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Résumé

La planification automatique des traitements de radiothérapie nécessite un calcul très

rapide de la dose délivrée au patient. Nous proposons de réaliser ce calcul en segmentant

le fantôme du patient en mailles homogènes, et en associant aux mailles des projections

vers des distributions précalculées en milieux homogènes, ainsi que des pondérations

gérant les hétérogénéités.

Le calcul de dose se fait en deux étapes. La première étape concerne les mailles :

les projections et pondérations y sont paramétrées en fonction de critères physiques et

géométriques. La seconde étape concerne les voxels : la dose y est calculée en évaluant

les fonctions préalablement associées à leur maille.

Cette méthode est très rapide, notamment quand le nombre de points d’intérêt est li-

mité (quelques centaines), les résultats étant dans ce cas obtenus en moins d’une seconde.

Avec de telles performances, la planification automatique des traitements de radiothé-

rapie devient parfaitement envisageable.

Abstract

Automatic radiation therapy treatment planning necessitates a very fast computation

of the dose delivered to the patient. We propose to compute the dose by segmenting

the patient’s phantom into homogeneous meshes, and by associating, to the meshes,

projections to dose distributions precomputed in homogeneous phantoms, along with

weights managing heterogeneities.

The dose computation is divided into two steps. The first step impacts the meshes :

projections and weights are set according to physical and geometrical criteria. The second

step impacts the voxels : the dose is computed by evaluating the functions previously

associated to their mesh.

This method is very fast, in particular when there are few points of interest (se-

veral hundreds). In this case, results are obtained in less than one second. With such

performances, practical realization of automatic treatment planning becomes practically

feasible.
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de ma thèse, et de l’avoir lue avec autant d’attention. Merci pour leurs remarques et
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6.1.4 Extension aux mailles voisines . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94
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Glossaire

– CTV (Clinical Target Volume) : tumeur visible complétée par une extension tu-

morale supposée ;

– Fantôme : représentation numérique d’un patient ;

– Fantôme homogène : fantôme composé d’un unique matériau ;

– Fantôme hétérogène : fantôme composé d’au moins deux matériaux différents ;

– Fluence primaire : nombre de photons passant par une unité d’aire ;

– Dose : énergie déposée, rapportée à la masse ;

– GTV (Gross Tumor Volume) : tumeur visible sur l’imagerie ;

– IGRT : Image Guided Radiation Therapy (radiothérapie guidée par l’image) ;

– Index delta, index gamma : techniques d’évaluation de la qualité d’une distri-

bution de dose, par comparaison à une distribution de référence ;

– Interface : surface séparant deux régions de compositions différentes ;

– Isodoses : lignes constituées de points qui reçoivent la même dose ;

– IMRT : Intensity Modulated Radiation Therapy (RCMI en français) ;

– Profil de fluence (du faisceau primaire ou d’un sous-faisceau) : fluence sur les

points situés à une profondeur donnée par rapport à la source du faisceau primaire.

On parle de profil déséquilibré à une profondeur donnée quand la fluence n’est pas

constante à cette profondeur ;

– Projection : association d’un point d’un fantôme maillé à un point d’un fantôme

homogène, les deux fantômes étant irradiés par le même faisceau ;

– PTV (Planned Target Volume) : CTV complété par une marge de sécurité tenant

compte du mouvement du patient ;

– RCMI : Radiothérapie Conformationnelle avec Modulation d’Intensité (IMRT en

anglais) ;

– SBIM : Sub Beam In a Mesh (voir chapitre 5) ;

– Scaling : dilatation ou compression d’une distribution de dose, ou du parcours

d’une particule, en fonction de la densité électronique du milieu ;

– TERMA : Total Energy Released per unit MAss (voir les méthodes par convolu-

tion, chapitre 3) ;
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– TPS : Treatment Planning System (système de planification des traitements) ;

– Voxel : volume élémentaire dans une structure tridimensionnelle numérisée

(”voxel” est la contraction de ”volumetric pixel”).
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Introduction

Le traitement du cancer par radiothérapie externe a fait l’objet de développements

significatifs au cours des dernières années. Ces développements concernent bien-sûr le

matériel de traitement, mais également les outils informatiques qui lui sont associés

pour en permettre une utilisation optimale.

Ces outils informatiques sont groupés au sein d’un logiciel appelé Système de Plani-

fication des Traitements (ou TPS, pour Treatment Planning System). L’objectif de ce

logiciel est d’assister le médecin dans la réalisation du traitement de radiothérapie. Il

permet tout d’abord l’analyse des données anatomiques du patient, et en particulier le

contourage de la tumeur. Il assiste ensuite le médecin dans le choix des paramètres d’irra-

diation, et lui permet une validation de ces choix. Enfin, le TPS offre des fonctionnalités

de suivi des irradiations réalisées au cours des différentes séances de traitement.

Les techniques de traitement les plus récentes offrent de nombreux défis logiciels aux

TPS du futur. Parmi ces techniques, la Radiothérapie Conformationnelle avec Modu-

lation d’Intensité (RCMI) est une des plus prometteuses, mais également une des plus

complexes à mettre en œuvre. En effet, elle nécessite en particulier une planification

automatique du traitement, afin d’utiliser avantageusement ses nombreuses possibilités

balistiques, tout en faisant gagner du temps au médecin.

Toutefois, il n’est pas encore possible, aujourd’hui, de produire des TPS capables

de déterminer, de façon totalement automatique, le plan de traitement à administrer à

un patient. Le calcul d’un plan optimal passe en effet par une optimisation itérative, à

chaque étape de laquelle le plan courant est évalué, puis amélioré. L’étape d’évaluation

consiste à calculer la dose déposée en chaque point du patient par le plan de traitement

courant, et à déterminer l’écart entre cette dose et la prescription du médecin. Le plan

est ensuite amélioré pour réduire cet écart, et ainsi tendre vers la distribution prescrite.

Le temps d’exécution d’une planification automatique dépend principalement de celui

du calcul de la dose délivrée par un plan de traitement donné. Pour qu’une planification

automatique soit possible, ce calcul de dose doit pouvoir être répété des centaines ou

milliers de fois, et ce dans un temps compatible avec une consultation en clinique (20

minutes maximum). Ceci implique que chacun des calculs de dose intermédiaires puissent

être réalisés en quelques secondes.

