière et interagissent avec elle.
Cette approche offre la possibilité de modéliser avec précision l’interaction des photons et des
électrons secondaires avec les tissus. Elle prend en considération l’hétérogénéité des matériaux,
la complexité des structures anatomiques et les propriétés physiques locales [52].

Pour résoudre cette équation, Acuros XB procède à une discrétisation du problème en trois
dimensions fondamentales [60] :

• En espace (le volume du patient est découpé en voxels),
• En angle (les directions de propagation des particules sont discrétisées selon un ensemble

fini de directions),
• En énergie (le spectre d’énergie est segmenté en groupes d’énergie).

Cette approche permet une description fidèle des interactions rayonnement-matière, mais peut
induire des erreurs systématiques liées à la résolution de discrétisation choisie dans ces trois
dimensions.
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L’algorithme calcule successivement la fluence photonique incidente, la fluence photonique dif-
fusée, la fluence électronique collisionnée, puis enfin la dose absorbée, en tenant compte pré-
cisément des hétérogénéités tissulaires à l’échelle du voxel. Le résultat peut être exprimé en
termes de "dose to water" ou "dose to medium" selon les besoins cliniques, les deux étant liées
[60]. Grâce à cette méthode, Acuros XB atteint une précision proche de celle du Monte Carlo,
tout en permettant des temps de calcul compatibles avec l’usage clinique quotidien.

2.1.4.4 Classification des algorithmes de calcul de dose

En pratique, les algorithmes de calcul de dose se distinguent par la manière dont ils modé-
lisent le kernel de dose, la prise en compte des hétérogénéités, et la précision de leurs calculs.

Ces différences ont conduit à une classification usuelle en trois grandes catégories :
• Type A : approches simplifiées qui modélisent la propagation de la dose principalement

selon la profondeur, avec une prise en compte limitée de la diffusion latérale ;
• Type B : méthodes plus avancées intégrant un kernel tridimensionnel et les hétérogé-

néités avec une meilleure précision ;
• Type C : algorithmes de haute précision qui simulent directement ou résolvent l’équa-

tion du transport des particules, sans recours à un kernel fixe.

Les algorithmes utilisés dans le cadre de ce travail sont classés dans le tableau 2.1 selon cette
typologie, en précisant leurs principales caractéristiques [13].

Table 2.1 – Comparaison des algorithmes de calcul de dose selon leur classification (types A,
B, C).

Type A Type B Type C

Algorithmes
utilisés

Pencil Beam Convolution/Superposition,
Collapsed-Cone, AAA

Acuros XB, Monte
Carlo

Dimension du
kernel

1D 3D (kernel volumique) Pas de kernel

Hétérogénéités Correction longitudi-
nale. Pas de prise en
compte du parcours
latéral des électrons

Correction 2D. Prise en
compte latérale et longitu-
dinale du parcours latéral
des électrons

Très bonne prise en
compte des hétérogé-
néités (3D)

Précision Moyenne Bonne à très bonne Très élevée

Temps de cal-
cul

Rapide Modéré Long (MC), Modéré
(Acuros XB)

Acuros XB 16.1, algorithme déterministe de type C, est l’algorithme utilisé en clinique au CHU
de Charleroi au sein des TPS Eclipse et Ethos et, par conséquent, utilisé lors de cette étude.
D’autres algorithmes ont été employés par les autres centres participants à l’étude du GORTEC.

En radiothérapie, le choix de l’algorithme de calcul de dose dépend d’un compromis entre
précision et temps de calcul. Si les méthodes pencil beam restent utiles pour leur rapidité et
les milieux homogènes, les algorithmes de convolution/superposition constituent le standard
clinique, offrant une bonne précision dans la majorité des cas. Pour les situations complexes
(interfaces os-air, champs très petits, zones hétérogènes), les algorithmes de type C deviennent
indispensables.
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2.1.5 Algorithmes d’optimisation

2.1.5.1 Algorithme PO

Dans les systèmes de planification Eclipse et Ethos développés par Varian Medical Systems,
l’optimisation inverse des plans de traitement VMAT pour les faisceaux de photons repose sur
l’algorithme PO, acronyme de Photon Optimization [52].

L’objectif principal de l’algorithme PO est de calculer, à partir d’un ensemble d’objectifs cli-
niques, une modulation de fluence permettant d’obtenir une distribution de dose qui respecte
les contraintes imposées. Chaque objectif est formalisé sous forme de fonction de coût, qui
évalue l’écart entre la dose calculée et la dose souhaitée.

L’algorithme cherche à minimiser une fonction objectif, qui est la somme pondérée des dif-
férentes fonctions de coût associées aux structures. Chaque contrainte est affectée d’un poids
(nommé priorité au sein du TPS), déterminé par l’utilisateur en fonction de son importance
clinique. Ainsi, PO ne recherche pas une solution unique optimale au sens mathématique strict,
mais plutôt un compromis clinique acceptable, tenant compte des priorités [39].

La fonction objectif F peut être exprimée de manière simplifiée sous la forme [51] :

F =
N∑

i=1
wi · fi(d)

où :
— N est le nombre total d’objectifs,
— wi est le poids attribué à chaque objectif,
— fi(d) est la fonction de coût locale associée à l’objectif i.

L’optimisation se déroule sur la base d’une matrice, qui relie chaque variation de fluence à son
effet sur la dose dans les voxels du plan. À chaque itération, l’algorithme évalue la distribution
de dose courante, calcule la valeur de la fonction objectif, puis ajuste les fluences pour améliorer
la conformité aux objectifs. Cette méthode de résolution progressive est détaillée plus loin dans
cette section.

Cependant, la dose obtenue dans cette phase est une estimation rapide, qui n’intègre pas tous
les effets physiques complexes du transport de dose. C’est pourquoi, une fois l’optimisation
terminée, un recalcul de dose précis est systématiquement effectué à l’aide d’un algorithme de
calcul de dose tel qu’Acuros XB.

Bien que l’algorithme PO repose sur le même principe fondamental de planification inverse,
sa mise en œuvre diffère selon la technique de traitement utilisée (IMRT ou VMAT) en raison
des degrés de liberté et des contraintes mécaniques propres à chacune. L’optimisation VMAT,
utilisée dans le cadre de ce travail, repose sur une logique plus complexe. Le traitement étant
délivré en rotation continue autour du patient, l’algorithme PO doit optimiser simultanément
plusieurs paramètres à chaque position angulaire : la fluence délivrée qui est modulée à travers
la forme du MLC, le débit de dose et la vitesse de rotation du gantry.
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Ces paramètres sont ajustés sur des points de contrôle angulaires (control points), généralement
espacés de 2° à 4° selon le logiciel, répartis le long de l’arc. L’optimisation devient ainsi multi-
paramétrique, avec une forte interdépendance entre les paramètres spatiaux et temporels. Une
étape spécifique de l’optimisation (souvent considérée comme la quatrième étape) permet de
transformer la fluence calculée en un plan réalisable techniquement, en accord et compatible
avec les capacités mécaniques de l’accélérateur. [52].

Au cours de l’optimisation, le physicien peut intervenir pour ajuster les priorités, modifier les
objectifs ou en introduire de nouveaux.

Optimisation VMAT par résolution progressive

En ce qui concerne la technique VMAT, l’optimisation se distingue également par sa straté-
gie algorithmique appelée résolution progressive (progressive resolution), décrite dans le guide
utilisateur [52]. Cette méthode repose sur un passage progressif à travers plusieurs niveaux de
résolution angulaire, dans lesquels le plan est optimisé en partant d’une modélisation grossière
(faible nombre de segments de dose), puis en augmentant graduellement la précision à mesure
que l’optimisation converge.

Concrètement, l’algorithme PO commence par une fluence initiale générée à partir de formes
de champs MLC uniformes et peu de points de contrôle angulaires. À chaque niveau, un plus
grand nombre de segments de dose est introduit, permettant une représentation plus fine de
la distribution angulaire. La fluence est recalculée, les formes de champs ajustées, et les pa-
ramètres tels que le débit de dose ou la vitesse de rotation sont modifiés en conséquence. Ce
processus itératif affine ainsi le plan tout en maintenant la stabilité de l’optimisation [52, 61].

Cette démarche multi-niveaux est illustrée sur la figure 2.6, qui présente au départ 5 points de
contrôle à espacement égal (a). Les positions du MLC et les unités moniteurs (UM) des 5 points
de contrôle initiaux sont obtenues. Ensuite, la résolution d’échantillonnage est augmentée. 5
points de contrôle sont ajoutés au plan et optimisés (b). La résolution d’échantillonnage est
augmentée continuellement et d’autres points de contrôle sont ajoutés au plan jusqu’à atteindre
le nombre total de points de contrôle. Le nombre de points de contrôle lors de chaque étape
d’optimisation est de 5, 10, 20, 40 et 60, tandis que l’espacement correspondant est de 72°, 36°,
18°, 9° et 6°.

Figure 2.6 – Illustration de la stratégie d’échantillonnage progressif - (a) Premier
ensemble de faisceaux avec 5 points de contrôle (espacement de 72°), (b) Deuxième
ensemble de faisceaux avec 10 points de contrôle (espacement de 36°), (c)
Troisième ensemble de faisceaux avec 20 points de contrôle (espacement de 18°),
(d) Quatrième ensemble de faisceaux avec 40 points de contrôle (espacement de
9°), (e) Cinquième ensemble de faisceaux avec 60 points de contrôle (espacement
de 6°) [61].
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Il convient de souligner que l’algorithme PO présenté ici a servi de référence pour l’ensemble
des plans réalisés dans cette étude. Toutefois, dans les autres centres participants, ce sont
principalement des systèmes de planification reposant sur l’algorithme MCO qui ont été utilisés.

2.1.5.2 Algorithme MCO

Plusieurs objectifs cliniques doivent être simultanément pris en compte lors de la réalisation
d’un plan de traitement. Il s’agit généralement de maximiser la couverture du volume tumoral
tout en minimisant l’exposition des organes à risque. Ces objectifs sont souvent concurrents, et
l’optimisation d’un critère se fait au détriment d’un autre.

Afin de gérer ces compromis de manière formelle et structurée, des méthodes dites d’optimisa-
tion multicritère (Multi-Criteria Optimization, ou MCO) ont été développées. Ces approches
permettent de générer ou d’explorer un ensemble de solutions optimales selon différents critères,
facilitant ainsi la prise de décision du planificateur.

La figure 2.7 illustre le principe fondamental de l’algorithme MCO pour un cas simplifié à deux
objectifs. Chaque axe représente un objectif à optimiser : par exemple, l’axe F1 peut corres-
pondre à la couverture tumorale, et l’axe F2 à la dose reçue par un organe à risque. Les points
rouges représentent des solutions dites Pareto-optimales : ce sont des plans pour lesquels aucun
objectif ne peut être amélioré sans en détériorer au moins un autre. L’ensemble de ces points
forme ce qu’on appelle la frontière de Pareto (Pareto Front).

On repère également la présence de deux régions :

• La région inatteignable (infeasible area), située en-dessous de la frontière, comprend
des plans pour lesquels la combinaison des objectifs F1 et F2 ne sont pas physiquement
atteignables.

• La région dominante (dominated area), située au-dessus de la frontière, contient quant à
elle des plans sous-optimaux. Cela indique qu’il existe toujours un plan plus performant
sur au moins un critère.

Figure 2.7 – Représentation de la frontière de Pareto en optimisation
multicritère [59].
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Les flèches rouges et vertes indiquent les compromis possibles entre objectifs : l’amélioration
d’un critère (flèche verte) s’accompagne nécessairement d’une dégradation d’un autre critère
(flèche rouge).

On distingue deux approches possibles de l’optimisation MCO, à savoir MCO a priori et MCO
a posteriori. Pour ce qui est de la méthode MCO a posteriori, un ensemble de plans Pareto-
optimaux est prédéfini, couvrant tous les compromis possibles. L’utilisateur peut par la suite
parcourir de façon interactive la frontière pour choisir la solution la plus appropriée à la si-
tuation clinique [54, 6]. Dans la seconde approche, MCO a priori, le planificateur définit au
préalable les priorités entre objectifs (par exemple via un classement ou des pondérations). Le
TPS génère alors un unique plan optimisé, représentant un seul point sur la frontière de Pareto
[6].

En résumé, l’algorithme MCO permet de visualiser les compromis dosimétriques et de générer
un unique plan ou un ensemble de plans optimaux correspondant aux objectifs cliniques sur la
base des priorités définies en amont.

2.1.6 Outils d’évaluation des plans
Un critère fondamental en radiothérapie est la qualité du plan de traitement, en particulier

la capacité du plan de traitement à adapter précisément la distribution de dose au PTV, tout
en minimisant l’exposition des tissus sains et OAR. Deux outils permettent de réaliser une
analyse visuelle de la répartition spatiale de la dose et d’évaluer qualitativement la qualité d’un
plan de traitement : les courbes isodoses et l’histogramme dose-volume (DVH : Dose-Volume
Histogram). Cependant, une analyse quantitative peut être réalisée à l’aide d’indices spécifiques,
tels que les indices d’homogénéité ou de conformité, permettant de caractériser de manière plus
précise la qualité d’un plan. L’indice de qualité utilisé dans ce travail sera introduit et décrit
dans le chapitre 3 : Matériel et Méthodes.

2.1.6.1 Courbes isodoses

Les courbes isodoses correspondent à une représentation graphique des points du patient
recevant une même dose de rayonnement. Le pourcentage de dose associé à la courbe en ques-
tion sera au moins contenu dans le volume délimité par cette courbe [35]. Le physicien réalise
une analyse visuelle des courbes isodoses présentes sur les différentes coupes anatomiques afin
de juger de la qualité de la répartition de la dose. Dans la majorité des protocoles cliniques, il
est recommandé qu’au moins 95% du PTV soit couvert par l’isodose 95%.

La coupe axiale ORL présentée ci-dessous (Fig. 2.8) montre deux volumes cibles : le PTV High
(69,12 Gy), en bleu, et le PTV Low (56 Gy), en rouge. Les isodoses correspondant à 95% de
chaque niveau de prescription sont représentées respectivement en vert pour le PTV High et
en rose pour le PTV Low.
L’analyse de ces courbes met en évidence une couverture dosimétrique satisfaisante des PTV.
Les isodoses à 95% englobent une large partie des volumes cibles, ce qui suggère que ceux-ci
reçoivent majoritairement une dose conforme à la prescription thérapeutique.
Par ailleurs, aucune zone « froide » (sous-dosée, qui reçoit une dose inférieure à 95% de la
dose prescrite) ni zone « chaude » (surdosée, qui reçoit une dose supérieure à 107% de la dose
prescrite) n’est identifiée sur la coupe analysée, ce qui témoigne d’une bonne homogénéité de
la distribution de dose au sein des PTV.
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Figure 2.8 – Coupe axiale ORL illustrant les volumes cibles PTV High (bleu) et
PTV Low (rouge) ainsi que les isodoses à 95% de la dose prescrite sont
représentées en vert (PTV High) et en rose (PTV Low) [Image personnelle].

2.1.6.2 DVH

L’histogramme dose-volume (DVH) est un graphique représentant la répartition de la dose
reçue par un volume donné (PTV ou OAR) qui permet d’évaluer quantitativement le plan de
traitement. Un exemple de DVH est illustré sur la figure 2.9.

En abscisse, on retrouve généralement la dose exprimée en Gray (Gy) ou en pourcentage de la
dose prescrite, tandis qu’en ordonnée figure le pourcentage ou le volume absolu (en cm3) de la
structure concernée ayant reçu au moins cette dose. Il existe plusieurs façons de représenter un
DVH, selon que l’on choisit d’exprimer la dose et le volume en valeurs absolues ou relatives.
Ces combinaisons donnent lieu à quatre types de graphiques :

— Volume relatif (%) en fonction de la dose (Gy ou %)
— Volume absolu (cm3) en fonction de la dose (Gy ou %)

Chacune de ces représentations met en évidence des aspects complémentaires du plan, permet-
tant d’évaluer à la fois la couverture des volumes cibles et la préservation des organes à risque.