Bien-sûr, ces calculs doivent également être très précis, afin de ne pas s’écarter de la

prescription médicale. Or, aucune des méthodes développées jusqu’à aujourd’hui n’offre

une précision suffisante dans les délais impartis. Les méthodes de Monte Carlo, par

exemple, sont les plus précises, mais cette grande précision est obtenue au prix de calculs
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très longs. D’autres méthodes, par exemple à base de convolution, calculent bien plus

rapidement la dose. Cependant, sans même évoquer leurs éventuels manques de précision,

les temps de calcul de ces méthodes – de une à plusieurs minutes sur un PC classique –

ne permettent pas de les utiliser pour l’optimisation des plans de traitements.

Ces travaux de thèse ont donc porté sur le développement d’un algorithme rapide de

calcul de la dose, et plus particulièrement de la dose déposée par un faisceau de photons.

L’objectif initialement fixé était très ambitieux : calculer la dose sur un fantôme 3D en

quelques secondes seulement sur un PC classique.

Partant du constat qu’aucune des approches existantes n’est assez rapide, nous avons

imaginé une solution basée sur une représentation du fantôme qui soit plus macrosco-

pique que la représentation classique par une grille de voxels. Nous avons ainsi choisi

de travailler sur un fantôme segmenté en mailles homogènes, constituées de groupes de

voxels de même composition.

Le calcul de la dose déposée dans un fantôme maillé peut alors être réalisé en deux

temps : d’abord la préparation de modèles de calcul de la dose sur les mailles, puis

l’interrogation de ces modèles pour obtenir la dose aux points où elle est demandée.

La première phase est réalisée au cours d’une propagation du faisceau primaire de

maille en maille. Elle est donc très rapide si les mailles sont en nombre réduit dans le

fantôme, c’est-à-dire si elles sont de tailles centimétriques. La seconde phase a ensuite

une durée à peu près proportionnelle au nombre de points où la dose est requise. Par

conséquent, si le nombre de points d’intérêt est petit, la méthode proposée pourra donner

une solution dans un temps très court, par exemple de quelques dixièmes de seconde pour

quelques centaines de points.

Avec de telles performances, de nouvelles possibilités s’ouvrent pour le pilotage des

traitements des cancers par radiothérapie. Il devient par exemple possible de réaliser

l’optimisation d’un plan de traitement à partir d’un ensemble de points de contrôle, placés

en particulier sur la tumeur et les organes à risque. Bien sûr, les plans de traitement

ainsi obtenus devront faire l’objet d’une validation par un code de Monte Carlo, ces

codes étant les seuls à garantir une précision suffisante.

Ce mémoire est constitué de deux parties. La première présente le contexte scienti-

fique et technique de l’étude ; la seconde décrit la méthode qui en est issue.

Plus précisément, la première partie commence par un chapitre de présentation de

la radiothérapie et de ses défis logiciels. La question du calcul de la dose, qui fait l’objet

de cette thèse, est présentée dans le deuxième chapitre. Cette partie se termine ensuite

par un état de l’art des méthodes de calcul existantes.

La solution développée au cours de cette thèse est présentée dans la seconde partie

de ce mémoire. Le quatrième chapitre porte sur le maillage du fantôme, et explique

comment l’utiliser avantageusement pour le calcul de la dose. Le cinquième chapitre

présente les principes de notre méthode, principes qui sont ensuite détaillés dans le

sixième chapitre. Enfin, un prototype logiciel ayant été développé, ses résultats sont

étudiés dans le septième et dernier chapitre de ce mémoire.
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Première partie

Objet de l’étude : le calcul de

dose pour la radiothérapie
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Chapitre 1

La radiothérapie, ses défis

logiciels

Les développements technologiques récents (collimateurs multilames, robotique, sys-

tèmes d’imagerie intégrés) ont ouvert la voie vers des techniques de radiothérapie très

prometteuses. La radiothérapie conformationnelle par modulation d’intensité (RCMI),

et plus encore la radiothérapie guidée par l’image (IGRT, pour Image-Guided Radiation

Therapy), offrent en effet de grandes possibilités pour le traitement du cancer.

Ces techniques sont assistées par des logiciels, les systèmes de planification des traite-

ments (TPS), qui intègrent et tirent profit des diverses possibilités offertes par le matériel.

L’évaluation d’un plan de traitement, basée sur le calcul de la dose déposée dans le

patient par les faisceaux constituant ce plan, est un des éléments critiques des TPS. Ce

chapitre a pour objectif de montrer que des évolutions algorithmiques lui sont néces-

saires pour utiliser la pleine capacité des technologies les plus récentes du traitement par

radiothérapie.

Nous rappellerons d’abord ce qu’apportent les rayonnements ionisants au traitement

du cancer (partie 1.1). Nous présenterons ensuite, dans la partie 1.2, les différentes tech-

nologies disponibles pour réaliser les traitements par radiothérapie. Ce chapitre se ter-

minera alors (partie 1.3) par une analyse des défis algorithmiques restant à relever, et en

particulier sur le calcul de dose, afin d’envisager une utilisation optimale des technologies

de traitement les plus récentes.

Pour des développements supplémentaires sur les principes et protocoles de la ra-

diothérapie, le lecteur pourra par exemple se rapporter aux ouvrages [Lartigau, 2009]

et [Washington et Leaver, 2009].

1.1 Principes de la radiothérapie

L’idée de traiter le cancer par des rayonnements ionisants est apparue dès le début du

20ème siècle, suite aux découvertes des rayons X en 1895 par Wilhelm Conrad Roentgen,

et de la radioactivité naturelle en 1896 par Henri Becquerel.

Cette partie présente succintement la maladie qu’est le cancer, et explique pourquoi

les rayonnements ionisants sont si intéressants pour la traiter.
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1.1.1 Le cancer

Le cancer est, devant les maladies cardio-vasculaires, la première cause de décès en

France (environ 150 000 chaque année) [INVS, 2007].

Le cancer se caractérise par une prolifération cellulaire anarchique dans l’orga-

nisme [Stewart et Kleihues, 2005]. Cette prolifération a pour origine des altérations sur

plusieurs gènes, contrôlant par exemple la multiplication cellulaire, mais surtout sur ceux

codant les mécanismes de maintien de l’intégrité génétique au moyen de réparations cel-

lulaires.

Ces altérations se produisent progressivement et successivement, chacune d’entre elles

favorisant la suivante. Ce processus peut s’étendre sur une très longue durée, jusqu’à

plusieurs dizaines d’années.

Une succession d’altérations peut, par exemple, débuter par une mutation sur un

gêne codant les mécanismes de maintien de l’intégrité génétique, faisant ainsi perdre à la

cellule sa capacité d’autoprotection contre les mutations. Cette cellule devient alors, ainsi

que ses descendantes, susceptible de développer d’autres mutations, la faisant progresser

vers un état cancéreux.

Le cancer peut alors soit se développer localement, soit migrer à distance de la tumeur

(c’est ce qu’on appelle les métastases).

Un cancer peut être diagnostiqué de différentes façons, selon son type et sa localisa-

tion. Une fois détecté, il est dans la plupart des cas traité par au moins l’une des trois

méthodes que sont la chirurgie, la chimiothérapie et la radiothérapie. La partie suivante

a pour objet la présentation des principes de cette dernière méthode.

1.1.2 Le traitement par rayonnements ionisants

La radiothérapie peut être prescrite comme traitement curatif (pour détruire la tu-

meur), comme traitement adjuvant (pour préparer ou pour compléter une intervention

chirurgicale ou une chimiothérapie), ou encore comme traitement palliatif (pour atténuer

la douleur).

La radiothérapie consiste à traiter les cellules cancéreuses en les irradiant par des

rayonnements ionisants (par exemple des électrons, photons, ou protons), c’est-à-dire

des rayonnements capables d’arracher des électrons aux atomes, et ainsi de casser des

molécules plus complexes.

Ces destructions peuvent alors toucher les molécules de l’ADN, directement ou in-

directement par l’intermédiaire de radicaux libres, molécules instables à fort pouvoir

d’interaction, produites par ionisation. Plusieurs types de lésions peuvent se produire

sur l’ADN. Les plus néfastes sont les cassures des deux brins de la double hélice d’ADN.

Difficilement réparable par la cellule, ce type de lésion peut l’empêcher de se diviser et

ainsi entrâıner sa mort.

Toutefois, les cellules saines peuvent également être affectées par les radiations. Or,

un traitement de radiothérapie vise la destruction de la tumeur, tout en épargnant au

maximum les tissus sains. Les cellules saines ont pour cela un avantage essentiel : leur

capacité d’auto-réparation est supérieure à celle des cellules cancéreuses.
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Afin de tirer avantage de cet effet différentiel, le traitement est fractionné en plusieurs

séances, de façon à ce que les cellules saines aient le temps de se réparer entre les séances,

ce qui limite leur risque de destruction.

Les techniques de traitement par radiothérapie ont régulièrement évolué au cours du

20ème siècle, et plus particulièrement pendant ces vingt dernières années, notamment

avec l’arrivée de l’informatique, de l’imagerie médicale 3D, et des accélérateurs linéaires.

Des traitements très élaborés peuvent maintenant être envisagés, comme nous le verrons

dans la suite de ce chapitre.

1.2 Techniques d’irradiation

Parmi les différentes techniques de traitement par radiothérapie, nous présentons

dans ce chapitre la Radiothérapie Conformationnelle par Modulation d’Intensité (RCMI,

ou IMRT en anglais, pour Intensity Modulated Radiation Therapy), ainsi que la radio-

thérapie guidée par l’image (IGRT en anglais), cette dernière technique se déclinant en

plusieurs variantes. Ces méthodes se basent sur des technologies robotisées de pointe qui

impliquent des outils algorithmiques d’une grande diversité.

Après une rapide présentation des rayonnements utilisés en radiothérapie, et des

technologies utilisés pour leur production, cette partie présentera ensuite les deux tech-

niques de traitement que sont la RCMI et l’IGRT. L’accent sera mis, en particulier, sur

les besoins algorithmiques qu’impliquent ces différentes technologies.

1.2.1 Les rayonnements, leur production

1.2.1.a Electrons, photons, protons

Différents types de rayonnements peuvent être utilisés pour le traitement du cancer

par radiothérapie. On ne parlera ici que des plus courants, que sont les rayonnements

photons, électrons et protons, et on laissera de côté les alternatives moins répandues

(ions lourds pour l’hadronthérapie, ou neutrons).

La figure 1.1 montre les distributions de dose sur l’axe du faisceau (également appelées

rendements en profondeur), pour des faisceaux d’électrons, de photons et de protons. A

partir de cette figure, nous présentons maintenant, de façon succinte, les caractéristiques

propres à chacune de ces particules.

Les électrons

Les faisceaux d’électrons pénètrent peu dans la matière, leur énergie se trouvant

intégralement déposée dans les premiers centimètres de leur parcours. Ils seront donc

utilisés pour traiter des tumeurs peu profondes, en particulier quand des organes à risque

se trouvent derrière la zone à traiter.

Les photons

Comme on le voit sur la figure 1.1, le rendement des photons décrôıt beaucoup moins

avec la profondeur que celui des électrons. Ceux-ci sont donc bien plus intéressants pour

le traitement de tumeurs situées à plusieurs centimètres de profondeur.
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Figure 1.1 – Les rendements en profondeur des faisceaux d’électrons, de

photons et de protons (figure tirée avec autorisation du site

www.oncoprof.net).

L’atténuation d’un faisceau de photons est par ailleurs d’autant plus forte que son

énergie est faible (figure 1.2(a)). Les faisceaux de haute énergie seront donc davantage

adaptés au traitement des tumeurs profondes (figure 1.2(b)).

Les faisceaux de photons sont l’objet de ce travail de thèse. Leurs caractéristiques

seront donc développées dans le chapitre 2.

Les protons

Les protons ont un rendement en profondeur en forme de pic, appelé pic de Bragg. Ce

pic vient du faible ralentissement des protons au début de leur parcours dans la matière,

et de leur arrêt brutal une fois leur énergie passée sous un certain seuil. La profondeur

du pic dépend par conséquent de l’énergie incidente du proton.

L’intérêt de la protonthérapie réside dans le pic de Bragg, dont on peut faire cöıncider

la profondeur avec celle de la tumeur. Ainsi, la dose est concentrée sur la tumeur, et les

tissus sains alentours sont épargnés (en particulier ceux situés au-delà du pic).

La protonthérapie nécessite cependant un équipement très lourd. A titre d’exemple,

le centre de protonthérapie d’Orsay utilise un cyclotron de 900 tonnes. C’est pourquoi ce

type de traitement n’est réservé pour l’instant qu’à certains types de cancer, par exemple

ceux de l’oeil (mélanomes) et ceux de la base du crâne.

Comme il a été dit, ce travail de thèse porte en particulier sur les faisceaux de photons.

Leur mode de transport et de dépôt d’énergie dans la matière seront détaillés dans la

partie 2. Mais avant cela, nous présentons les techniques d’irradiation disponibles pour

la radiothérapie photons.