Le DVH est un second outil qui permet au physicien d’évaluer la couverture du volume cible.
Par exemple, pour garantir que la couverture du PTV est adéquate, on s’assure que divers
critères dosimétriques soient atteints tels que D95% > 95% Dp ,D50% = 100% Dp , V95% > 95%
VP T V . En ce qui concerne le surdosage, on vérifie que D2% < 107% Dp.

Ces notations sont généralement utilisées en radiothérapie. Par exemple, D99% > 90% Dp in-
dique qu’au moins 99% du volume cible doit recevoir au moins 90% de la dose prescrite et V95%
> 99% VP T V signifie qu’au moins 95% de la dose prescrite doit être délivrée à au moins 99%
du volume du PTV.
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Figure 2.9 – Exemple d’histogramme dose-volume illustrant la distribution de
dose dans les PTV (en rouge et bleu foncé) et les organes à risque [Image
personnelle].

2.1.7 Contrôle qualité spécifique au patient
Avant toute mise en traitement du patient, le plan doit être approuvé par le médecin et vé-

rifié par le physicien. Il s’agit d’un contrôle qualité individuel appelé Patient - Specific Quality
Assurance (PSQA). Ce contrôle a pour but de s’assurer que l’accélérateur linéaire délivre la
dose précisément en conditions cliniques et qu’elle correspond à celle calculée par le TPS. Pour
ce faire, la vérification est réalisée expérimentalement en irradiant le plan de traitement à l’aide
de dispositifs de mesure adaptés.

Deux approches sont couramment utilisées :

— Contrôle à l’aide d’un imageur portal (intégré à l’accélérateur) permettant d’acquérir
des images et d’enregistrer la distribution de dose délivrée en temps réel ;

— Contrôle à l’aide d’un fantôme dosimétrique 2, souvent équipé de détecteurs (chambres
d’ionisation, films, matrices de diodes), dans lequel le plan est délivré comme s’il s’agis-
sait d’un patient.

Les doses mesurées sont ensuite comparées aux doses calculées par le TPS au moyen d’analyses
quantitatives, telles que le critère gamma. Cette analyse comparative permet au physicien de
s’assurer que la distribution de dose délivrée est conforme aux critères de tolérance définis, et
donc que le plan est valide pour être délivré en clinique.

2. En radiothérapie, un fantôme représente un objet qui permet d’effectuer des mesures de dose ou qui
sert à valider des méthodes de traitement. Ces fantômes peuvent être homogènes, lorsqu’ils présentent une
composition uniforme, ou hétérogènes, lorsqu’ils reflètent la diversité des tissus biologiques. Leur forme peut
varier : on retrouve des volumes géométriques réguliers simples ou encore des modèles anthropomorphes qui
reproduisent la morphologie humaine.
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2.2 Types de faisceaux utilisés en radiothérapie
Lors de la planification, le physicien détermine la géométrie du faisceau et sélectionne le

type de faisceau à utiliser, puisque les traitements radiothérapeutiques peuvent être délivrés
selon deux modalités de faisceau différentes : électrons ou photons.

La deuxième modalité étant la plus courante, nous allons nous intéresser à la production de ce
type de faisceau. On distingue actuellement deux catégories de faisceau de photon disponibles
sur les machines de traitement : les faisceaux filtrés (Flattening Filter en anglais), et les faisceaux
sans cône égalisateur, désignés sous l’acronyme FFF (Flattening Filter Free). Chaque faisceau
possède des caractéristiques physiques spécifiques, qui seront détaillées ultérieurement.

2.2.1 Production d’un faisceau de photons
Le LINAC est un dispositif de traitement complexe qui produit un faisceau de particules

ionisantes d’énergie allant de 6 à 25 MeV. Il se compose d’une multitude d’éléments mécaniques,
électromagnétiques et électroniques, disposés minutieusement afin d’assurer tant la performance
du traitement que la protection du patient (Fig. 2.10). La production du faisceau de photons
repose sur l’accélération des électrons à haute énergie.

Figure 2.10 – Illustration des composants d’un LINAC [35].

Tout d’abord, les électrons sont créés par effet thermoïonique dans une enceinte sous vide ap-
pelée canon à électrons. Ils sont ensuite envoyés dans la section accélératrice (un guide d’ondes
cylindriques constitué d’une série de cavités) où ils subissent une accélération progressive sous
l’effet de champs électromagnétiques alternatifs.

Ces champs sont générés via l’injection d’ondes haute fréquence dans le guide. Ces micro-ondes
sont produites soit par un magnétron, qui sert de source indépendante, soit elles sont issues
d’un signal externe qui va être amplifié par un klystron [42, 35]. La décision d’opter pour l’un
ou l’autre de ces dispositifs repose sur la conception du LINAC et sur la puissance requise. Les
accélérateurs linéaires utilisés en radiothérapie fonctionnent généralement dans la bande S (2–4
GHz) et plus particulièrement à une fréquence de 2998 MHz.
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La synchronisation entre le champ électrique oscillant et le passage des électrons permet une
accélération linéaire efficace, amenant les électrons à des vitesses proches de celle de la lumière.
Une fois leur énergie atteinte, les électrons sont déviés par un aimant de déviation vers une
cible métallique, généralement en tungstène, dans la tête de l’accélérateur. Les électrons vont
donc interagir avec les noyaux de la cible et subir une décélération brutale, ce qui va donner
naissance à un rayonnement de freinage (Bremsstrahlung), qui constitue le faisceau de photons
utilisé pour le traitement [42].

Il est d’usage en radiothérapie de parler par exemple, de faisceau « 6 MV » pour désigner un
faisceau de photons généré par des électrons accélérés sous une tension de 6 MV.

Toutefois, cette expression constitue un abus de langage si elle est interprétée comme une indi-
cation de l’énergie des photons. En réalité, ces photons ont un spectre énergétique continu, dont
la gamme s’étend jusqu’à environ 6 MeV. Une représentation du spectre énergétique utilisée au
sein de notre TPS Eclipse se trouve sur la figure 2.11.

Figure 2.11 – Illustration du spectre énergétique des photons utilisé au sein de
notre TPS [Image personnelle].

Il s’avère que les photons qui sont produits à haute énergie, sont majoritairement émis dans
la direction du mouvement initial de l’électron, c’est-à-dire vers l’avant (0°) (Fig 2.12). Cela
signifie que l’émission des photons par Bremsstrahlung est anisotrope. Ce phénomène résulte
de la conservation de la quantité de mouvement et d’effets relativistes.

Figure 2.12 – Distribution angulaire du rayonnement de freinage en fonction de
l’énergie des électrons incidents qui frappent la cible [42].
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Une justification de ce comportement peut être réalisée à l’aide d’expressions mathématiques
issues de la théorie électromagnétique relativiste.

La puissance émise par unité d’angle solide s’écrit :

dP

dΩ = e2a2

4πc3 · sin2 θ

(1 − β cos θ)5 (2.1)

où a est l’accélération de la particule 3, e est la charge de l’électron, c correspond à la vitesse de
la lumière, β = v

c
est la vitesse relative de l’électron, et θ est l’angle par rapport à la direction

du mouvement.

La relation 2.1 s’applique spécifiquement au cas où la vitesse de la particule est colinéaire à
son accélération. On remarque aussi que la puissance rayonnée par unité d’angle solide (ou
intensité angulaire) dépend fortement de l’angle θ , en particulier lorsque β est proche de 1,
ce qui correspond aux électrons relativistes. Le terme (1 − β cos θ)5 au dénominateur devient
alors très petit lorsque θ tend vers 0, ce qui accentue fortement l’émission vers l’avant.

L’angle sous lequel le maximum d’émission se produit est donné par :

θmax = cos−1
[

1
3β

(√
1 + 15β2 − 1

)]
(2.2)

Lorsque β → 1, on a θmax → 0, ce qui confirme à nouveau que l’émission est fortement concen-
trée vers l’avant.

Dans le cas des électrons relativistes (β → 1), on peut développer la relation (2.1) pour des
petits angles, ce qui donne :

dP

dΩ ∝ (γθ)2

(1 + γ2θ2)5 (2.3)

Le maximum de cette expression est atteint pour :

θmax = 1
2γ

= m0c
2

2E
(2.4)

et l’angle moyen d’émission vaut :
√

⟨θ2⟩ = 1
γ

= m0c
2

E
(2.5)

Ce qui confirme que plus l’énergie des électrons est élevée, plus l’angle d’ouverture d’émission
du faisceau est étroit autour de la direction incidente.

En raison de l’émission préférentielle des photons vers l’avant, la distribution des photons en
sortie de la cible est inhomogène. Bien que l’énergie moyenne des photons soit constante, la
densité de photons étant plus importante au centre, la dose déposée y est également plus élevée
par rapport aux bords du faisceau.

3. Pour être précis, nous devrions plutôt dire sa décélération.
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Cela se traduit par une concentration plus élevée de photons dans l’axe du faisceau et par
conséquent par un profil en cloche centré autour de l’axe de propagation (Fig. 2.14b). Avant
l’apparition de la modulation d’intensité, l’utilisation d’un tel faisceau présentait des limitations
dosimétriques importantes (couverture tumorale et protection des tissus sains plus difficiles).
Pour cette raison, on a introduit un «cône égalisateur» pour homogénéiser un tel faisceau.

2.2.2 Filtration du faisceau et rôle du cône égalisateur

Étant donné que l’on souhaitait avoir en sortie du LINAC une dose homogène à la tumeur,
la filtration du faisceau a été mise en place à l’aide d’un cône égalisateur (Flattening Filter)
(Fig 2.13). Il s’agit d’une pièce métallique usinée en fonction de l’énergie utilisée et conçue pour
homogénéiser un champ 10×10 cm2 à 10 cm de profondeur dans l’eau.

Figure 2.13 – Photographie de deux cônes égalisateurs utilisés dans un LINAC,
correspondant respectivement à une basse (a) et une haute (b) énergie photonique
[56].

La présence du filtre égalisateur a pour effet une atténuation décroissante des photons, de l’axe
vers les bords. Par conséquent, on obtient un profil de dose plat comme représenté sur la figure
2.14a.

Figure 2.14 – Schéma comparatif de la composition de la tête de traitement d’un
accélérateur linéaire avec (a) et sans (b) cône égalisateur. [47].
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2.2.3 Faisceaux sans filtre égalisateur (FFF)
Avec l’essor des techniques de modulation d’intensité (IMRT, VMAT) et l’amélioration des

capacités de calcul des systèmes de planification, l’utilisation du faisceau tel qu’il est natu-
rellement produit, c’est-à-dire sans passage par un filtre égalisateur, est désormais possible et
même couramment exploitée en clinique. Ce mode de fonctionnement, dit Flattening Filter Free
(FFF), abandonne le principe d’un profil de dose transversal plat au profit d’un profil conique,
plus intense au centre et décroissant en périphérie. Les faisceaux FFF sont aujourd’hui parti-
culièrement utilisés pour des traitements de haute précision tels que la stéréotaxie, où un débit
de dose élevé et une réduction de la dose hors champ sont recherchés.

Il convient également de noter que certains accélérateurs linéaires de dernière génération ne
disposent que de faisceaux en mode FFF, comme par exemple l’Halcyon de Varian utilisé en
clinique dans notre centre.

2.2.4 Propriétés dosimétriques des faisceaux FFF et FF
Afin de mieux comprendre les spécificités des faisceaux avec et sans cône égalisateur, il

est essentiel d’en analyser les propriétés dosimétriques fondamentales. Ces dernières incluent
notamment le rendement en profondeur (Percentage Depth Dose - PDD) et le profil de dose,
à partir duquel sont dérivées des caractéristiques. Ces quantités permettent de comparer la
répartition spatiale de la dose entre les faisceaux FFF et ceux délivrés avec filtre (FF), et
d’évaluer leurs implications en termes d’efficacité clinique et de radioprotection.

2.2.4.1 Profils de dose

Le profil de dose illustre la répartition latérale de la dose dans un plan orthogonal à l’axe du
faisceau, à une profondeur spécifique.
On distingue généralement deux types de profils selon la direction dans laquelle la mesure est
faite :

— Profil inplane mesuré dans la direction longitudinale, c’est-à-dire selon la direction du
faisceau dans le LINAC.

— Profil crossplane mesuré dans la direction transversale (direction orthogonale au fais-
ceau).

Dans un faisceau soigneusement réglé, les profils inplane et crossplane devraient être presque
identiques en termes de forme et d’amplitude.
Analysons la variation du profil de dose avec la profondeur, la variation avec la taille du champ
et la dose hors champ.

Variation avec la profondeur

L’analyse des profils de dose à différentes profondeurs met en évidence un comportement diffé-
rent entre les faisceaux filtrés (FF) et non filtrés (FFF).

Pour un faisceau FF, on observe qu’à mesure que la profondeur augmente, la dose en périphérie
du champ diminue plus rapidement en comparaison à la dose à l’axe central.
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Par contre, le faisceau FFF montre une stabilité remarquable de la forme du profil de dose avec
la profondeur : l’atténuation latérale demeure comparable, et le rapport dose au centre/dose à
la périphérie varie très peu. Ces observations sont illustrées à la figure 2.15, où l’on distingue
clairement la variation du profil FF en périphérie, contrairement au profil FFF.

Figure 2.15 – Évolution des profils de dose en fonction de la profondeur pour les
faisceaux filtrés (FF) à gauche et non filtrés (FFF) à droite. [41].

La présence du cône égalisateur dans les faisceaux FF explique ces différences de comportement.
Celui-ci étant plus épais au centre qu’en périphérie, cela engendre une filtration plus importante
des photons au centre du faisceau.
Notons également que les photons de moindre énergie sont plus rapidement absorbés par la
matière, entraînant une diminution graduelle de la dose sur les bords à mesure que l’on pénètre
plus en profondeur. De plus, le cône étant conçu pour une profondeur de référence (10 cm), son
influence est évidente à différentes profondeurs [41].

Sans l’utilisation d’un cône égalisateur, comme c’est le cas pour les faisceaux FFF, le spectre
énergétique présente une variation moindre sur toute la surface du champ. Ainsi, l’absorption
des photons au sein de la matière est équivalente partout. Par conséquent, le profil conserve
pratiquement la même forme à différentes profondeurs [41].

Variation avec la taille du champ

En plus de la profondeur, la dimension du champ irradié influence également la forme du profil
de dose pour les faisceaux FFF. La figure 2.16 présente les profils de dose mesurés pour des fais-
ceaux FFF à 6 MV (X6FFF) et 10 MV (X10FFF), pour différentes tailles de champ : 5×5 cm2,
10×10 cm2, 20×20 cm2 et 40×40 cm2, à une profondeur de 10 cm. On remarque que l’ensemble
des profils conserve la forme typique d’un faisceau FFF, avec un pic central marqué et une
décroissance progressive de la dose vers la périphérie résultant de l’absence du cône égalisateur.

À mesure que la taille du champ augmente, on constate que le pic central devient de plus en
plus important. En effet, les mâchoires du collimateur laissent passer une plus grande portion
du faisceau brut, révélant davantage la non-uniformité de la fluence photonique.
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Figure 2.16 – Profils de dose mesurés pour des faisceaux FFF à 6 MV (X6FFF)
et 10 MV (X10FFF), pour différentes tailles de champ (5×5, 10×10, 20×20 et
40×40 cm2), à une profondeur de 10 cm [41].

On relève également que la forme des profils est aussi influencée par l’énergie du faisceau. Avec
une énergie de 10 MV, le pic est plus prononcé pour deux raisons. Tout d’abord, l’émission de
Bremsstrahlung se fait vers l’avant et l’ouverture angulaire du faisceau de photons est restreinte.