1.2.1.b Les accélérateurs linéaires

Les technologies de production de rayonnements ionisants ont beaucoup évolué au

cours du 20ème siècle. Les premiers traitements étaient réalisés à l’aide de sources de

22
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(a) (b)

Figure 1.2 – (a) Variation du rendement en profondeur d’un faisceau de photons en fonc-

tion de son énergie. (b) Exemple d’un faisceau de 18MV : une tumeur située

à 20 cm de profondeur recevrait 50% de la dose maximale (figures tirées avec

autorisation du site www.oncoprof.net).

radium, ou de tubes à rayons X. Les énergies étaient alors très faibles (quelques centaines

de kV), les traitements n’étaient donc adaptés qu’à des tumeurs superficielles.

L’apparition des traitements au cobalt60 a constitué une première grande avancée. Le

cobalt60 est un isotope radioactif qui émet des photons γ d’énergie moyenne 1.25 MeV.

Ces rayonnements permettent donc d’envisager le traitement de tumeurs profondes.

Toutefois, comme on le voit sur la figure 1.2(a), le rendement en profondeur des

photons émis par le cobalt60 a son maximum à 0.5 cm. Ces faisceaux n’épargneront donc

pas les tissus sains situés avant la tumeur. La longue chaine de préparation du cobalt60

(extraction, enrichissement, acheminement) le rend par ailleurs peu adapté pour une

utilisation en clinique.

L’avènement des accélérateurs linéaires (figure 1.3) a maintenant permis de s’affran-

chir des traitements au cobalt. Ceux-ci accélèrent des électrons de façon à leur conférer

une haute énergie (en général de 4 à 25 MeV). Les électrons accélérés peuvent alors être

utilisés en l’état (faisceaux d’électrons), ou bien être lancés sur une cible de tungstène

(voir figure 1.3) pour produire des photons X par rayonnement de freinage (faisceaux de

photons).

Dans le cas des faisceaux de photons — qui nous intéressera plus particulièrement

dans la suite de ce mémoire — l’énergie est répartie selon un spectre continu compris

entre zéro et l’énergie maximale des électrons incidents (au maximum 25 MeV).

Les fortes énergies produites par les accélérateurs linéaires permettent de traiter plus

efficacement des tumeurs profondes, tout en épargnant davantage les tissus superficiels

(voir figure 1.2(b)).

Voyons maintenant les techniques qui permettent au faisceau, une fois produit par

l’accélérateur linéaire, d’être personnalisé et adapté au cas traité.

Conformation du faisceau à la tumeur
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Figure 1.3 – Schéma d’un accélérateur linéaire.

Par le passé et encore très récemment, des caches personnalisés (généralement en

Cerobend) ont été interposés entre la source et les tissus sains, de façon à protéger les

organes à risque, en adaptant au maximum la forme du faisceau à celle de la zone à traiter.

Ces caches nécessitaient une préparation lourde (usinage), et étaient de manipulation

complexe, puisqu’il fallait les ajuster précisément sur le patient, et ce avant chaque

séance. L’arrivée sur le marché des collimateurs multilames a permis de s’affranchir de

ces problèmes.

Un collimateur multilames est un dispositif spécifique fixé à la tête de l’accélérateur

linéaire. Il est constitué de lamelles de tungstène parallèles, qui se déplacent les unes par

rapport aux autres pour réaliser des champs de formes complexes (ce principe est illustré

sur la figure 1.4). Le faisceau est ainsi mieux adapté à la forme de la tumeur.

Modulation d’intensité

Le faisceau délivré en sortie d’un accélérateur linéaire a sa fluence (densité de parti-

cules traversant une surface) à peu près uniforme sur sa section 1. Un faisceau de fluence

uniforme a l’avantage de déposer une dose uniforme à une profondeur donnée. Mais il

peut être nécessaire de moduler cette fluence, afin d’adapter au mieux la dose délivrée

aux différents organes.

Cette modulation a longtemps été réalisée à l’aide de filtres en coin (petits caches qui

font diminuer la quantité de rayonnements sur les zones sensibles). Mais comme pour la

conformation du faisceau, le collimateur multilames offre une solution automatisable et

plus souple.

Le mouvement des lames, au cours d’une irradiation, permet en effet d’obtenir un

faisceau de fluence modulée spatialement. Ces mouvements peuvent être effectués de

deux façons différentes :

– L’ irradiation statique (dite du “step and shoot”), illustrée figure 1.4, réalise la

modulation spatiale en additionnant des faisceaux homogènes en fluence, mais de

1. Un cône égalisateur situé en sortie de l’accélérateur linéaire est utilisé pour uniformiser la fluence.
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Figure 1.4 – Champ hétérogène en fluence obtenu par superposition de sous-

champs homogènes.

formes différentes. Cette technique nécessite l’arrêt de l’irradiation lors du passage

d’une configuration à l’autre.

– L’ irradiation dynamique consiste à faire varier l’ouverture du collimateur en dé-

plaçant les lames en continu. La vitesse de déplacement des lames détermine la

fluence en chaque position. Cette technique a l’avantage, de par sa nature dyna-

mique, de permettre un traitement plus court. Toutefois, le calcul du protocole

d’irradiation est bien plus complexe que celui d’une irradiation statique, et né-

cessite par conséquent un logiciel spécifique. Elle est donc pour l’instant très peu

répandue.

L’accélérateur linéaire et le collimateur multilames permettent d’envisager un trai-

tement très personnalisé et par conséquent très efficace. On présente maintenant deux

méthodes de traitement qui utilisent avantageusement ces technologies : la RCMI et

l’IGRT.

1.2.2 La Radiothérapie Conformationnelle par Modulation d’Intensité

La Radiothérapie conformationnelle par Modulation d’Intensité

(RCMI) [IMRT Collaborative Working Group, 2001, ANAES, 2003] est une tech-

nique récente qui se base sur le collimateur multilames pour adapter au mieux

l’irradiation au patient.

Après une présentation générale de la RCMI, cette partie traitera plus particulière-

ment de la planification des traitements, qui est la principale question soulevée par cette

technique.

1.2.2.a Principes

Le traitement est réalisé par un faisceau dont la forme est adaptée à la tumeur (radio-

thérapie conformationnelle...), et dont la fluence est variable sur un plan perpendiculaire

à son axe (... par modulation d’intensité). Comme on l’a vu, un tel faisceau peut être

obtenu avec un collimateur multilames (section 1.2.1.b).

L’irradiation peut par ailleurs être réalisée par plusieurs faisceaux irradiant la tumeur

sous différents angles. Comme le montre la figure 1.5, faire converger plusieurs faisceaux
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Figure 1.5 – Traitement par plusieurs faisceaux convergents, de façon à mieux

répartir la dose sur les tissus sains voisins.

vers la tumeur permet en effet d’y augmenter la dose, tout en la limitant sur les tissus

sains, en particulier sur la peau.

Les paramètres d’une irradiation par RCMI sont donc nombreux :

– le nombre de faisceaux ;

– la position et l’orientation de chaque faisceau ;

– la distribution de la fluence de chaque faisceau (ces distributions sont définies par

des grilles de fluence, ce qui peut représenter plusieurs centaines de paramètres).

De par sa complexité, qui induit un grand risque d’erreur, la radiothérapie confor-

mationnelle par modulation d’intensité nécessite une assurance qualité accrue. Une des

étapes fondamentales du processus qualité est la validation du plan de traitement, c’est-

à-dire le calcul de la dose qui sera déposée dans le patient par le plan de traitement

retenu. La vérification de ce plan est quelquefois réalisée expérimentalement, mais la

plupart du temps, elle est faite numériquement, par simulation. Sur ce point, des avan-

cées algorithmiques sont encore nécessaires. Cette question sera traitée de façon plus

détaillée dans la section 1.3.1.

On l’a vu, la RCMI est une technique comportant de nombreux para-

mètres, ce qui rend très complexe la détermination d’un protocole d’irradia-

tion optimal. Cette détermination doit, selon la définition habituelle de la

RCMI [IMRT Collaborative Working Group, 2001, ANAES, 2003], être réalisée par un

calcul automatique dénommé planification inverse.

1.2.2.b La planification inverse

Avant le traitement, la tumeur et les organes à risques doivent être précisément

repérés sur les images 3D du patient (scanner, IRM, fusion d’images). Le médecin fixe

alors des prescriptions de dose, qui consistent en une contrainte de dose minimale sur la

tumeur, et de dose maximale sur les organes critiques.
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Le logiciel de planification doit calculer les paramètres d’irradiation en fonction de

ces contraintes dosimétriques. Cette étape est appelée planification inverse, car on doit

remonter des distributions de dose désirées vers les paramètres d’irradiation qui per-

mettent de les obtenir.

De par les nombreux degrés de liberté qu’elle offre pour les traitements, la RCMI per-

met d’envisager des traitements d’une très grande précision. Toutefois, à l’heure actuelle,

les TPS ne sont pas en mesure de réaliser une planification automatique en un temps

qui permette d’envisager une utilisation en clinique. L’intervention du radiophysicien est

donc toujours prépondérante lors de la configuration des faisceaux. Nous reviendrons sur

ce point dans la partie 1.3.2, où nous développerons les défis logiciels restant à relever

en vue d’une planification inverse totalement automatique.

1.2.3 La radiothérapie guidée par l’image

La radiothérapie consiste à délivrer la dose prescrite à la tumeur, et la dose la plus

faible possible sur les tissus sains, ce qui se traduit par de forts gradients de dose à

la limite de la tumeur. Une variation spatiale, même minime, peut donc causer des

sous-dosages conséquents à la tumeur. Or, les mouvements physiologiques (respiration,

battements cardiaques, etc.) causent de telles variations. Des déplacements de la tumeur

ou des organes à risque peuvent ainsi avoir lieu, autant que des variations de leur volume

ou de leur forme.

Il est donc impératif d’éviter les sous-dosages dus à l’incertitude spatiale. La technique

classiquement utilisée à cet effet consiste à définir une zone d’irradiation étendue autour

de la tumeur 2. De cette façon, la lésion réelle restera toujours dans la zone irradiée, et ce

quels que soient les éventuels déplacements du patient par rapport aux premières images

acquises.

Cette technique est malheureusement non optimale, puisqu’elle implique un surdo-

sage sur les tissus sains voisins, ceux-ci se trouvant dans le champs d’irradiation élargi.

La radiothérapie guidée par l’image (IGRT [De Crevoisier et al., 2009,

Lefkopoulos et al., 2007]) est une réponse à ce problème. Elle a pour objectif la

prise en compte, à partir d’images du patient, des variations anatomiques survenant

entre les séances de traitement, ou pendant celles-ci.

L’association des techniques de guidage par imagerie médicale et de la robotique

assistée par ordinateur va permettre de détecter, de suivre et de corriger les déplacements

de la tumeur et les mouvements du patient tout au long du traitement, avec une précision

millimétrique. On peut par conséquent envisager de diminuer les marges de sécurité

définies autour de la tumeur, et ainsi réduire les dommages sur les tissus sains voisins.

Toutefois, la mise en oeuvre concrète de l’IGRT ne consiste pour l’instant principa-

lement qu’en des prises d’image au début des séances de traitement, afin de vérifier la

bonne position du patient et modifier les paramètres du traitement en conséquence. Le

pilotage de l’irradiation par des images prises et traitées en temps réel, que l’on nomme

2. Le GTV (Gross tumor volume) est la tumeur visible sur l’imagerie. On l’élargit en ajoutant une

extension tumorale supposée, obtenant ainsi le CTV (Clinical target volume). On ajoute enfin une marge

de sécurité pour le mouvement du patient : c’est le PTV (Planned Target volume)
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Figure 1.6 – Le système robotisé Cyberknife (Accuray).

radiothérapie adaptative, n’est pas encore envisageable avec les moyens informatiques dis-

ponibles à l’heure actuelle [Beavis, 2004, Tomsej, 2006]. Nous reviendrons sur ce point

dans la partie 1.3.3.

La radiothérapie guidée par l’image est un processus qui peut être appliqué sur dif-

férentes techniques de traitement. Le système Cyberknife et la tomothérapie hélicöıdale

sont les deux exemples que nous avons choisi de présenter dans la section suivante.

1.2.3.a Le Cyberknife

Le Cyberknife [Lefkopoulos et al., 2007] est un système dit de radiochirurgie, en ce

sens qu’il fait converger un grand nombre de faisceaux de petites dimensions afin de

concentrer la dose sur des petits volumes.

Ce système est basé sur un accélérateur linéaire émettant des rayons X de 6 MV,

monté sur un bras robotisé de grande mobilité (six degrés de liberté), qui permet d’orien-

ter le faisceau (figure 1.6). Ce bras robotisé a par ailleurs une très grande précision de

positionnement (de l’ordre de 0.2 mm). La taille du faisceau peut varier de 0.5 à 6 cm,

selon le réglage du collimateur cylindrique disposé en sortie de l’accélérateur.

Le traitement par Cyberknife est fractionné en au plus cinq séances, au cours des-

quelles 100 à 200 faisceaux étroits sont délivrés. Le bras robotisé reste en place pendant

un temps très court (10 à 15 secondes), avant de changer de position et de direction.