Ensuite, à haute énergie, la propagation latérale des photons secondaires (issus de la tête de
l’accélérateur) est limitée. Cette réduction de la diffusion latérale diminue la dispersion du fais-
ceau autour de l’axe, renforçant le pic.

Ces constatations sont en accord avec les données expérimentales publiées par Vassiliev et al.
[57] qui ont démontré que l’augmentation de la taille du champ et de l’énergie dans les faisceaux
FFF entraîne une hausse significative de la non-uniformité latérale.

Pour des dimensions de champ inférieures à 3×3 cm2, aucune différence notable n’est observée
entre les profils de faisceaux FFF et FF (Fig. 2.17).

Figure 2.17 – Profils de dose pour des faisceaux FF et FFF à 6 et 10 MV,
mesurés pour des champs inférieurs à 3×3 cm2 à 10 cm de profondeur[41].
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Pour de telles dimensions, le champ est centré principalement sur l’axe du faisceau, c’est-à-dire
dans une zone où, même en présence d’un cône égalisateur, la fluence est naturellement élevée
et relativement uniforme. On peut donc considérer que, pour des dimensions inférieures à 3×3
cm2, l’influence du cône égalisateur sur la répartition de la fluence devient négligeable. Cepen-
dant, son impact sur le débit de dose peut rester non négligeable, notamment en radiothérapie
stéréotaxique où des champs très petits sont utilisés.

Dose hors champ (out-of-field dose)

La dose hors champ, qui correspond à la dose déposée en dehors des limites géométriques du
champ d’irradiation, montre des différences significatives entre les faisceaux filtrés et non filtrés.
Cette dose provient essentiellement des radiations diffusées dans la tête de l’accélérateur, de la
fuite inter-lames à travers le collimateur et de la diffusion de photons secondaires générés par
le patient.

Généralement, la dose hors champ pour les FFF est inférieure à celle des FF. Il a été démontré
que pour un champ de 4×4 cm2 à 5 cm de profondeur et à 4 cm en dehors de l’axe central, la
dose mesurée avec un faisceau FFF est inférieure de 15% à celle d’un faisceau FF à 6 MV, et
de 43% à 18 MV [57]. On peut observer ces constatations sur la figure 2.18.

Figure 2.18 – Profils de dose pour un champ de 4 × 4 cm2 à une profondeur de 5
cm. Faisceaux de 6 MV et 18 MV avec et sans cône égalisateur.[57].

La réduction de la dose hors champ pour les faisceaux FFF réside dans l’absence de filtre éga-
lisateur, entraînant une production nettement réduite de rayonnement diffusé dans la tête de
l’accélérateur et par conséquent, une diminution de la dose dans les régions proches du bord du
champ. Le retrait du cône implique également que pour une même dose à délivrer aux tissus
tumoraux, la quantité de photons produite est moindre, entraînant ainsi une diminution du
rayonnement de fuite et par extension de la dose hors champ [41].

Bien que les faisceaux FFF présentent des avantages importants en termes de dose hors champ
réduite et de taux de dose élevé, leur non-uniformité latérale croissante avec la taille du champ,
surtout à haute énergie, constitue une contrainte à considérer en planification. À l’inverse, dans
les petits champs, le profil reste suffisamment homogène, ce qui rend les faisceaux FFF parti-
culièrement adaptés à des traitements stéréotaxiques.
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2.2.4.2 Rendement en profondeur - PDD

Le rendement en profondeur ou PDD est une grandeur dosimétrique fondamentale en radiothé-
rapie, utilisée pour caractériser la répartition de la dose absorbée dans les tissus en fonction de
la profondeur sous la surface irradiée. Dans le présent travail, l’analyse des différences dosimé-
triques entre faisceaux FF et FFF est réalisée pour les accélérateurs linéaires Varian.

La figure 2.19 ci-dessous présente les courbes de rendement en profondeur mesurées pour un
accélérateur Varian TrueBeam à 6 MV, en comparant les faisceaux avec et sans cône égalisa-
teur, pour deux tailles de champ : 6×6 cm2 et 40×40 cm2.

On observe tout d’abord que, quelle que soit la taille du champ, les faisceaux FFF présentent
une dose plus élevée en surface par rapport aux faisceaux FF. Cette augmentation s’explique
par plusieurs mécanismes physiques. D’une part, sans cône égalisateur, les électrons secondaires
ont tendance à être moins énergétiques que dans les faisceaux FF. Ces électrons ont une portée
plus limitée et libèrent leur énergie près de leur lieu de création, ce qui augmente la dose dans les
couches superficielles du tissu. D’autre part, les faisceaux FFF génèrent un flux plus important
de rayonnement rétrodiffusé, ce qui implique une plus grande quantité d’énergie déposée à la
surface.

Figure 2.19 – Courbes de PDD pour un accélérateur Varian TrueBeam à 6 MV,
comparant les faisceaux FF et FFF pour deux tailles de champ 6×6 cm2 et 40×40
cm2 [16].

Ensuite, on remarque que la dose en profondeur est moindre pour un faisceau FFF car il possède
une énergie moyenne inférieure à celle d’un faisceau FF et, par conséquent, un rayonnement
moins pénétrant. Pour les mêmes raisons, la profondeur du maximum de dose pour un faisceau
FFF est plus proche de la surface.

Pour terminer, on met en évidence que la profondeur du maximum de dose varie non seulement
avec l’énergie du faisceau, mais également avec la taille du champ irradié. En effet, les champs
de grande dimension favorisent la production et le transport latéral d’électrons secondaires, ce
qui accroît la dose en profondeur et déplace légèrement le maximum de dose vers des profon-
deurs plus importantes. Inversement, les petits champs génèrent moins de diffusion latérale et
limitent la contribution des électrons secondaires, par conséquent, la dose maximale se situe
près de la surface, à une faible profondeur.
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2.2.4.3 Facteur d’ouverture du collimateur - FOC

Le facteur d’ouverture du collimateur (FOC ou Output Factor - OF en anglais) est un paramètre
dosimétrique utilisé pour quantifier la différence de particules diffusées dans un champ Dc, par
rapport à un champ de référence standard Dref.

FOC = Dc

Dref

où
— Dc est la dose mesurée pour le champ étudié,
— Dref est la dose mesurée pour le champ de référence, typiquement égal à 10 × 10 cm2.

Il est essentiel de souligner que le FOC dépend à la fois de la taille du champ et du type de
faisceau. L’évolution du FOC en fonction de la taille de champ pour des faisceaux à 6 MV,
délivrés avec et sans filtre égalisateur par un accélérateur Varian TrueBeam est illustrée sur la
figure 2.20.

Figure 2.20 – Évolution du FOC en fonction de la taille de champ pour des
faisceaux 6 MV FF et FFF, délivrés par un accélérateur Varian TrueBeam [41].

Premièrement, on observe que le FOC augmente progressivement avec la taille de champ pour
les deux types de faisceaux. Pour les petits champs, les valeurs sont inférieures à 1, ce qui
signifie que la dose mesurée est moins importante par rapport à la dose du champ de référence.

On observe également que, pour une taille de champ supérieure à 10 cm, le FOC est systémati-
quement plus faible pour les faisceaux sans filtre (FFF) que pour les faisceaux avec filtre (FF).
Cette différence s’explique par l’absence du cône égalisateur ainsi que par le faible spectre éner-
gétique des faisceaux FFF : la quantité de rayonnement diffusé dans la tête de l’accélérateur et
dans le patient est réduite. Par conséquent, la variation du FOC est également moindre. Cette
diminution du FOC est particulièrement marquée pour les grands champs.
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2.3 Planification manuelle vs planification automatique
Couramment en radiothérapie, la planification d’un plan de traitement est réalisée de ma-

nière manuelle, en s’appuyant sur l’expertise du physicien. Ce dernier ajuste les objectifs dosi-
métriques, modifie les paramètres d’optimisation, et itère jusqu’à obtenir un plan cliniquement
acceptable. Ce processus, tel que décrit en section 2.1, est flexible mais parfois long, dépendant
de l’utilisateur, et variable d’un centre ou d’un planificateur à l’autre.

Ces dernières années, des solutions de planification automatique ont émergé pour répondre à
ces limites. Dans le cadre de ce travail, l’étude réalisée porte sur des solutions automatiques
fondées sur des algorithmes déterministes intégrés aux systèmes de planification. Ces approches
permettent d’automatiser l’étape d’optimisation à partir d’objectifs cliniques définis par l’utili-
sateur, mais ne constituent en aucun cas des solutions dites « zéro clic ». L’intervention humaine
reste indispensable, notamment pour définir les priorités dosimétriques.

Ce projet vise à évaluer dans quelle mesure ces solutions d’auto-planning sont capables de
générer des plans cliniquement acceptables, reproductibles, et compatibles avec les exigences
de la pratique courante, en comparaison à une planification manuelle conventionnelle.
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Chapitre 3
Matériel et méthodes

3.1 Description de la cohorte de patients

3.1.1 Prescription médicale
Cette étude a été réalisée sur une cohorte de 14 patients atteints d’un cancer de l’oropha-

rynx, tous pris en charge et traités avant le début de cette étude au Centre Léon Bérard à
Lyon. Tous les patients ont bénéficié d’un plan de traitement élaboré manuellement selon la
technique du boost intégré simultané (Simultaneous Integrated Boost - SIB), qui consiste à
délivrer simultanément, au cours d’une même séance, des doses différentes à plusieurs volumes
cibles en fonction du risque tumoral.
La prescription établie comprenait deux isodoses, délivrées en 35 fractions :

• 70 Gy au volume cible haute dose (PTV 70)
• 54.25 Gy au volume cible faible dose (PTV 54.25)

3.1.2 Définition des volumes cibles et OAR
Les CTV ainsi que les organes à risque ont été délinéés conformément aux recommandations

internationales [21]. Les PTV ont été obtenus en ajoutant une marge de 4 mm autour des CTV.
Un exemple de délinéation des PTV se trouve à la figure 3.1A. Afin de définir les volumes de
planification des organes à risque (Planning organ at Risk Volumes – PRV), une marge de
sécurité de 4 mm a été appliquée autour de la moelle épinière et du tronc cérébral. Les organes
à risque pris en compte sont répertoriés dans le tableau 3.1.

3.2 Objectifs cliniques
Une liste d’objectifs cliniques (Table 3.1), qui permet d’évaluer les plans manuels et au-

tomatiques créés, a été définie en s’appuyant sur un consensus établi entre les physiciens du
GORTEC, fondé sur leur pratique clinique [20]. Cette liste inclut les objectifs de dose appliqués
aux volumes cibles (PTV 70, PTV 54.25) ainsi qu’aux OAR. Il est important de noter que les
objectifs utilisés pour l’optimisation sont différents de ceux-ci. Les objectifs d’optimisation ont
été fixés dans le but d’atteindre les objectifs d’évaluation et éventuellement de les dépasser.

Pour éviter que l’évaluation de la dose maximale (D2% < 107% Dp) dans le PTV 54.25 ne soit
faussée par la présence du PTV 70, dont la prescription plus élevée entraîne une distribution
de dose naturellement supérieure dans cette région, l’analyse est effectuée sur le volume PTV
54.25 excluant le PTV 70, élargi d’une marge de 4 mm (Fig. 3.1B), afin d’évaluer correctement
la conformité à la contrainte de dose dans la zone faible dose.
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Figure 3.1 – Représentation des volumes cibles sur coupe axiale et du DVH d’un
traitement ORL. (A) Bleu clair : PTV 70 ; Bleu foncé : PTV 70 + marge 4mm ;
Rose : PTV 54.25. (B) Rouge : soustraction du PTV 54.25 par PTV 70 + marge.
(C) DVH des trois volumes cibles correspondants [Image personnelle].

Afin d’identifier les éventuelles zones de recouvrement des PTV, le DVH des trois PTV est
présenté dans la figure 3.1C. On constate que les courbes du PTV 70 (bleu) et du PTV 54.25
(rose) se recoupent en partie, illustrant la superposition géométrique entre ces deux volumes.
Ce chevauchement est dû à l’inclusion du PTV 70 dans la zone correspondant au PTV 54.25,
entraînant des doses dépassant la prescription pour une partie du PTV 54.25.

Table 3.1 – Objectifs cliniques d’évaluation pour les volumes cibles et les organes à risque.

Structure Objectif

PTV 70 Gy V95% > 95% VPTV 70
D95% > 95% Dp
D99% > 90% Dp
D2% < 107% Dp

PTV 54.25 Gy V95% > 95% VPTV 54.25
D95% > 95% Dp
D99% > 90% Dp

PTV 54.25 Gy - (PTV 70 Gy + 4 mm) D2% < 107% Dp

Parotides Dmoy < 25 Gy
Cavité orale Dmoy < 30 Gy
Muscle constricteur Dmoy < 35 Gy
Larynx Dmoy < 35 Gy

D5% < 55 Gy
Mandibule D5% < 70 Gy
Œsophage Dmoy < 35 Gy
Trachée Dmoy < 35 Gy
Glande thyroïde D60% < 50 Gy

D85% < 40 Gy
Glandes sous-mandibulaires Dmoy < 35 Gy
PRV Moelle épinière D2% < 35 Gy / 50 Gy
PRV Tronc cérébral D2% < 30 Gy / 60 Gy
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3.3 Solutions de planification étudiées
Afin d’évaluer les performances dosimétriques et la pertinence clinique de différentes ap-

proches de planification, cinq solutions ont été comparées. L’étude de ces solutions, réparties
en deux grandes catégories, permet d’identifier les forces et les limites de chaque méthode dans
le cadre du traitement des cancers de l’oropharynx par radiothérapie avec SIB.

Les solutions étudiées incluent trois approches de planification automatique, issues respective-
ment de chacun des trois centres participants : le Centre Léon Bérard de Lyon, le Centre Oscar
Lambret de Lille et l’Hôpital André Vésale du CHU de Charleroi. Deux solutions de planifi-
cation manuelle complètent l’étude : le plan clinique manuel délivré à Lyon, utilisé ici comme
référence, et un plan manuel réalisé spécifiquement pour cette étude dans notre centre à Charle-
roi. Le tableau 3.2 ci-dessous résume les principales caractéristiques de chacune de ces solutions.

Les solutions automatiques étudiées à Lille et Lyon reposent sur des approches d’optimisation
multicritère (MCO), dont les principes généraux ont été décrits dans la section 2.1.5.2. La so-
lution automatique développée dans notre centre repose sur le système Ethos v1.1 (Varian),
qui utilise l’Intelligent Optimization Engine (IOE) comme moteur d’autoplanification. L’IOE
s’appuie sur le moteur d’optimisation Progressive Optimization (PO) décrit dans la section
2.1.5.1, mais y ajoute une couche intelligente d’automatisation [53].

Table 3.2 – Résumé des solutions de planification étudiées.

Centre Type de plan TPS Solution/Algorithmes

Lyon Automatique Monaco v5.59.11 (Elekta) mCycle : MCO a priori
(IntelliPlan)

Lille Automatique RayStation 2023A
(RaySearch) MCO a posteriori

Charleroi Automatique Ethos v1.1 (Varian) IOE
Lyon Manuel Monaco v5.51 (Elekta)

Tomo HD v5.1.1.6 (Accuray)
Convolution/superposition
Pencil Beam et Monte Carlo

Charleroi Manuel Eclipse v16.1 (Varian) Acuros XB 13.5 et PO

Contrairement à l’optimisation manuelle avec PO, où le physicien ajuste directement les poids et
priorités, l’IOE fonctionne à partir d’une liste hiérarchisée d’objectifs cliniques (clinical goals).
Le système adapte automatiquement ces paramètres pour atteindre les objectifs. Le processus
est guidé par un algorithme de type « boîte noire », pour lequel nous n’avons pas directement
accès aux fonctions d’objectif internes, ce qui distingue l’IOE de l’approche plus manuelle et
flexible de PO [53].
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Une caractéristique essentielle de l’IOE est qu’il ne se limite pas à atteindre les objectifs définis :
dès lors qu’un objectif est satisfait, l’optimiseur tente de l’améliorer davantage, sans compro-
mettre les objectifs de niveau supérieur. Cela permet de produire des plans potentiellement plus
performants que les seuils fixés initialement, tout en garantissant un niveau de qualité clinique
minimum pour chaque structure.

Il convient également de souligner que la solution automatique mCycle développée par Elekta
et testée à Lyon est implémentée dans une version de recherche du TPS Monaco et ne fait ac-
tuellement pas l’objet d’une commercialisation. Les plans correspondants ont été générés dans
le cadre de cette étude sur l’autoplanning. En ce qui concerne la planification manuelle à Lyon,
certains plans ont été réalisés à partir du TPS Monaco et délivrés sur un LINAC TrueBeam
Elekta. Tandis que d’autres traitements ont été planifiés à partir du TPS Tomo HD et délivrés
sur le système TomoTherapy d’Accuray.

Par ailleurs, les données DICOM nécessaires à l’analyse (incluant les fichiers RTstruct, RTdose,
RTplan et CT) nous ont été transmises par les centres de Lyon et de Lille, puis importées et
traitées localement au sein de notre centre à Charleroi afin de réaliser l’étude.

3.4 Réalisation des plans de traitement
Que les plans soient réalisés manuellement ou automatiquement, ils font tous appel à la

technique d’irradiation externe VMAT, permettant de délivrer une dose optimale obtenue par
modulation continue pendant la rotation du gantry. Cette technique a été appliquée par l’en-
semble des centres participants afin de pouvoir comparer les différentes solutions de planification
de manière pertinente.
La méthodologie employée pour la réalisation des plans manuels et automatiques est présentée
ci-après, afin d’expliciter les choix techniques ayant conduit à l’élaboration des plans VMAT
comparés dans cette étude.

3.4.1 Plans manuels - Eclipse
Afin de réaliser un plan de traitement, il est nécessaire de définir l’ensemble des paramètres

qui encadrent la planification. Cela inclut le choix de la technique, la sélection de la balistique
(type de faisceau, nombre d’arcs, angles de collimation), ainsi que les objectifs d’optimisation
qui permettent d’atteindre les objectifs cliniques d’évaluation (Table 3.1). Les 14 plans ont été
réalisés selon les pratiques cliniques de notre centre.

Les paramètres balistiques utilisés sont les suivants :
— Les faisceaux sont délivrés avec 2 ou 3 arcs complets en fonction de l’étendue des struc-

tures cibles. Initialement, un plan avec 2 arcs est réalisé. Si le volume est grand, on limite
le champ à 15 cm car suite aux contraintes mécaniques du MLC, les lames du MLC ne
peuvent sortir que de 14 cm à partir du banc de lames qui coïncide avec la position de
la mâchoire (1 ou 2). Au-delà de cette limite, la qualité de la modulation est dégradée et
peut compromettre la couverture tumorale ou la protection des OAR car certaines zones
du champ deviennent inaccessibles aux lames. C’est pourquoi l’ajout d’un troisième arc
est envisagé. Il permet d’améliorer la répartition angulaire du traitement, d’augmenter
la flexibilité du plan et d’assurer une meilleure conformité dosimétrique.
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— Les angles de collimateur sont fixés à 10° et 350° pour les deux premiers arcs, afin de
réduire l’effet « tongue and groove » 1. Pour le troisième arc, un angle de 10° est égale-
ment fixé.

— L’énergie utilisée est de 6 MV, valeur standard pour des traitements ORL VMAT au
CHU de Charleroi, disponible sur le True Beam STx Varian. Cette énergie est parti-
culièrement adaptée aux localisations ORL, car la dose maximale est déposée à faible
profondeur et la pénétration est suffisante pour traiter des structures cibles peu pro-
fondes. De plus, l’énergie 6 MV limite les incertitudes liées au calcul de dose dans les
petits segments générés par l’optimisation, et réduit la dispersion latérale des électrons
secondaires. Aucune production de neutrons n’est observée à cette énergie, contraire-
ment aux faisceaux de plus haute énergie (≥10 MV), ce qui contribue à une exposition
secondaire réduite.

— Le type de faisceau sélectionné pour ces plans manuels VMAT est le faisceau avec filtre
égalisateur (FF). Bien que le faisceau FFF soit disponible et commissionné sur le LI-
NAC True Beam STx, son utilisation est actuellement limitée aux traitements du nerf
trijumeau, en raison de contraintes techniques : l’imageur portal, plus ancien, ne permet
pas la réalisation de PSQA avec le mode FFF, ce qui restreint les possibilités de vérifi-
cation dosimétrique en pratique clinique. Par ailleurs, même si le FFF peut tout à fait
être utilisé pour des grands champs, il ne présente pas d’avantage particulier dans ce
contexte par rapport au faisceau FF. Ainsi, en l’absence de bénéfice dosimétrique clair
et compte tenu des contraintes techniques locales, le choix du faisceau FF reste le plus
adapté pour les localisations ORL.

Figure 3.2 – Illustration des paramètres balistiques et de la géométrie VMAT d’un
traitement ORL. Les arcs de traitement sont représentés en jaune [Image personnelle].

1. En raison de la configuration géométrique et mécanique du MLC, une fuite de radiation persiste entre
les lames, appelée "fuite inter-lames". Pour limiter cette fuite, les lames sont conçues avec une forme spécifique
en tenon et mortaise. Toutefois, cette géométrie peut également provoquer un sous-dosage dans la zone située
entre deux lames en mouvement non synchronisé. C’est pourquoi, en orientant légèrement le collimateur, on
évite que les mêmes zones du patient soient systématiquement exposées aux effets du chevauchement des lames
du MLC.
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Après avoir défini la balistique, illustrée sur la figure 3.2, les plans ont été optimisés à l’aide
de l’algorithme PO, associé à l’algorithme de calcul de dose Acuros XB. Pour évaluer dans un
premier temps les plans obtenus, nous avons construit un modèle d’objectifs cliniques à partir
des objectifs d’évaluation présentés dans le tableau 3.1. Il permet de voir, en plus de l’évaluation
des courbes isodoses et du DVH, quels sont les objectifs atteints.

3.4.2 Plans automatiques - Ethos
Dans le cadre de cette étude, l’ensemble des 14 plans automatiques ont été réalisés avec

le TPS Ethos v1.1, au sein du centre de Charleroi. Ce TPS, associé à un accélérateur linéaire
Halcyon (Varian), délivre exclusivement des faisceaux de photons 6 MV FFF. À ce jour, le TPS
Ethos est utilisé uniquement pour la planification et le traitement de localisations pelviennes
(prostate, utérus, vessie). À travers ce travail, la planification de traitements ORL avec Ethos
fut une première dans notre établissement. Cela représente une avancée importante et une
preuve de faisabilité pour l’utilisation de l’optimisation automatique IOE dans des anatomies
complexes, telles que la région ORL.

Pour garantir l’uniformité des plans générés, un RT Intent (Radiation Therapy Intent) a été
mis en place. Il s’agit d’un modèle de planification appliqué pour l’ensemble des 14 patients de
la cohorte. Ce template permet de générer automatiquement des plans personnalisés à partir
d’un même modèle. Il assure la standardisation du processus de planification tout en s’adaptant
aux caractéristiques anatomiques propres à chaque patient.

Ce RT Intent a été configuré avec les éléments nécessaires à la planification :

— La prescription de dose en SIB : 70 Gy et 54.25 Gy, en 35 fractions ;
— La liste des objectifs cliniques à respecter pour les volumes cibles (PTV 70, PTV 54.25,

PTV o correspondant au PTV 54.25 - (PTV 70 + marge)) et les organes à risque a été
définie à partir du tableau 3.1. Une priorité très importante (1) a été donnée aux PTV
et une priorité importante (2) aux OAR. Cette même liste a servi à l’optimiseur pour
faire le plan et à évaluer le plan ;

— La normalisation à partir du PTV 70 : D50% = 100% ;
— Le choix d’un traitement non adaptatif.

Un exemple de l’interface Ethos montrant le RT Intent et les directives de planification appli-
quées est illustré sur la figure 3.3. Ce modèle, identique pour tous les patients, sert de base à
l’IOE pour optimiser automatiquement le plan. Aucune modification individuelle n’a été ap-
portée afin d’évaluer les performances de l’IOE dans un cadre reproductible.

Pour chaque patient, le CT a d’abord été importé dans l’environnement Ethos, puis les contours
ont été copiés manuellement à partir du groupe de structures externes. Ensuite, la génération
automatique des plans a pu débuter.

Le TPS a la capacité de générer des plans IMRT (7, 9 et 12 champs) ainsi que des plans VMAT
(2, 3 arcs). Dans le cadre de cette étude, nous nous sommes intéressés aux 2 plans VMAT géné-
rés automatiquement pour chacun des patients. Les paramètres ont été définis par l’algorithme
et l’optimisation a été réalisée selon le modèle prédéfini, sans aucune intervention manuelle
pendant ou après le processus. Le calcul de dose a été effectué avec l’algorithme Acuros XB.
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Figure 3.3 – Modèle de RT Intent utilisé dans Ethos pour la planification des 14
cas ORL [Image personnelle].

À l’issue de cette double génération automatique, pour chaque patient, le plan présentant la
meilleure qualité dosimétrique a été sélectionné, selon les critères cliniques utilisés en pratique
(couverture PTV, respect des contraintes OAR). La figure 3.4 illustre un exemple typique de
sortie générée par Ethos pour un patient ORL, comparant deux plans VMAT : l’un avec 2 arcs
et l’autre avec 3 arcs.

Concernant les volumes cibles, on remarque sur la figure 3.4 que les deux plans atteignent glo-
balement les objectifs définis (en vert), mais on note une meilleure couverture du PTV 54.25
dans le plan à 3 arcs (D95% = 55.12 Gy vs 54.35 Gy). Le plan à 3 arcs montre également une
meilleure couverture pour le PTV 70, mais au prix d’une augmentation de la haute dose (D2%)
au PTV_0 (62.65 Gy).

Du côté des organes à risque représentés, on remarque un dépassement de dose notable sur les
glandes sous-mandibulaires, expliquant la validation partielle des critères. Le plan à 2 arcs, bien
que légèrement moins performant sur les cibles, préserve mieux les OAR critiques (11 critères
validés).

Ce type de sortie visuelle facilite la sélection du plan final, permettant un choix clinique argu-
menté basé sur un équilibre entre couverture tumorale et préservation tissulaire. Dans le cadre
de cette étude, ce raisonnement a été appliqué pour chaque patient, en sélectionnant le plan le
plus adapté à partir de ces résultats.
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Figure 3.4 – Comparaison des plans VMAT à 2 et 3 arcs générés
automatiquement par Ethos pour un cas ORL [Image personnelle].

3.5 Évaluation de la qualité dosimétrique
Lors de l’élaboration d’un plan de traitement, l’évaluation se fait à l’aide de l’analyse des

DVH, des courbes isodoses et des objectifs cliniques définis pour chaque structure. Bien que
ces outils soient indispensables pour guider l’optimisation, ils ne permettent pas à eux seuls
de quantifier de manière globale et objective la qualité d’un plan, ni de comparer efficacement
différentes solutions de planification.

Dans ce travail, afin de pouvoir comparer de façon synthétique les performances des solutions
automatiques et manuelles, nous avons choisi de recourir à un indice global de qualité de plan,
appelé Plan Quality Index (PQI). Bien que le PQI offre une vision globale, il présente cer-
tains problèmes, notamment en cas de situations limites (objectif presque atteint, ou objectifs
partiellement satisfaits mais très proches de la contrainte). C’est pourquoi une analyse complé-
mentaire a été réalisée en parallèle, portant sur le nombre total de critères validés pour chaque
plan.
Cette double approche permet d’obtenir une évaluation à la fois quantitative et qualitative, et
de mieux apprécier les différences entre les solutions testées.
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3.5.1 Indice de qualité de plan - PQI
La formule pour calculer le PQI qui est utilisée dans ce travail est adaptée d’une précédente

étude sur l’auto-planning [6] ainsi que du formalisme proposé par Jornet et al. [28], dans une
étude comparative de plans pour tumeurs ORL. Dans leur approche, les scores de qualité sont
calculés séparément pour les volumes cibles (PTV) et pour les organes à risque (OAR), puis
agrégés pour obtenir un PQI global, reflétant l’équilibre entre efficacité tumorale et épargne
tissulaire.

Ce principe a été repris dans le cadre de cette étude, en définissant une formule spécifique pour
chaque composante, pondérée en fonction de sa priorité clinique. Le PQI global est calculé
comme une somme pondérée de trois sous-scores :

PQITotal = 0.9 · PQI(PTV70Gy) + 0.6 · PQI(PTV54.25Gy) + 1.5 · PQI(OARs) (3.1)

La répartition des pondérations dans la formule du PQI total a été construite pour refléter
les priorités cliniques spécifiques au traitement des cancers de l’oropharynx. L’objectif était
d’aboutir à un score équilibré, dans lequel la qualité de couverture des volumes cibles (PTV)
et la protection des organes à risque (OARs) contribuent chacune à 50% du score global.

Au sein des volumes cibles, une hiérarchisation a également été appliquée :
— Le PTV70Gy, correspondant à la zone de haute dose, représente le lit tumoral principal

(tumeur macroscopique et ganglions envahis). C’est la région où le contrôle local est le
plus critique, expliquant sa pondération à 0.9, soit 30% du PQI total.

— Le PTV54.25Gy, recevant une dose prophylactique, correspond aux aires ganglionnaires
à risque (zones de drainage potentiellement atteintes, mais sans atteinte évidente). Son
importance thérapeutique est secondaire par rapport au PTV70Gy, d’où une pondération
plus faible de 0.6, soit 20% du total.

La formule du PQI total (3.1) est construite de manière à donner autant de poids à la qualité
de la couverture tumorale qu’à la qualité de l’épargne des structures à risque. Ce choix reflète
une bonne balance entre efficacité thérapeutique et limitation des toxicités.
Il est important de souligner que cette pondération n’est pas figée universellement, mais qu’elle
a été choisie pour cette étude.

En ce qui concerne le PQI des volumes cibles (PTV70Gy, PTV54.25Gy), il est calculé à partir de
plusieurs indicateurs dosimétriques de référence (D95%, D99%, V95%, D2%), représentatifs de la
qualité de la couverture et de la distribution de dose au sein des volumes cibles.
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La relation suivante est utilisée pour calculer le PQI de chaque PTV :

PQI(PTV ) =D95%,plan(PTV ) − D95%,obj(PTV )
D95%,obj(PTV ) + D99%,plan(PTV ) − D99%,obj(PTV )

D99%,obj(PTV )

+ D2%,obj(PTV ) − D2%,plan(PTV )
D2%,obj(PTV ) + V95%,plan(PTV ) − V95%,obj(PTV )

V95%,obj(PTV )

(3.2)

Cette équation évalue différents aspects fondamentaux du plan :

— La couverture tumorale, via les indicateurs D95%, D99%, V95%, qui s’assurent que la
quasi-totalité du volume reçoit une dose thérapeutique efficace, que les zones périphé-
riques ou sensibles aux incertitudes reçoivent également une dose suffisante et que la
grande majorité du volume soit bien traitée.

— Le contrôle du surdosage, via D2%, qui permet d’identifier et de limiter les hautes
doses potentiellement délétères.

Ces quatre critères sont comparés à leurs valeurs cliniques de référence (objectifs), et les écarts
relatifs par rapport à l’objectif souhaité sont calculés.