Par ailleurs, un système d’imagerie, constitué de deux tubes à rayons X fixés au

plafond de la salle de traitement, associés à deux détecteurs implantés dans le sol, acquiert

des images de haute résolution. On mesure alors les écarts entre ces images et celles du

scanner de planification. Ces écarts sont soit translationnels, soit rotationnels. Le bras

robotisé adapte alors, à chacun de ses déplacements, sa position et son orientation afin

de compenser ces écarts.

Le processus complet, de l’acquisition des images et de leur fusion, jusqu’aux re-

ciblages par le bras robotisé, doit être rapide, pour pouvoir être répété le nombre de fois

nécessaire.

La petite taille des lésions traitées, ainsi que leur localisation (tumeurs cérébrales),
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Figure 1.7 – (a) Un appareil de tomothérapie hélicöıdale [Dyk et al., 2002]. (b) Un colli-

mateur multilames binaire [Dyk et al., 2002]

rendent nécessaire une très grande précision. Il est donc primordial de disposer d’outils

de planification et de validation efficaces, comme on l’expliquera dans la section 1.3.

1.2.3.b La tomothérapie hélicöıdale

La tomothérapie hélicöıdale [Dyk et al., 2002, Beavis, 2004, Tomsej, 2006] est une

variante de la RCMI, puisqu’elle propose également une irradiation par des faisceaux

dont l’intensité est modulée par un collimateur multilames.

Comme le Cyberknife, elle utilise un accélérateur de faible énergie (6 MV). Dans le cas

de la tomothérapie hélicöıdale, l’accélérateur est installé dans un anneau qui tourne au-

tour du patient allongé sur une table se déplaçant longitudinalement (voir figure 1.7(a)).

De plus, le système de collimation est différent de celui d’une RCMI classique. Il s’agit

ici d’un collimateur binaire composé de 64 lames, comme décrit sur la figure 1.7(b). Les

faisceaux ainsi produits sont d’une ouverture très faible (de l’ordre de 1 × 1cm2).

La capacité de l’appareil de traitement à tourner tout autour du patient, couplée à

la translation de la table, offre de nombreux degrés de liberté pour le traitement. Cette

technologie permet donc d’envisager des traitements personnalisés et précis.

Sur l’anneau, à l’opposé de la tête d’émission de l’accélérateur, se trouve une série de

détecteurs scannographiques. Ceux-ci peuvent être utilisés de deux façons différentes :

– pendant le traitement, avec le faisceau de photons X de 6 MV ;

– avant le traitement, avec un faisceau de photons X d’énergie réduite (3.5 MV) afin

d’obtenir des images de meilleure qualité.

Ce système d’imagerie rend possible un suivi du traitement en temps réel afin d’ajus-

ter le plan d’irradiation. Toutefois, seuls des contrôles en début de séance sont réalisés

aujourd’hui. Des développements algorithmiques sont encore nécessaires pour envisager

un pilotage temps réel. Cette question sera discutée dans la partie 1.3.3.

1.3 Défis algorithmiques

Les méthodes de traitement présentées précédemment cherchent à tirer le plus grand

avantage possible des technologies disponibles (accélérateurs linéaires, collimateurs mul-
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tilames, robotique, imagerie temps-réel). La réalisation pratique de ces protocoles ne peut

toutefois se faire qu’avec l’assistance d’un logiciel qui mâıtrise tous leurs paramètres, et

qui accompagne le radiothérapeute dans la mise en place du traitement.

Comme nous allons le voir, certains défis logiciels restent à relever pour rendre réel-

lement opérationnelle la radiothérapie par modulation d’intensité, ainsi que la radiothé-

rapie guidée par l’image. Nous aborderons trois problèmes algorithmiques sur lesquels

les solutions actuelles ne sont pas encore totalement satisfaisantes. On abordera ainsi

la validation du plan de traitement (partie 1.3.1), puis son optimisation automatique

(partie 1.3.2), et enfin le pilotage de l’irradiation en temps-réel, généralement appelé

radiothérapie adaptative (partie 1.3.3).

Ces différents problèmes reposent sur des calculs de dose. Or, ces calculs soulèvent

de nombreuses difficultés, qui seront exposées dans la partie 1.3.4. Nous y définirons les

besoins qui ont amené le lancement de ce travail de thèse.

1.3.1 La validation du plan de traitement

Un plan de traitement de radiothérapie comprend l’ensemble des paramètres des

irradiations à administrer au patient. Ces paramètres sont par exemple, dans le cas de la

RCMI, le nombre de faisceaux, leur position et leur orientation, ainsi que leur distribution

de fluence.

Une fois ce plan de traitement déterminé, une phase de validation est nécessaire.

Elle consiste à vérifier que le plan donnera la distribution de dose adaptée au cas traité.

Cette vérification se fait par une simulation numérique du plan de traitement, au moyen

d’un algorithme qui prend en entrée l’image 3D du patient, ainsi que les paramètres

d’irradiation choisis, et qui calcule la distribution des doses effectivement délivrées par

ce plan.

Le résultat de la simulation peut s’avérer non satisfaisant, par exemple si un organe

critique reçoit une dose trop élevée. Une nouvelle planification, éventuellement accom-

pagnée d’une nouvelle validation, est dans ce cas nécessaire [Nelms et Simon, 2007].

La méthode de calcul de dose doit donc être suffisament précise, des doses légè-

rement inadaptées pouvant soit diminuer l’efficacité du traitement, soit augmenter les

risques de complication sur les tissus sains [Emami et al., 1991, Keall et al., 2000]. La

difficulté est de concilier protection des organes à risques et traitement efficace de la

tumeur [Hunt et al., 2002].

Les méthodes de Monte Carlo sont les plus précises, elles devront donc, à l’avenir, être

utilisées en routine clinique. Cette utilisation n’est pourtant pas encore possible aujour-

d’hui, les calculs pouvant durer plusieurs heures, voire plusieurs jours. Des recherches

sont en cours pour accélérer et paralléliser ces codes, afin de les rendre utilisables en

clinique (les codes de Monte Carlo seront présentés dans la partie 3.1).

1.3.2 L’optimisation automatique du plan de traitement

On l’a dit, la planification des traitements par radiothérapie consiste à déterminer

les paramètres d’irradiation les mieux adaptés au traitement d’un patient donné.
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La RCMI (partie 1.2.2) nécessite, d’après sa définition offi-

cielle [IMRT Collaborative Working Group, 2001, ANAES, 2003], une planification

inverse. Elle se différencie donc des traitements par radiothérapie réalisés par le passé,

dont la planification consistait en un choix de paramètres d’irradiation, que l’on validait

ensuite en vérifiant qu’ils étaient satisfaisants (voir partie 1.3.1). Au contraire, dans le

cas de la RCMI, la planification utilise une prescription de dose à délivrer au patient,

qui sert de base au calcul automatique d’un plan de traitement qui satisfasse cette

prescription.