Pour les indicateurs de couverture D95%, D99%, V95%, plus la dose ou le volume planifié est
proche ou supérieur à l’objectif, plus le terme correspondant dans la somme sera positif, contri-
buant à un PQI(PTV) élevé. Cela traduit une bonne couverture tumorale.

En revanche, pour D2%, qui correspond à la dose reçue par les 2% du volume les plus exposés,
l’objectif est inverse : minimiser les zones de surdosage. La formulation soustrait ici la dose pla-
nifiée à la dose objectif, ce qui fait que plus la valeur planifiée est basse, plus le terme devient
positif. Cela signifie qu’un plan avec moins de zones de forte irradiation au sein du PTV est
valorisé. Soulignons que pour le PTV54.25Gy, ce critère est évalué sur le PTV54.25Gy - (PTV70Gy
+ marge).

L’autre moitié du score global consiste à prendre en compte la protection des organes à risque.
Le PQI(OARs) est calculé en se basant sur un principe similaire, à savoir la mesure des écarts
relatifs entre les doses planifiées et les objectifs cliniques définis pour chaque OAR. Contraire-
ment aux PTV, pour lesquels des doses suffisamment élevées sont recherchées, les OAR font
l’objet de contraintes maximales à ne pas dépasser, afin de réduire le risque de toxicité aiguë
ou tardive.

La formule utilisée est la suivante :

PQI(OARs) =
∑

OAR

w∗ Dx%,obj(OAR) − Dx%,plan(OAR)
Dx%,obj(OAR) (3.3)
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Dans cette équation :
— Dx% désigne la contrainte de dose évaluée (ex. : Dmoy, D5%,D2%,... ).Dx%,obj correspond

à la dose maximale définie dans la table 3.1 et Dx%,plan la dose planifiée pour la structure
concernée ;

— w est un coefficient de pondération attribué à chaque OAR en fonction de sa priorité
clinique. Ces coefficients, issus d’un consensus du GORTEC [20], sont repris dans le
tableau 3.3.

Table 3.3 – Coefficients de pondération w pour les organes à risque.

Structure Coefficients de pondération w

Parotides 4
Cavité orale 3
Muscle constricteur 3
Larynx Dmoy < 35 Gy 3
Larynx D5% < 55 Gy 2
Mandibule 2
Œsophage 1
Trachée 1
Glande thyroïde 1
Glandes sous-mandibulaires 1
PRV Moelle épinière 1
PRV Tronc cérébral 1

Les sous-scores, PQI pour les PTV considérés et les OAR, déterminés à partir des relations
(3.2) et (3.3) sont ensuite intégrés dans le score global (3.1) via la pondération correspondante.

De ce fait, la formule du PQI construite et utilisée pour évaluer la qualité d’un plan de traitement
permet de quantifier le degré de respect des objectifs cliniques (Table 3.1). Ainsi, que l’on
considère le PQI total, le PQI(PTV) ou le PQI(OAR) :

— Plus la valeur du PQI est élevée, plus le plan dépasse favorablement les objectifs cliniques
fixés,

— Une valeur de PQI proche ou égale à zéro signifie que les objectifs cliniques sont tout juste
atteints mais également qu’un déséquilibre entre couverture du PTV et préservation des
OAR existe.

— Une valeur négative indique des écarts défavorables par rapport aux contraintes, indi-
quant une couverture insuffisante ou un non-respect des limites imposées.

3.5.2 Nombre de critères dosimétriques
En complément du PQI utilisé comme indicateur principal, nous nous sommes également

intéressés au nombre de critères dosimétriques validés pour chaque plan. Cette approche visait
à fournir une information qualitative supplémentaire, permettant une lecture plus intuitive de
la conformité des plans aux contraintes cliniques définies.

Dans la littérature, plusieurs approches ont été développées pour évaluer la qualité dosimétrique
d’un plan de traitement, notamment les Plan Quality Metrics (PQM). Ces méthodes reposent
sur l’évaluation de multiples critères dosimétriques, chacun étant noté individuellement selon
son niveau de conformité, puis intégré dans un score global pondéré [1].
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Dans le cadre de ce travail, nous avons retenu une approche qui consiste à compter le nombre
de critères dosimétriques validés sans pondération (oui/non). Ce choix méthodologique visait
à apporter une information complémentaire et qualitative au PQI. Cette méthode a l’avantage
d’être simple et reproductible.
Dans notre étude, le nombre de critères évalués pour les PTV est de 8 et de 15 pour les organes
à risque.

3.6 Extraction et traitement des données

Étant donné le volume important de plans à analyser dans cette étude (70 plans au total,
soit 5 plans par patient pour 14 patients), il a été nécessaire d’automatiser l’extraction des
données dosimétriques ainsi que le calcul du PQI total. Cette automatisation a permis de
gagner en efficacité, en reproductibilité et en précision, tout en réduisant considérablement le
risque d’erreurs manuelles. Le traitement des données a été réalisé à l’aide de deux langages de
programmation complémentaires : R et Python.

3.6.1 Logiciel R et bibliothèque Espadon
L’extraction des données dosimétriques des plans a été réalisée à l’aide du logiciel R-Studio,

via la bibliothèque Espadon [17], développée spécifiquement pour la manipulation des données
DICOM issues de la radiothérapie.
Cette bibliothèque permet notamment :

— de manipuler et d’interpréter les fichiers DICOM RT Structure, RT Dose et RT Plan ;
— d’extraire les paramètres du DVH tels que Dmoy, D95%,D2%,... ;
— de réaliser des opérations booléennes entre structures.

Dans le but d’uniformiser la comparaison entre tous les plans, une structure composite a été
créée pour tous les patients : PTV 54.25 - (PTV 70 + 4 mm). Cette structure a été générée
automatiquement via R-Studio et Espadon, en soustrayant le volume PTV 70 élargi de 4 mm du
volume PTV 54.25. Cette démarche permet de s’assurer d’une homogénéité dans la définition
des volumes à analyser, indépendamment du centre d’origine du plan.

Une fois les données dosimétriques extraites, celles-ci ont été organisées et stockées dans des
fichiers Excel. Ce format intermédiaire a permis de faciliter leur traitement ultérieur, et de
garantir une traçabilité et une vérification aisée des résultats en cas de besoin.

3.6.2 Logiciel Python
Une fois les données dosimétriques extraites, le langage Python a été utilisé pour réaliser

l’ensemble des analyses quantitatives et graphiques. Afin de pouvoir traiter les 70 plans de ma-
nière efficace et reproductible, plusieurs scripts ont été développés et ont permis d’automatiser
le calcul des scores, la vérification des critères cliniques, ainsi que la génération des graphiques.
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Les fonctionnalités principales des scripts Python sont les suivantes :
— Calcul automatisé du PQI pour chacun des 70 plans, en appliquant les formules 3.2

et 3.3. L’algorithme lit les valeurs extraites stockées au sein des fichiers Excel et calcule
les sous-scores pour les PTV et les OAR, puis assemble le PQI total via les pondérations
définies (relation 3.1) ;

— Extraction et comptage du nombre de critères cliniques validés pour chaque
plan, en comparant les valeurs obtenues aux objectifs établis ;

— Représentations graphiques destinées à la comparaison des différentes solutions de
planification : des boîtes à moustaches (boxplots), nuages de points et courbes ont été
réalisés pour visualiser les données.

Le choix de Python s’est imposé en particulier pour sa souplesse et sa grande variété de biblio-
thèques (notamment Pandas, Matplotlib, NumPy).

3.6.3 Représentation graphique - Boîte à moustaches
Les boîtes à moustaches figurent parmi les outils graphiques utilisés pour représenter les

résultats. Les boîtes à moustaches, également appelées boxplots, permettent de résumer visuel-
lement la distribution d’un ensemble de données numériques. Ce type de graphique repose sur
cinq valeurs clés : le minimum, le premier quartile (Q1), la médiane, le troisième quartile (Q3)
et le maximum [7].

La boîte centrale s’étend de Q1 à Q3, ce qui correspond à l’intervalle interquartile (IQR),
contenant la moitié centrale des données. Une ligne horizontale à l’intérieur de la boîte marque
la médiane, soit la valeur qui divise la distribution en deux parties égales. Les « moustaches
» s’étendent à gauche et à droite de la boîte jusqu’aux valeurs extrêmes fixées par la règle
suivante [48] :

— Limite inférieure = Q1 - 1.5 × IQR ;
— Limite supérieure = Q3 + 1.5 × IQR.

Les valeurs hors limites sont qualifiées de valeurs atypiques (outliers) et sont représentées par
des points individuels (Fig. 3.5).

Figure 3.5 – Exemple schématique d’une boîte à moustaches [37].
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3.7 Analyse statistique
Dans cette étude, nous avons eu recours à des méthodes statistiques reposant sur des tests

d’hypothèse afin de comparer de manière rigoureuse les performances dosimétriques des 5 so-
lutions de planification manuelle et automatique. L’objectif de ces tests est d’évaluer si les
différences observées sont dues au hasard ou si elles sont statistiquement significatives.

Un test statistique permet de décider entre deux hypothèses opposées concernant une po-
pulation, en se basant sur un échantillon de données observées. On fait la distinction entre
l’hypothèse nulle (H0), qui correspond à l’hypothèse principale que l’on souhaite analyser,
et l’hypothèse alternative (H1), qui représente le contraire de H0. On dit que ces deux hy-
pothèses sont disjointes, ce qui signifie qu’elles s’excluent l’une l’autre [22].

Afin de faire un choix par rapport au rejet ou non de l’hypothèse nulle H0, il faut établir une
règle de décision qui repose sur un seuil de signification, symbolisé par α. Il représente le
degré d’incertitude toléré pour écarter H0 même si elle est effectivement vraie. Ce risque est
formellement défini comme l’erreur de première espèce :

α = P (rejeter H0 | H0 vraie)

En d’autres termes, α représente la probabilité de conclure à tort que c’est statistiquement
significatif. Généralement, un seuil à 5% (α= 0,05) est fixé par l’expérimentateur. Il indique
que H0 ne sera écartée que si les données observées ont moins de 5% de chances d’être obtenues
en supposant que H0 est vraie.

Les logiciels statistiques calculent également une valeur p (appelée p − value), représentant la
plus petite valeur α qui permet de rejeter H0. La règle de décision qui est appliquée est la
suivante : rejet de l’hypothèse nulle (H0) si p < α et non rejet de H0 si p ≥ α.

Lors d’un test, on prend un double risque d’erreur dans le processus décisionnel. En effet, il
existe un risque d’erreur de seconde espèce, désigné par β, qui représente la probabilité d’ac-
cepter H0 lorsqu’elle est fausse [22].

Lors de ce travail, nous avons examiné les performances dosimétriques de 5 solutions de pla-
nification au sein d’un échantillon de 14 patients. Un indice PQI a été déterminé pour chaque
patient et pour chacune des solutions, ce qui veut dire que chaque participant a été évalué sous
5 conditions différentes. Cette configuration produit des données dites à mesures répétées.

Au vu des données dont nous disposons, nous avons appliqué un test statistique qui considère
la corrélation entre les mesures. Dans ce contexte, le test ANOVA (ANalysis Of VAriance) à
mesures répétées est particulièrement approprié puisqu’il évalue simultanément les disparités
entre les 5 solutions tout en tenant compte de la variabilité inter-sujets [45, 27].

Avant d’exécuter ce test, nous avons contrôlé les hypothèses de sphéricité et de distribution
normale des résidus. Quand la normalité est respectée, on utilise l’ANOVA à mesures répétées.
Si ce n’est pas le cas, son alternative non paramétrique, le test de Friedman, est réalisé [12, 27].
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L’hypothèse nulle que l’on teste est qu’il n’y a pas de différence significative entre les 5 solu-
tions de planification dans le groupe étudié. L’hypothèse alternative postule qu’au moins une
solution présente une différence significative par rapport aux autres. La décision se base sur la
p − value comparée à un seuil de signification établi à 5%.

Si le test ANOVA ou de Friedman s’avère significatif, des comparaisons multiples post-hoc sont
effectuées pour déterminer avec précision quelles solutions présentent des différences [12]. Le
test de Tukey est utilisé comme méthode post-hoc suite à une ANOVA [49], alors que le test
de Nemenyi s’applique après un test de Friedman [27].

Parallèlement à l’analyse statistique, un classement descriptif des solutions est établi afin de
fournir une vision plus intuitive des performances. Pour l’ANOVA, ce classement repose sur la
moyenne et l’écart-type des valeurs observées pour chaque solution, tandis que pour le test de
Friedman, il s’appuie sur les rangs moyens attribués à chaque solution.

De plus, afin d’analyser les potentielles corrélations entre les données, le coefficient de corrélation
de Spearman a été employé [22].

3.8 Contrôle qualité
Tous les plans réalisés dans notre centre, qu’ils soient manuels ou automatiques, ont été

soumis à un contrôle de qualité spécifique au patient (PSQA). Le but de ce contrôle est de
confirmer que chaque plan pourrait éventuellement être délivré en clinique.

3.8.1 Mesures PSQA avec l’EPID
Le contrôle qualité (QC - Quality Control) réalisé est une mesure avec l’EPID (Electronic

Portal Imaging Device). Il permet de s’assurer que les performances techniques du LINAC res-
pectent les tolérances établies pour une utilisation clinique. Ce QC est réalisé dans notre centre
avant le début du traitement de chaque patient. C’est pourquoi il nous a semblé pertinent de
suivre cette même procédure.

Les mesures ont été effectuées à l’aide de l’EPID intégré aux deux accélérateurs linéaires dis-
ponibles dans notre centre : TrueBeam STx de Varian pour les plans manuels et Halcyon de
Varian pour les plans automatiques.

L’EPID est un dispositif constitué d’un panneau plat en silicium amorphe. Son fonctionnement
repose sur un scintillateur qui convertit les photons incidents en lumière visible. Cette lumière
est par la suite elle-même convertie en signal électrique par une matrice de photodiodes en sili-
cium amorphe associée à des circuits de lecture TFT (Thin Film Transistors 2) [40]. L’imageur
portal du TrueBeam STx a une zone de détection d’approximativement 30×40 cm2 et celui de
l’Halcyon de 43×43 cm2. La résolution est de 0,4 mm/pixel.

À l’origine destiné à vérifier le positionnement du patient lors du traitement, l’EPID est au-
jourd’hui utilisé en tant qu’outil dosimétrique.

2. Il agit comme un interrupteur électronique en stockant temporairement la charge générée par la photo-
diode. Et lors de la lecture séquentielle de l’image, il la libère.
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Il offre la possibilité de réaliser une comparaison 2D de la fluence du rayonnement émis et de
celle prédite par le TPS [40]. L’emploi de cette technique offre divers bénéfices : une acquisition
rapide, une reproductibilité, et une résolution supérieure aux autres détecteurs couramment
utilisés comme les matrices de chambres d’ionisation.

Le TrueBeam STx dispose d’un bras mécanique externe mobile sur lequel est monté l’EPID
(Fig. 3.6a). Il peut être positionné à 100 cm de la source pour effectuer la mesure (distance
choisie pour les QC dans notre centre). Un faisceau de photons 6 MV FF a été utilisé pour
l’irradiation de ces plans. La fluence mesurée par l’EPID est comparée à la fluence prédite par
recalcul via l’algorithme Portal Dose Image Prediction (PDIP). Cet algorithme a été commis-
sionné pour une utilisation à une distance de 100 cm de la source.

Lors de la réalisation d’un plan VMAT, le faisceau est défini par le TPS sous forme de points
de contrôle généralement espacés de 2°. Chaque point de contrôle contient des informations
sur le faisceau telles que la position des lames du MLC, l’angle du gantry, les unités moniteur
(UM),... qui seront utilisées lors de l’irradiation. Notons qu’au moment où le plan est délivré
par le LINAC, l’irradiation entre 2 points de contrôle est continue car les lames du MLC se
déplacent progressivement et les UM s’accumulent lors de la rotation du gantry.

L’algorithme PDIP qui permet de prédire la réponse de l’imageur portal se base sur les informa-
tions de ces points de contrôle pour calculer l’image. Afin d’approximer réellement la variation
continue du faisceau et du mouvement du MLC, il découpe l’intervalle entre 2 points de contrôle
en plusieurs étapes intermédiaires, pour lesquelles la fluence est calculée. Ensuite, il additionne
toutes les contributions pour obtenir l’image de la fluence totale entre les 2 points de contrôle.
Lors du calcul, l’algorithme tient aussi compte de la réponse du détecteur [52].

(a) TrueBeam STx de Varian et
EPID [Image personnelle]. (b) Halcyon de Varian [Image personnelle].

Figure 3.6 – Accélérateurs linéaires du CHU de Charleroi.
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L’Halcyon (Fig. 3.6b), quant à lui, possède une géométrie différente : l’EPID est fixe, intégré
dans l’anneau, et situé à 154 cm de la source. Les mesures des plans automatiques ont été
réalisées avec un faisceau 6 MV FFF. La prédiction de la fluence électronique est effectuée avec
l’algorithme Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) (Table 2.1).

La comparaison prédiction - mesure a été réalisée en appliquant l’analyse gamma avec le critère
usuel de 3%/3 mm, utilisé dans le service pour l’ensemble des plans cliniques ORL. Le principe
de l’analyse gamma est décrit dans la section 3.8.2.

3.8.2 Formalisme de l’indice gamma
Afin de comparer les deux distributions de dose (celle prédite par le TPS et celle mesurée

avec le LINAC), on utilise couramment une métrique adimensionnelle : l’indice gamma γ [44,
32].

Cette méthode combine deux critères d’évaluation complémentaires, l’un s’applique dans les
régions à haut gradient de dose et l’autre dans les régions à faible gradient de dose :

— Différence de dose(dose difference, ∆D(r⃗R, r⃗E)) : il s’agit d’une mesure de l’écart
en valeur absolue entre les doses prévues et mesurées en un point donné ∆D(r⃗R, r⃗E) =
DE(r⃗E) − DR(r⃗R), exprimée en pourcentage.

— Distance to agreement (DTA), ∆r(r⃗R, r⃗E) : il s’agit de la distance minimale entre
un point de la distribution de référence et un point de la distribution mesurée présentant
la même dose, exprimée en millimètres.

Pour chaque point de la distribution de référence (r⃗R,DR(r⃗R)), on considère chacun des points
évalués (r⃗E,DE(r⃗E)) et on calcule la quantité suivante [32] :

Γ(r⃗R, r⃗E) =

√√√√(∆r(r⃗R, r⃗E)
δd

)2

+
(

∆D(r⃗R, r⃗E)
δD

)2

(3.4)

avec δD le critère de différence de dose (3%) et δd le critère de distance spatiale (3 mm). Ces
valeurs sont celles utilisées habituellement dans notre centre pour des traitements ORL.

La valeur de l’indice gamma γ est alors considérée comme la valeur minimale calculée sur l’en-
semble des points évalués, comme indiqué dans l’équation (3.5) :

γ = min {Γ(r⃗R, r⃗E)} , ∀r⃗E (3.5)

Un point est considéré comme conforme si γ ≤ 1, c’est-à-dire si l’un des points évalués se
trouve dans la zone d’acceptation définie par les critères de dose et de distance. Une illustra-
tion schématique de ce formalisme se trouve sur la figure 3.8. Dans notre centre, le critère
d’acceptabilité a été fixé à 95%. Cela signifie que pour que le plan de traitement soit jugé
conforme à la prédiction, au moins 95% des points doivent avoir un indice gamma γ ≤ 1.
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Figure 3.7 – Représentation graphique en 2D du principe de l’indice gamma
pour un profil 1D. Illustration schématique de la comparaison entre un point de
référence (r⃗R,DR(r⃗R)) issu de la distribution du TPS (croix au centre) et les points
de la distribution évaluée (r⃗E,DE(r⃗E)) (points bleus) dans l’espace normalisé. Le
cercle en pointillé correspond à la zone d’acceptation définie par les critères δD et
δd. Un point situé à l’intérieur (γ ≤ 1) est accepté, à l’extérieur (γ > 1) est rejeté,
et sur la frontière (γ = 1) est à la limite de la tolérance [25].

Trois types d’analyse gamma peuvent être réalisées :
• Gamma 1D : utilisé pour comparer des profils de dose (une seule coordonnée spatiale)

+ une dose.
• Gamma 2D : s’applique à des plans (coordonnées x,y) + une dose. C’est ce que nous

avons utilisé pour analyser nos plans de traitement.
• Gamma 3D : évalue directement un volume (coordonnées x,y,z) + une dose.

La figure 3.7 illustre un profil unidimensionnel sur un graphique en 2D qui n’est autre qu’une
visualisation mathématique du formalisme 1D.

Cette analyse gamma peut être réalisée via la méthode du gamma global ou du gamma local.
C’est la normalisation de la différence de dose qui diffère pour ces deux approches [44].

• Gamma global : la différence de dose est identique pour tous les points et elle est for-
mulée en pourcentage par rapport à la dose maximale de la distribution de référence. Une
tolérance de 3%/3 mm dans le gamma global indique que l’écart permis sur l’ensemble
des points est de ±3% par rapport à la dose maximale du plan. C’est cette méthode qui
est utilisée dans notre centre.

• Gamma local : la différence de dose est indiquée en pourcentage par rapport à la
dose locale au point considéré de la distribution de référence. Cette méthode est plus
restrictive, surtout dans les zones de faible dose, car le pourcentage est calculé sur une
valeur moindre.
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Chapitre 4
Résultats et discussion

4.1 Indice de qualité des plans - PQI
L’évaluation de la qualité des plans a été effectuée en utilisant le PQI. Cet indicateur a été

calculé pour chaque patient et chaque solution de planification. Grâce à ce score unique, nous
pouvons évaluer rapidement la performance globale de chaque plan et comparer objectivement
les différentes solutions de planification.

Pour clarifier l’origine des différences entre les solutions, le PQI a été décomposé en plusieurs
composantes : PQI OAR, PQI PTV 70 et PQI PTV 54.25. Une analyse statistique a été réalisée
pour chaque composante, dans le but de comparer les performances des différentes solutions
entre elles.

Les résultats sont présentés et les tendances sont discutées dans les sections suivantes.

4.1.1 Analyse du PQI Total
Le PQI total a été calculé pour chaque solution étudiée et pour chaque patient. Les données

sont reportées dans le tableau 4.1.

Patient Auto Charleroi Auto Lille Auto Lyon Manuel Lyon Manuel Charleroi
1 0.010 0.014 −0.121 −0.188 0.013
2 0.297 0.281 0.430 0.278 0.324
3 0.284 0.180 0.313 0.273 0.218
4 0.227 0.170 0.148 0.109 0.268
5 0.236 0.197 0.269 0.185 0.255
6 0.084 0.014 0.114 0.042 0.072
7 −0.234 −0.194 −0.288 −0.163 −0.151
8 0.145 0.171 0.134 0.070 0.171
9 −0.110 −0.023 −0.075 −0.096 −0.034
10 −0.081 −0.142 −0.258 −0.281 −0.109
11 0.393 0.378 0.349 0.234 0.444
12 0.218 0.213 0.144 0.277 0.266
13 0.258 0.160 0.145 0.220 0.018
14 −0.056 −0.141 −0.143 −0.096 −0.218

Table 4.1 – Valeurs du PQI total pour les 14 patients selon les cinq solutions.
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Afin d’évaluer les performances des différentes solutions d’autoplanning à un niveau individuel,
le graphique présenté ci-dessous (Fig. 4.1) illustre les valeurs du PQI total (Table 4.1) obtenues
pour chaque patient selon chaque solution. Cette représentation facilite la comparaison, patient
par patient, de la qualité des plans élaborés, soulignant les variations inter-patients ainsi que
les différences potentielles entre les solutions.

Figure 4.1 – PQI Total par patient pour chaque solution de planification.

On observe sur la figure 4.1 que les différentes solutions semblent globalement suivre un pro-
fil identique : si le score du plan pour un patient est élevé pour une méthode, les scores des
plans des autres solutions tendent à être élevés également, et inversement pour les scores faibles.

Il est intéressant de mettre en évidence certains cas. On remarque, par exemple, que les patients
2 et 11 montrent des valeurs élevées de PQI pour toutes les solutions. En revanche, le patient
7 affiche des valeurs de PQI extrêmement négatives quelle que soit la méthode de planification
utilisée.

Concernant les approches de planification, on observe que les trois solutions automatiques
(Charleroi, Lille, Lyon) affichent des résultats plutôt homogènes. Quant aux méthodes de pla-
nification manuelle, elles présentent parfois des écarts plus importants (surtout pour les patients
11 et 13).

Ces constatations indiquent que le patient lui-même a un impact significatif sur le score du
plan obtenu, davantage que l’approche de planification elle-même, soulignant ainsi un effet
intra-patient important.

Pour une analyse plus approfondie de la distribution et de la variabilité du PQI Total, nous
avons également visualisé les données en utilisant des boîtes à moustaches (Fig. 4.2).
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Figure 4.2 – Distribution du PQI Total sous forme de boîtes à moustaches pour
l’ensemble des méthodes de planification étudiées.

À première vue, on constate que les médianes des différentes méthodes de planification sont
assez proches (Table 4.2). Cela indique une tendance générale similaire entre les solutions. Ce-
pendant, les méthodes Auto Lyon et Manuel Charleroi montrent une variabilité plus prononcée,
ce qui indique une dispersion plus importante des scores, reflétant la présence de patients ayant
des scores particulièrement hauts ou bas. L’analyse statistique réalisée avec le test de Friedman
indique une p-value > 0.05 (0.109), ce qui signifie qu’il n’y a pas de différence significative entre
les cinq méthodes de planification.

Solution Médiane
Auto Charleroi 0.182
Auto Lille 0.165
Auto Lyon 0.139
Manuel Lyon 0.090
Manuel Charleroi 0.121

Table 4.2 – Valeurs des médianes pour chaque solution de planification étudiée.
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4.1.2 Décomposition du PQI Total : OAR et PTV
Une analyse approfondie a été réalisée afin de mettre en évidence d’éventuelles différences

entre les solutions. Pour ce faire, le PQI a été décomposé en plusieurs composantes : PQI OAR,
PQI PTV 70 et PQI PTV 54.25. Sur la figure 4.3 sont illustrées les distributions de chaque
composante du PQI Total à l’aide de boîtes à moustaches.

Nous nous sommes intéressés premièrement au PQI OAR (Fig. 4.3B). On constate que la distri-
bution se concentre davantage autour de zéro, avec des médianes avoisinant zéro ou légèrement
en dessous pour toutes les méthodes. Les étendues sont moindres par rapport au PQI global,
suggérant une moindre fluctuation des scores pour les OAR. Pour certaines solutions, telles
qu’Auto Charleroi et Manuel Lyon, une distribution négative du PQI OAR est observée. Cela
peut indiquer que ces méthodes épargnent moins efficacement les OAR. Le test de Friedman
appliqué à ces données fournit une p-value < 0.05 (0.00012), ce qui signifie qu’il y a une diffé-
rence statistiquement significative entre les cinq méthodes de planification.
Pour identifier quelles sont les solutions présentant des différences, on a réalisé le test de Ne-
menyi qui permet de faire des comparaisons deux à deux entre les solutions.

Figure 4.3 – Distribution de chaque composante du PQI sous forme de boîtes à
moustaches pour l’ensemble des méthodes de planification étudiées. (A) PQI Total,
(B) PQI OAR, (C) PQI PTV 70 et (D) PQI PTV 54.25.

Le test post-hoc montre, via les p-values (Table 4.3), que seules certaines comparaisons pré-
sentent des différences significatives : Auto Lille vs Manuel Lyon, Auto Charleroi vs Manuel
Charleroi, Auto Lille vs Auto Charleroi, Manuel Charleroi vs Manuel Lyon. Les autres paires
ne montrent pas de différence statistiquement significative.
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Auto Charleroi Auto Lille Auto Lyon Manuel Lyon
Auto Lille 0.047 — — —
Auto Lyon 0.605 0.682 — —
Manuel Lyon 0.989 0.011 0.311 —
Manuel Charleroi 0.005 0.953 0.251 <.001

Table 4.3 – Résultats du test de Nemenyi obtenus lors des comparaisons deux à
deux des solutions pour le PQI OAR.

Ce test ne nous permet pas de savoir quelle méthode est plus efficace pour épargner les OAR,
mais nous informe que certaines solutions pourraient être plus performantes.

Les rangs moyens calculés à l’issue de ce test figurent dans le tableau 4.4. Un classement
général des cinq solutions peut être établi à partir des rangs moyens pour visualiser la tendance
des méthodes de planification quant à l’épargne des OAR. Notons qu’il s’agit seulement d’un
classement descriptif, car le test de Nemenyi ne montre pas de différences statistiquement
significatives pour l’ensemble des comparaisons (Table 4.3).

Solution Rang moyen ± Écart-type
Auto Charleroi 2.14 ± 0.95
Auto Lille 3.79 ± 0.70
Auto Lyon 3.00 ± 1.04
Manuel Lyon 1.86 ± 1.35
Manuel Charleroi 4.21 ± 1.42

Table 4.4 – Rangs moyens et écarts-types calculés pour chaque solution pour le
PQI OAR.

Un rang moyen élevé correspond à une meilleure performance de la solution pour épargner les
OAR. Vu les résultats obtenus (Table 4.4), un éventuel classement serait :

→ Manuel Charleroi > Auto Lille > Auto Lyon > Auto Charleroi > Manuel Lyon

Concernant le PQI du PTV 70 (Fig. 4.3C), on remarque que la médiane de chaque méthode
de planification est positive, ce qui suggère une performance généralement favorable sur cette
structure. Les dispersions sont assez faibles, ce qui traduit ainsi une bonne cohérence entre
les patients. On note toutefois que Auto Lyon et Manuel Lyon affichent des valeurs atypiques
(outliers) légèrement plus distantes de la médiane.

Pour ces données, le test ANOVA à mesures répétées fournit une p-value < 0.05 (0.0002194),
ce qui indique la présence de différences statistiquement significatives entre les cinq méthodes.
Le test post-hoc de Tukey nous a permis de mettre en évidence les solutions statistiquement
différentes.

L’analyse des p-values obtenues (Table 4.5) montre que seulement trois comparaisons sont
statistiquement différentes : Auto Charleroi vs Auto Lille, Auto Lille vs Manuel Lyon, Manuel
Lyon vs Manuel Charleroi.
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Auto Charleroi Auto Lille Auto Lyon Manuel Lyon
Auto Lille 0.047 — — —
Auto Lyon 0.914 0.066 — —
Manuel Lyon 0.259 0.032 0.565 —
Manuel Charleroi 0.580 0.542 0.360 0.019

Table 4.5 – P-values obtenues avec le test post-hoc de Tukey pour le PQI PTV
70.

Le test de Tukey a la particularité de fournir en plus des valeurs moyennes de chaque solu-
tion (Table 4.6), l’écart moyen entre les moyennes du PQI PTV 70 pour les solutions que l’on
compare. Cet écart moyen correspond à la différence de moyenne entre les deux méthodes de
planification comparées.

Solution Moyenne ± Écart-type
Auto Charleroi 0.110 ± 0.034
Auto Lille 0.085 ± 0.034
Auto Lyon 0.118 ± 0.037
Manuel Lyon 0.134 ± 0.037
Manuel Charleroi 0.098 ± 0.024

Table 4.6 – Moyennes et écarts-types calculés pour chaque solution pour le PQI
PTV 70.