Ainsi, la RCMI propose de ne plus seulement traiter le patient via un plan satisfaisant,

mais plutôt via un plan qui soit optimal vis-à-vis de la prescription médicale.

Une optimisation automatique du plan de traitement devient donc nécessaire. La

prescription de dose à délivrer au patient en est le critère d’optimisation. Plus précisé-

ment, on va chercher à réduire au maximum l’écart qui sépare la distribution de dose

qui sera effectivement délivrée au patient, de la prescription demandée.

Différents obstacles font que la planification inverse n’a pas encore pu être réalisée :

1. La complexité de la prescription de dose (contraintes en dose et contrainte d’unifor-

mité de la dose sur la tumeur), et du critère à optimiser [Webb, 2003], constituent

un premier obstacle à la réalisation effective de la planification inverse.

2. Le grand nombre de degrés de liberté offert par les nouvelles technologies complique

très significativement l’optimisation.

3. L’optimisation consiste à faire évoluer pas à pas le plan courant vers un plan qui

soit optimal vis-à-vis de la prescription. C’est donc un processus itératif, à chaque

étape duquel il faut évaluer la qualité du plan courant. Cette évaluation nécessite

un calcul de la distribution de dose délivrée par ce plan. Cette étape se répétant un

très grand nombre de fois, il faut que le calcul de dose soit le plus rapide possible.

Or, les algorithmes existants ne sont pour l’instant pas assez satisfaisants de ce

point de vue.

Parmi ces difficultés, la dernière nous intéresse particulièrement dans le cadre de ce

mémoire. Elle montre en effet le besoin d’un calcul de dose d’une très grande rapidité.

1.3.3 Pilotage temps réel : la radiothérapie adaptative

Actuellement, l’IGRT (partie 1.2.3) consiste principalement en une prise d’images au

début de chaque séance, puis en une mesure de leur écart avec celles qui ont servi de

base à la planification, et enfin en une modification des paramètres du traitement pour

prendre en compte les éventuels déplacements du patient.

Or, certains changements sur la géométrie du patient (dus aux mouvements physio-

logiques) peuvent avoir des effets significatifs sur la distribution de dose, et ne seront

par conséquent pas systématiquement compensés par une modification simple (transla-

tion, rotation) des paramètres d’irradiation. Une précision parfaite ne peut être assurée

que par un nouveau calcul de plan de traitement, basé sur les nouvelles images du pa-

tient [Beavis, 2004].

De plus, afin que la re-planification soit optimale, il est nécessaire de connaitre la

dose qui a été déposée dans le patient au cours des séances précédentes. Des appareils
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d’imagerie temps réel (imagerie portale en RCMI, ou scanner hélicöıdal en tomothéra-

pie) peuvent fournir de telles informations. Ceux-ci fournissent en effet des images qui

permettent d’évaluer la quantité de rayonnement qui a traversé le patient, et donc d’en

déduire la dose délivrée effectivement au patient, par l’une des deux approches suivantes :

– soit par comparaison de la quantité de rayonnement ayant traversé à celle qui était

attendue suite à l’étape de planification ;

– soit via une méthode inverse de reconstruction, permettant de remonter des quan-

tités de rayonnement ayant traversé à la dose réellement déposée dans le patient.

Un système de radiothérapie adaptative devrait donc, idéalement, prendre en consi-

dération :

– la géométrie du patient, donnée par des images prises en temps réel ;

– les prescriptions de dose sur la tumeur et sur les organes à risques ;

– les distributions de dose délivrées lors des séances précédentes, données par l’ima-

gerie temps réel.

Les traitements du futur devront prendre en compte en temps réel la géométrie du

patient. Cela impliquera des simulations numériques de très courte durée, en particulier

pour le calcul de dose, objet de cette étude.

1.3.4 Vers un calcul rapide de la dose

Les trois problémes algorithmiques présentés (validation du plan de traitement, pla-

nification inverse, radiothérapie adaptative) nécessitent un algorithme efficace de calcul

de la dose. Selon son contexte d’utilisation, cet algorithme doit prioritairement être très

précis (validation du plan), ou très rapide (planification, adaptation).

Or, le calcul de dose repose sur un compromis entre temps et précision. Comme nous

le verrons dans le chapitre 3, tandis que certaines méthodes sont très précises mais trop

lentes, d’autres sont rapides, mais manquent de précision.

Toutefois, il n’existe aujourd’hui aucune méthode qui soit capable de fournir des

résultats suffisamment précis en un temps très court (de l’ordre de la seconde sur un

PC classique). Or, un tel temps de calcul est nécessaire pour envisager l’optimisation

automatique du plan de traitement.

C’est dans cette optique que s’est déroulé ce travail de thèse. Son objectif a été le

développement d’une méthode de calcul de dose ultra-rapide. Sa précision ne devra pas

nécessairement être optimale, mais devra être mâıtrisée.

Par ailleurs, nos résultats seront nécessairement moins précis que ceux des codes

de Monte Carlo [Salvat et al., 2006], les résultats de ces derniers étant utilisés comme

données de base de notre méthode. Ces codes resteront donc, quoi qu’il arrive, la référence

en terme de précision.

L’application visée est donc la planification automatique. Outre la très grande rapi-

dité nécessaire à cette application, nous avons cherché à développer une méthode dont

les caractéristiques y soient particulièrement adaptées :

– La possibilité de calculer la dose en un point donné, sans nécessairement faire

le calcul sur tous les points voisins. Ceci devrait par exemple permettre d’ajus-
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ter rapidement certains paramètres du traitement (le nombre de faisceaux et leur

orientation), en ne calculant la dose que sur certains points de contrôle.

– La possibilité de calculer la dérivée de la dose en fonction des paramètres d’ir-

radiation. La dérivée pourrait en effet permettre de s’orienter dans l’espace des

paramètres, pour tendre vers un plan de traitement optimal (à la manière d’une

descente de gradient). Cette question nécessitera une étude approfondie.

La méthode développée au cours de ce travail de thèse sera présentée dans la seconde

partie de ce mémoire.
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Chapitre 2

Les bases physiques du calcul de

la dose

Ce chapitre a pour objet la présentation des bases physiques du dépôt de dose, et en

particulier de la dose délivrée par un faisceau de photons (on parlera de dose photons),

dont la détermination rapide est l’objectif de ce travail.