Cette information supplémentaire indique pour les comparaisons statistiquement significatives,
quelle méthode est plus performante pour couvrir le PTV 70. L’écart moyen obtenu pour Auto
Charleroi vs Auto Lille étant positif (0.025 ± 0.008), cela signifie que la solution Auto Charleroi
a un PQI PTV 70 moyen significativement plus élevé que la solution Auto Lille. Pour la se-
conde comparaison, c’est Manuel Lyon qui a un PQI PTV 70 moyen significativement plus élevé
que Auto Lille (0.049 ± 0.014). Et pour la dernière comparaison, le PQI PTV 70 moyen est
significativement plus élevé pour Manuel Lyon par rapport à Manuel Charleroi (0.036 ± 0.010).

Statistiquement, il en ressort que les plans Auto Charleroi et Manuel Lyon couvrent mieux le
PTV 70 que les plans Auto Lille dans cet échantillon. Et Manuel Lyon fait mieux que Manuel
Charleroi pour la couverture du PTV 70. Même si les moyennes de l’ensemble des solutions
sont proches (Table 4.6), un classement plausible, tenant compte des différences statistiques,
peut être établi :

→ Auto Charleroi ≈ Auto Lyon ≈ Manuel Lyon > Manuel Charleroi > Auto Lille
Vu les résultats statistiques obtenus, il n’est pas pertinent de faire un classement complet pour
le PQI PTV 70.

Pour ce qui est du PQI du PTV 54.25 (Fig. 4.3D), on constate aussi que la médiane de chaque
méthode de planification est positive, indiquant qu’une bonne couverture de cette structure est
obtenue.
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Les dispersions étant relativement faibles, cela démontre une bonne cohérence parmi les pa-
tients. On note toutefois que Auto Charleroi et Manuel Lyon se distinguent des autres solutions
et tendent à mieux couvrir le PTV 54.25. On retrouve également des outliers pour les méthodes
Auto Lille, Auto Lyon et Manuel Charleroi.

L’analyse statistique réalisée avec le test ANOVA à mesures répétées pour les données de cet
échantillon indique une p-value inférieure à 0.05, ce qui suggère des différences statistiquement
significatives parmi les cinq méthodes. Les comparaisons deux à deux via le test de Tukey
montrent que plusieurs solutions sont statistiquement différentes (Table 4.7).

Auto Charleroi Auto Lille Auto Lyon Manuel Lyon
Auto Lille < .001 — — —
Auto Lyon < .001 0.958 — —
Manuel Lyon < .001 < 0.001 0.004 —
Manuel Charleroi < .001 0.229 0.023 < .001

Table 4.7 – P-values obtenues avec le test post-hoc de Tukey pour le PQI PTV
54.25.

Hormis deux comparaisons, on constate qu’elles sont toutes différentes statistiquement (p-value
< 0.05). Comme pour le PQI PTV 70, l’écart moyen calculé à partir des moyennes (Table 4.8)
nous indique quelle méthode est plus performante. Les valeurs sont reprises dans le tableau 4.9.

Solution Moyenne ± Écart-type
Auto Charleroi 0.182 ± 0.027
Auto Lille 0.057 ± 0.021
Auto Lyon 0.062 ± 0.031
Manuel Lyon 0.105 ± 0.031
Manuel Charleroi 0.038 ± 0.028

Table 4.8 – Moyennes et écarts-types calculés pour chaque solution pour le PQI
PTV 54.25.

À partir de l’analyse des écarts moyens (Table 4.9), Auto Charleroi semble fournir la meilleure
performance moyenne pour le PTV 54.25. La méthode de planification Manuel Lyon, quant à
elle, surpasse Auto Lille, Auto Lyon ainsi que Manuel Charleroi. Pour terminer, Auto Lyon est
généralement meilleure que Manuel Charleroi.

Les observations relevées initialement à partir des boîtes à moustaches (Fig. 4.3D) sont confir-
mées par le test statistique. Cela nous permet de réaliser un classement descriptif des méthodes
de planification sur base des moyennes (Table 4.8).

→ Auto Charleroi > Manuel Lyon > Auto Lyon > Auto Lille > Manuel Charleroi
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Comparaison Écart-moyen ± Écart-type
Auto Charleroi vs Auto Lille 0.125 ± 0.011
Auto Charleroi vs Auto Lyon 0.120 ± 0.012
Auto Charleroi vs Manuel Lyon 0.077 ± 0.013
Auto Charleroi vs Manuel Charleroi 0.144 ± 0.010
Manuel Lyon vs Auto Lille 0.049 ± 0.009
Manuel Lyon vs Auto Lyon 0.043 ± 0.009
Manuel Lyon vs Manuel Charleroi 0.067 ± 0.011
Auto Lyon vs Manuel Charleroi 0.024 ± 0.007

Table 4.9 – Écarts moyens et écarts-types calculés pour chaque comparaison
statistiquement significative pour le PQI PTV 54.25.

L’évaluation statistique de la distribution du PQI total révèle que, globalement, les méthodes de
planification étudiées montrent des performances comparables. Chacune d’elles offre la possibi-
lité d’obtenir des plans de qualité, tout en gardant à l’esprit que ces résultats sont étroitement
liés au patient et à sa structure anatomique.

Néanmoins, lorsqu’on analyse le PQI par composante, des différences statistiquement notables
se dégagent. Certaines techniques se montrent plus efficaces pour la conservation des OAR et
d’autres pour la couverture des volumes cibles (PTV).

Il est important de noter que les formules employées pour calculer le PQI PTV (équation 3.2) et
le PQI OAR (équation 3.3) dans cette étude admettent des limites. Il est probable que certains
indicateurs de dose ne respectent pas les objectifs cliniques attendus. Par exemple, il se peut
que D95%,plan(PTV ) < D95%,obj(PTV ). Même si ce critère est non atteint, il se pourrait tout
de même que le PQI du PTV soit positif car les autres objectifs évalués vont compenser celui
ou ceux qui seront négatifs.

La formulation de ce PQI nous donne un score unique qui pourrait dissimuler des variations
significatives sur un indicateur de dose en particulier. De ce fait, un PQI total positif n’assure
pas que chaque objectif clinique soit individuellement respecté. C’est pourquoi, en complément
du PQI, une évaluation qualitative du nombre de critères atteints a été réalisée dans cette étude
(section 4.2).

4.1.3 Analyse des corrélations
Après avoir analysé séparément les distributions des divers indices de qualité de plan (PQI

total, PQI OAR, PQI PTV70 et PQI PTV54.25) grâce aux boîtes à moustaches (Fig. 4.3),
on semble relever une tendance qui suggère que des valeurs élevées de PQI PTV 54.25 (Fig.
4.3D) sont associées à des valeurs plus faibles de PQI OAR (Fig. 4.3B) pour une solution de
planification évaluée et inversement. Par exemple, visuellement, on tend à penser que la solution
Auto Charleroi couvre mieux le PTV 54.25 qu’elle n’épargne les OAR. À l’inverse, la solution
Manuel Charleroi épargne mieux les OAR qu’elle ne couvre le PTV 54.25.
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Pour vérifier statistiquement cette tendance, nous avons analysé les médianes ainsi que la cor-
rélation entre le PQI OAR et le PQI PTV 54.25 en utilisant le test de Spearman, qui est adapté
pour les données de notre échantillon.

Nous avons choisi d’examiner la corrélation avec le PTV 54.25 plutôt qu’avec le PTV 70, car
lors de la planification, le PTV haute dose a généralement la priorité absolue. Quant au PTV
basse dose, il a un rôle prophylactique : on peut parfois accepter une couverture légèrement
moins optimale si cela contribue à protéger les OAR.

L’analyse des médianes montre que pour l’ensemble des solutions, les valeurs pour le PQI PTV
54.25 sont systématiquement supérieures à celles pour le PQI OAR (Table 4.10). Cela indique
que le volume tumoral est globalement mieux couvert au détriment des OAR.

Solution Médiane PQI OAR Médiane PQI PTV 54.25
Auto Charleroi -0.035 0.177
Auto Lille -0.002 0.057
Auto Lyon -0.018 0.063
Manuel Lyon -0.049 0.106
Manuel Charleroi 0.00015 0.031

Table 4.10 – Valeurs des médianes pour le PQI OAR et le PQI PTV 54.25 pour
chaque solution de planification étudiée.

Pour vérifier la présence de corrélation entre le PQI OAR et le PQI PTV 54.25, nous avons
représenté les données avec des nuages de points. Les coefficients de corrélation de Spearman
calculés et la p-value du test figurent également sur ces graphiques (Fig. 4.4).

Figure 4.4 – Test de corrélation de Spearman entre le PQI OAR et le PQI PTV
54.25 pour les 5 solutions de planification évaluées - Représentation des données
avec des nuages de points.
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Pour les solutions Auto Charleroi et Auto Lille, les coefficients de corrélation sont nuls. Cela in-
dique une absence totale de corrélation entre les deux variables. Les nuages de points confirment
ce résultat, on observe que les données sont dispersées aléatoirement. Les solutions Auto Lyon
et Manuel Charleroi présentent une corrélation modérée et négative (ρ = −0.41 et −0.40). Une
corrélation négative indique que si une variable augmente, l’autre tend à diminuer. Enfin, une
corrélation faible et négative est observée pour la solution Manuel Lyon (ρ = −0.13).

Aucune des solutions étudiées ne montre une corrélation statistiquement significative (p-value
> 0.05). Les variations du PQI OAR et PQI PTV 54.25 sont donc indépendantes pour l’échan-
tillon dont nous disposons.

L’analyse visuelle des boxplots (Fig. 4.3) semblait indiquer l’existence d’un compromis entre la
couverture du PTV 54.25 et l’épargne des OAR. Toutefois, l’analyse statistique effectuée grâce
aux médianes et au test de corrélation de Spearman n’a pas permis de relever une relation
statistiquement significative entre le PQI OAR et le PQI PTV 54.25.

Toutefois, en consultant les classements descriptifs précédemment établis lors de l’analyse des
composantes, on remarque que la solution Auto Charleroi occupe la première place pour la cou-
verture du PTV 54.25 et la quatrième pour la préservation des OAR. Pour la solution Manuel
Charleroi, cela semble être l’inverse. Elle possède la première place pour les OAR et la dernière
pour le PTV 54.25 (Fig. 4.5).

Figure 4.5 – Classement descriptif des performances des 5 solutions pour le PQI
OAR et le PQI PTV 54.25.

Même si aucune corrélation n’a été statistiquement confirmée dans le cadre de ce travail, l’ana-
lyse descriptive de ces classements (Fig. 4.5) indique néanmoins la présence de tendances op-
posées. Avec un nombre de patients plus important et une variabilité inter-patient moindre, il
se pourrait que cette corrélation atteigne un niveau significatif. Notons que ce classement ne
sert pas à classer les solutions selon leur performance mais à mettre en évidence une tendance
quant à l’épargne des OAR et la couverture du PTV 54.25.
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4.2 Nombre de critères validés
Le PQI utilisé dans cette étude attribue un score global à un plan de traitement afin d’éva-

luer la qualité. Ce score unique peut indiquer qu’un plan est de bonne qualité tout en masquant
certains objectifs cliniques non valides. Pour enrichir cette méthode quantitative et mieux éva-
luer la qualité clinique du plan, nous avons analysé le nombre de critères respectés. Cette
évaluation offre une analyse qualitative, aidant à identifier les objectifs atteints et à souligner
les lacunes potentielles dissimulées par le PQI global.

La figure 4.6 montre, pour chaque patient, le taux de critères cliniques validés en fonction de la
méthode de planification employée. À première vue, on constate que les plans manuels effectués
dans notre centre (Charleroi) affichent les plus hauts pourcentages, dépassant parfois 80%. Les
plans manuels de Lyon montrent un pourcentage de critères validés inférieur à ceux de Charleroi
pour la grande majorité des patients. Par rapport aux solutions automatiques, les pourcentages
sont parfois moins bons et parfois comparables. Les approches automatiques présentent une
variabilité plus importante, avec des pourcentages de critères validés plutôt faibles pour certains
patients, en particulier le patient 7 (environ 48% pour Auto Lyon) et le patient 10, indiquant une
sensibilité accrue aux cas cliniques complexes. Globalement, ces résultats suggèrent que, bien
que les performances puissent parfois être comparables, la planification manuelle (notamment
à Charleroi) assure encore une conformité plus régulière aux objectifs cliniques par rapport aux
plans automatiques.

Figure 4.6 – Pourcentage global d’objectifs cliniques validés pour chaque patient
selon la solution étudiée.
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Après avoir analysé le taux global de critères validés par patient et par solution, il est perti-
nent d’analyser séparément les critères validés pour les PTV et pour les OAR, dans le but de
déterminer quelle structure ne permet pas la validation des objectifs cliniques.

La figure 4.7 indique que, dans l’ensemble, les critères liés aux PTV sont bien respectés par
toutes les méthodes de planification, avec une proportion avoisinant 87-88% pour la plupart des
cas. La solution automatique de Lyon montre que pour le patient 7 seulement 63% des critères
aux PTV sont validés, suggérant d’éventuelles difficultés. Il en est de même pour la solution Ma-
nuel Charleroi avec le patient 3 (75% de critères sur les PTV respectés). De plus, on remarque
que certaines solutions parviennent à valider 100% des critères pour certains patients (11 et 14).

En revanche, les critères concernant les OAR montrent une variabilité bien plus prononcée
entre les différentes solutions et entre les patients. Les plans manuels de Charleroi affichent
les performances les plus élevées, présentant des taux systématiquement supérieurs. Les autres
méthodes, qu’elles soient automatiques ou manuelles, affichent des performances plus variables,
avec des pourcentages plus faibles chez certains patients.

Figure 4.7 – Pourcentage d’objectifs cliniques validés pour chaque patient selon
la solution étudiée pour les PTV (à gauche) et les OAR (à droite).

Par conséquent, l’analyse du nombre de critères respectés révèle que, bien que toutes les so-
lutions garantissent généralement la couverture des PTV, ce sont principalement les critères
OAR qui agissent comme un facteur discriminant de la qualité des plans. Ces observations sont
en accord avec les valeurs médianes de PQI OAR et PQI PTV 54.25 relevées précédemment
(Table 4.10).
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4.3 Analyse qualitative de cas particuliers
De manière générale, nous avons constaté en comparant les figures 4.1 et 4.6 que plus un

plan de traitement possède un pourcentage de critères respectés important, plus élevé sera
le PQI Total et meilleure sera la qualité du plan. À l’inverse, un plan de traitement qui ne
respecte pas beaucoup d’objectifs cliniques, aura un PQI Total plus faible ce qui reflète un
plan de moins bonne qualité. Cette observation a été mise en évidence pour certains patients
et certaines solutions (Table 4.11).

Patient Solution PQI Total Nombre de critères validés (%)
11 Manuel Charleroi 0.444 82.6
13 Auto Charleroi 0.258 78.3
1 Manuel Lyon −0.188 65.2
9 Auto Charleroi −0.110 56.5

Table 4.11 – Résultats du PQI Total et du nombre de critères validés selon la
solution et le patient.

Toutefois, si on analyse précisément certains plans de traitement, on se rend compte que cette
tendance n’est pas vérifiée constamment. Pour illustrer ce phénomène, nous avons relevé le
PQI Total et le nombre de critères respectés pour les solutions Manuel Charleroi et Auto Lyon
du patient 2 (Table 4.12). On remarque que c’est la solution Manuel Charleroi qui respecte le
plus d’objectifs cliniques, mais que c’est la solution Auto Lyon qui possède un PQI Total plus
important et, par conséquent, un plan de meilleure qualité.

Patient Solution PQI Total Total critères
validés (%)

Critères OAR
validés (%)

Critères PTV
validés (%)

2 Manuel Charleroi 0.324 87.0 73.3 87.5
2 Auto Lyon 0.430 78.3 86.7 87.5

Table 4.12 – Résultats du PQI Total et du nombre de critères validés OAR et
PTV pour les solutions Manuel Charleroi et Auto Lyon pour le patient 2.

Suite à cette observation, il en ressort qu’un plan jugé comme étant de bonne qualité ne garantit
pas forcément qu’il respecte de nombreux objectifs cliniques. Pour comprendre comment ça se
fait, analysons en détail les composantes du PQI Total pour les plans Auto Lyon et Manuel
Charleroi du patient 2 (Table 4.13).

Patient Solution PQI Total PQI PTV 70 PQI PTV 54.25 PQI OAR
2 Manuel Charleroi 0.324 0.071 0.020 0.165
2 Auto Lyon 0.430 0.151 0.046 0.178

Table 4.13 – Détail de chacune des composantes du PQI Total pour les solutions
Manuel Charleroi et Auto Lyon pour le patient 2.
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Si l’on s’intéresse aux OAR, on remarque que le plan Manuel Charleroi valide 13 critères sur
15 (soit 86.7%) et le plan Auto Lyon valide 11 critères sur 15 (soit 73.3%) (Table 4.12). Malgré
que le nombre de critères validés soit plus important pour le plan Manuel Charleroi, c’est le
plan Auto Lyon qui possède un PQI OAR plus élevé (Table 4.13).

Les données extraites du DVH via R et Espadon qui permettent de calculer le PQI PTV 70, PQI
PTV 54.25 et PQI OAR se trouvent dans le tableau 4.14. La comparaison entre la dose/volume
planifié(e) et la dose/volume attendu(e) permet de savoir si le critère est validé ou non. Ce sont
ces valeurs qui ont été utilisées pour calculer les composantes du PQI Total.

Structure Type Critère Plan Obj
D(Gy), V(cm3)

PTV 70 Gy PTV D95% 67.8 66.5
PTV 70 Gy PTV D99% 66.6 63.0
PTV 70 Gy PTV D2% 72.6 74.9
PTV 70 Gy PTV V66.5Gy 37.6 36.0
PTV 54.25 Gy PTV D95% 52.1 51.5
PTV 54.25 Gy PTV D99% 49.7 48.8
PTV 54.25 Gy PTV V51.54Gy 287.7 282.7
PTV 54.25 Gy - (PTV 70 Gy + 4mm) PTV D2% 60.6 58.1
Mandibule OAR D5% 49.1 70.0
Cavité orale OAR Dmoy 39.9 30.0
Œsophage OAR Dmoy 6.3 35.0
Glande sous-mandibulaire G OAR Dmoy 51.8 35.0
Glande sous-mandibulaire D OAR Dmoy 60.8 35.0
Larynx OAR Dmoy 16.5 35.0
Larynx OAR D5% 33.1 55.0
Muscle constricteur OAR Dmoy 42.5 35.0
Parotide G OAR Dmoy 19.9 25.0
Parotide D OAR Dmoy 21.6 25.0
PRV Moelle épinière OAR D2% 33.5 50.0
PRV Tronc cérébral OAR D2% 14.5 60.0
Trachée OAR Dmoy 7.4 35.0
Glande thyroïde OAR D60% 20.6 50.0
Glande thyroïde OAR D85% 3.9 40.0

Table 4.14 – Comparaison des doses/volumes planifié(e)s (Plan) avec les
doses/volumes de des objectifs attendus (Obj) pour le plan Auto Lyon du patient
2. En Vert : critère respecté, en Rouge : critère non respecté.

Les critères OAR non conformes du plan Auto Lyon vont contribuer avec un score défavorable
au PQI OAR. Si les autres critères validés surpassent l’objectif visé, ils apporteront un score
positif élevé. De ce fait, les valeurs négatives vont être compensées par les valeurs positives.
Pour le plan Manuel Charleroi, le principe est similaire mais seuls deux critères influenceront
négativement le PQI OAR. Si le PQI OAR est moins important pour ce plan, c’est simplement
parce que les autres critères sont à peine atteints et ne compensent pas beaucoup les critères
non validés.
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On constate, via l’analyse du plan de traitement Auto Lyon du patient 2, que la formule du
PQI utilisée dans ce travail a ses limites. Elle ne permet pas de mettre en évidence qu’un plan
considéré comme étant de bonne qualité ne vérifie pas forcément un grand nombre d’objectifs
cliniques. L’étude approfondie réalisée sur ce plan souligne que le PQI Total et le nombre de
critères respectés fournissent des informations complémentaires et qu’il est donc nécessaire de
les considérer tous les deux pour une évaluation complète de la qualité d’un plan de traitement.

Nous avons également mis en évidence que, pour certains patients (notamment les patients
7 et 10), aucune méthode de planification n’a permis d’obtenir un plan présentant un PQI
élevé (Fig. 4.1). Afin de mieux comprendre pourquoi parfois le PQI Total du plan est faible et
parfois il est élevé, nous avons analysé et comparé deux cas extrêmes : le patient 7 et le patient 2.

Pour ces deux patients, nous avons analysé les coupes axiales du CT (Fig. 4.8) et nous avons
directement constaté que les volumes des PTV 70 et 54.25 étaient fortement différents. Les
valeurs ont été relevées au sein du TPS Eclipse et sont répertoriées dans le tableau 4.15.

Pour le patient 2, nous remarquons que les organes à risque tels que la cavité orale, les paro-
tides et la glande sous-mandibulaire gauche sont partiellement inclus dans le PTV 54.25 (Fig.
4.8a). Seule la glande sous-mandibulaire droite est dans le PTV 70. Vu la position des OAR
par rapport aux PTV, l’optimisation du plan de traitement semble plus simple. La couverture
tumorale peut être assurée tout en épargnant efficacement les OAR. C’est pour cette raison
que chaque plan de traitement élaboré par le biais de diverses méthodes de planification est de
bonne qualité et affiche un PQI Total élevé.

(a) Patient 2. (b) Patient 7.

Figure 4.8 – Représentation sur une coupe axiale du CT des volumes cibles et
des OAR pour deux patients.

Patient Volume PTV 54.25 (cm3) Volume PTV 70 (cm3)
2 298.1 37.9
7 1053.0 690.6

Table 4.15 – Volumes des PTV 54.25 et PTV 70 pour les patients 2 et 7.
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Cependant, pour le patient 7, on constate que l’étendue des PTV est telle que les glandes sous-
mandibulaires sont totalement incluses à l’intérieur. En ce qui concerne le larynx, il se trouve
presque entièrement à l’intérieur du PTV 70. Cette configuration anatomique complique la pla-
nification : il s’avère difficile, voire irréalisable pour certains OAR, de diminuer la dose reçue
tout en assurant une couverture tumorale appropriée. Cette situation illustre un compromis
inévitable entre la protection des OAR et l’intégralité de la couverture des PTV.

Ces deux analyses soulignent que la qualité des plans de traitement est étroitement liée à
l’anatomie du patient. La taille des PTV et la position relative des organes à risque par rapport
aux volumes tumoraux conditionnent les compromis possibles entre couverture tumorale et
épargne des OAR.

4.4 Analyse PSQA
Après avoir évalué la qualité des plans grâce au PQI et au nombre de critères cliniques res-

pectés, nous avons vérifié que les plans réalisés dans notre centre sont délivrables en conditions
cliniques. Pour cela, un contrôle de qualité a été réalisé à l’aide de l’EPID afin de s’assurer que
les plans Manuel Charleroi et Auto Charleroi pourraient être délivrés au patient.

L’évaluation repose sur l’analyse gamma (3%/3 mm), le critère étant considéré comme respecté
si au moins 95% des points passent le test.

Le tableau 4.16 présente les résultats obtenus pour chaque plan et chaque arc. On peut consta-
ter que tous les plans répondent amplement aux critères, avec un taux de validation des points
constamment au-dessus du seuil de 95%.

Plans Manuels Plans Automatiques

Patient Arc 1 (%) Arc 2 (%) Arc 3 (%) Arc 1 (%) Arc 2 (%) Arc 3 (%)

1 96.0 99.1 — 100.0 100.0 —
2 97.7 97.9 98.1 100.0 100.0 —
3 99.0 99.2 98.1 100.0 100.0 —
4 98.4 98.6 98.4 100.0 100.0 —
5 98.5 98.9 — 100.0 100.0 —
6 98.6 97.9 98.0 100.0 100.0 100.0
7 98.3 99.0 98.4 100.0 100.0 —
8 98.0 98.7 96.5 100.0 100.0 100.0
9 97.0 97.9 97.8 99.9 99.9 100.0

10 98.0 97.7 — 99.9 100.0 —
11 99.5 99.0 — 100.0 99.8 100.0
12 99.0 98.1 98.1 100.0 100.0 —
13 99.7 98.9 — 99.9 100.0 99.8
14 99.2 99.2 96.0 100.0 100.0 100.0

Table 4.16 – Résultats des mesures PSQA avec l’EPID. Comparaison entre plans
Manuel Charleroi et Auto Charleroi. Le pourcentage correspond au taux de points
validés lors de l’analyse gamma (3%/3 mm).

Pour plus de clarté, la figure 4.9 regroupe ces résultats sous forme d’un graphique, illustrant la
moyenne des taux de réussite gamma par patient et par méthode. La ligne rouge horizontale
indique le seuil de 95%.
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Figure 4.9 – Moyenne des taux de réussite gamma (3%/3 mm) pour chaque
patient, comparant les plans Manuel Charleroi et Auto Charleroi. La ligne rouge
horizontale représente le seuil de 95% requis pour la validation clinique.

Ces résultats confirment que tous les plans réalisés sont délivrables en conditions cliniques,
validant ainsi la robustesse des deux méthodes de planification évaluées.
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Chapitre 5
Conclusion et perspectives

5.1 Conclusion
Ce mémoire s’inscrit dans le projet d’étude de solutions de planification automatique initié

par le GORTEC. L’objectif de cette étude multicentrique est d’évaluer les performances de
solutions automatiques sur une cohorte de 14 patients atteints d’un cancer de l’oropharynx afin
de voir si une utilisation en clinique de ces outils est pertinente.

Ces 14 patients ont été traités avant le début de l’étude au Centre Léon Bérard à Lyon via des
plans de traitement réalisés manuellement avec le TPS Monaco et délivrés sur un TrueBeam
Elekta ou bien avec le TPS TomoHD et délivrés sur la Tomothérapie d’Accuray. Il s’agissait
d’un traitement SIB (35 fractions, PTV haute dose : 70 Gy et PTV basse dose : 54.25 Gy).

Pour la réalisation de cette étude, ces mêmes patients ont été replanifiés dans divers centres
à l’aide de trois solutions automatiques : mCycle (Elekta) au Centre Léon Bérard à Lyon,
Ethos 1.1 (Varian) dans notre centre (CHU Charleroi-Chimay) et MCO a posteriori (RaySta-
tion 2023A) au Centre Oscar Lambret à Lille, ainsi que d’un plan manuel avec le TPS Eclipse
16.1 également dans notre centre.

Ces plans de traitements ont été comparés et évalués quantitativement à l’aide d’un indice de
qualité de plan (PQI) et qualitativement en relevant le nombre de critères respectés. Une liste
d’objectifs cliniques établie suite à un consensus du GORTEC a permis l’évaluation des plans.
Le PQI est un score global unique qui permet d’évaluer simultanément plusieurs indicateurs
dosimétriques. Il tient compte de la couverture des PTV ainsi que de l’épargne des organes à
risque. Une analyse des différentes composantes du PQI Total est réalisée.

Dans un premier temps, nous nous sommes intéressés au PQI Total des 70 plans. L’automati-
sation via des scripts Espadon et Python a été d’une grande utilité vu la quantité de données
à traiter. Les résultats obtenus indiquent qu’il n’y a pas de différence significative entre les
5 méthodes de planification évaluées, elles montrent des performances comparables. Chacune
d’elles offre la possibilité d’obtenir des plans de qualité, tout en gardant à l’esprit que ces ré-
sultats sont étroitement liés au patient et à sa structure anatomique. L’analyse détaillée des
composantes PQI OAR, PQI PTV 70 et PQI PTV 54.25 a indiqué des différences statistique-
ment significatives entre les solutions. Une tendance a été observée concernant la couverture du
PTV 54.25 et l’épargne des OAR mais elle n’a pas pu être vérifiée statistiquement. Il n’y avait
aucune corrélation entre ces deux variables. Néanmoins, un classement descriptif des solutions
a pu être établi. Il en ressort que si une solution épargne bien les OAR, la couverture du PTV
risque d’être moins optimale.
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Dans un second temps, notre attention s’est portée sur le nombre de critères validés qui permet
d’enrichir la méthode quantitative du PQI car il se peut que des objectifs cliniques non valides
soient masqués avec cette formulation. L’analyse des critères respectés pour les PTV et OAR
révèle que les solutions tendent généralement à bien couvrir les PTV. En revanche, le respect
des critères OAR semble parfois plus complexe.

Une analyse qualitative de cas particuliers a pu mettre en évidence les limites de la formule
du PQI employée dans cette étude. Elle ne permet pas de mettre en évidence qu’un plan de
bonne qualité ne vérifie pas forcément beaucoup d’objectifs cliniques. C’est pourquoi, intégrer
le nombre de critères apporte une information supplémentaire sur le plan. Nous avons égale-
ment observé que la qualité du plan dépend étroitement de l’anatomie du patient. Des PTV de
volume important peuvent compliquer la planification car le risque que les OAR soient inclus
dedans est très élevé. Il existe alors un compromis inévitable entre protection des OAR et cou-
verture des PTV.

Les solutions automatisées évaluées ont produit des plans de traitement ORL de qualité équi-
valente à ceux produits manuellement, confirmant leur adéquation à une utilisation clinique
ultérieure. Les plans obtenus étaient indépendants de l’opérateur et n’ont nécessité aucune
optimisation ultérieure ni intervention manuelle. Ils ont même été validés via un contrôle de
qualité.

5.2 Perspectives
Ce travail n’est que le prélude de l’étude menée par le GORTEC. Diverses perspectives sont

envisagées afin d’élargir et de renforcer l’étude :
— Augmenter la cohorte à 25 patients afin d’obtenir une puissance statistique plus robuste.
— Élargir le spectre de solutions automatiques évaluées en intégrant : RapidPlan de Va-

rian (planifications réalisées par le centre d’Angers), Ethos 2.0 de Varian (planifications
réalisées par le centre d’Avignon).

— Améliorer la formule du PQI en élevant les termes qui composent chaque PQI au carré
pour éliminer les valeurs négatives qui sont souvent compensées ou en tenant compte
de la fonction des organes localement sous ou surdosés dans l’évaluation globale de la
qualité du plan (notamment pour les organes en série tels que la moelle,la trachée,...),

— Intégrer d’autres indices dans l’évaluation, tels que la conformité ou l’homogénéité, afin
d’obtenir une évaluation plus globale de la qualité des plans.

— Évaluer la variabilité inter-planificateurs et inter-centres en incluant des plans manuels
réalisés dans d’autres centres. Cela permettrait de quantifier l’apport réel de l’auto-
matisation par rapport à l’expérience et aux habitudes des différents planificateurs. Le
GORTEC envisage d’évaluer au moins 5 plans manuels par patient, ce qui permettra
aussi d’étudier une potentielle variabilité en fonction des différents LINAC.

— Inclure l’approbation clinique des plans par un radiothérapeute, cela permettra d’indi-
quer que les plans sont validés cliniquement.

En conclusion, ce travail met en lumière le potentiel des outils de planification automatisée
et du PQI comme indicateur global de qualité, tout en soulignant les limites actuelles. Les
perspectives suggérées visent à élargir l’étude et renforcer les outils d’évaluation, dans le but
ultime d’uniformiser les pratiques et la planification des cancers ORL en radiothérapie.
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