On commencera par définir la dose, puis on expliquera comment celle-ci est trans-

portée et déposée par les particules individuelles. On proposera alors une analyse des

distributions de dose délivrées par les faisceaux de photons, analyse qui servira de base

à l’étude des méthodes de calcul de dose existantes dans le chapitre suivant, ainsi qu’à

la présentation de la nouvelle méthode que nous proposons dans la seconde partie de ce

mémoire.

2.1 Notion de dose

La dose est la grandeur utilisée en radiothérapie pour quantifier l’effet d’un traitement

en une position donnée. Elle représente la quantité d’énergie déposée par unité de masse

par les rayonnements ionisants (électrons, photons, etc.).

La dose à une position p est donnée par la formule suivante :

D(p) =
E(p)

m(p)
,

où E(p) représente l’énergie déposée dans un échantillon infinitésimal de matériau

dont p est le centre, et de masse m(p). L’unité de dose du système international est le

gray (Gy), 1 Gy valant 1 J/kg.

On remarque qu’il est nécessaire, pour évaluer l’effet produit par des rayonnements

sur les différents tissus, de rapporter l’énergie libérée à la masse du matériau. En ef-

fet, pour une énergie E donnée, la densité d’ionisation est d’autant plus grande que le

matériau dans lequel cette énergie est déposée est dense.
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Figure 2.1 – Les modes d’interaction des photons en fonction de leur énergie.

2.2 Description microscopique : transport et dépôt de

l’énergie

Cette section présente, dans le cas des faisceaux de photons, les processus de transport

et de dépôt de l’énergie dans la matière. Cette description se fera au niveau microsco-

pique, puisqu’elle se focalisera sur les interactions des particules individuelles (photons,

électrons) avec la matière. La partie 2.3 proposera en revanche une analyse macrosco-

pique, c’est-à-dire une analyse des distributions de dose délivrées non plus par des par-

ticules individuelles, mais par des faisceaux.

Dans le cas d’un faisceau de photons, ceux-ci transportent l’énergie dans le patient,

puis ils la transmettent à des électrons. Ces derniers la déposent ensuite dans le voisinage.

La présentation se fera donc en deux parties : d’abord le transport de l’énergie par les

photons, puis son dépôt par les électrons.

2.2.1 Le transport de l’énergie par les photons

Le photon est défini comme le quantum du champ électromagnétique. Sa masse et

sa charge électrique sont nulles.

Le photon étant neutre, la probabilité qu’il interagisse avec la matière est faible

(en comparaison de la probabilité d’interaction d’une particule chargée, comme nous

le verrons plus loin). Un photon peut parcourir plusieurs centimètres de matière avant

d’interagir, et il y a donc une probabilité non nulle qu’il traverse un corps sans subir

d’interaction.

Lorsqu’un photon interagit avec un atome, cet interaction se traduit la plupart du

temps par un transfert d’énergie du photon vers un des électrons de l’atome. L’énergie

ainsi conférée à l’électron a pour effet de le mettre en mouvement. Il va alors se déplacer

et déposer cette énergie, comme nous le verrons dans la partie 2.2.2.

L’interaction que subit le photon peut également donner lieu à la diffusion d’un autre

photon. Ce photon, dit secondaire, pourra à son tour soit interagir avec le milieu, soit

éventuellement en sortir sans perte d’énergie.

Le type d’interaction que peut subir un photon varie avec son énergie, comme le

montre la figure 2.1. Cette figure n’est toutefois qu’une représentation approximative de

la réalité, les frontières entre les différents domaines d’énergie n’étant pas aussi strictes,

et les modes d’interaction dépendant également d’autres paramètres (au premier rang

desquels la nature et la densité du matériau irradié).
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Les trois interactions qui interviennent dans le domaine des hautes énergies (celles

utilisées en radiothérapie) ont pour effet de mettre des électrons en mouvement, ce qui

peut entrâıner, directement ou indirectement, l’altération des atomes et des molécules.

Ces interactions sont les suivantes :

– l’effet photoélectrique : le photon transmet toute son énergie à un électron

périphérique d’un atome, qui est alors éjecté de sa couche électronique ;

– l’effet Compton, quasiment identique à l’effet photoélectrique, à ceci près qu’une

partie de l’énergie du photon incident est emportée par un photon diffusé ;

– la matérialisation, ou création de paire, intervient dans le champ électrique d’un

noyau atomique, ou d’une particule chargée : un photon est matérialisé en deux

particules élémentaires de charges opposées, un électron et un positon.

On l’a dit, un photon pénétrant dans un corps peut soit y subir des interactions, soit

le traverser sans perte d’énergie. La probabilité p qu’a un photon d’interagir en traversant

une cible infinitésimale d’épaisseur dx est proportionnelle à dx. Cette probabilité est liée

à une donnée nommée coefficient d’atténuation linéique, et notée µ :

p = µ × dx

La probabilité p étant sans dimension, l’unité de µ est par conséquent l’inverse d’une

distance (souvent en cm−1). Ce coefficient d’atténuation varie en fonction :

– de l’énergie du photon (ce qui implique le phénomène de durcissement du faisceau,

présenté dans la partie 2.3.3) ;

– de la nature du matériau, et en particulier de sa densité électronique, celle-ci re-

présentant le nombre de cibles (électrons) sur lesquelles le photon incident est

susceptible d’interagir.

Du coefficient d’atténuation µ se déduit le libre parcours moyen des photons, qui

représente la distance moyenne parcourue sans interaction par des photons d’une énergie

donnée dans un matériau donné. Ce libre parcours moyen l est donné par :

l =
1

µ
.

A titre d’exemple, le libre parcours moyen, dans l’eau, des photons de 3 MeV, est de

26 cm. Ceci confirme le fort pouvoir de pénétration d’un faisceau de photons de haute

énergie, précédemment évoqué dans la section 1.2.1.a.

A partir du coefficient d’atténuation linéique, qui donne la probabilité d’interaction

d’un photon par unité de longueur, on peut déduire la fluence primaire à une profondeur

donnée, c’est-à-dire le nombre de photons n’ayant pas encore interagi à cette profondeur.

Si on note φ0 la fluence primaire à la profondeur 0, à laquelle le faisceau n’a encore

subi aucune interaction, la fluence primaire à la profondeur z, notée φz, est donnée par :

φz = φ0 × e−µz.

Ainsi, le coefficient d’atténuation linéique µ suffit à caractériser la fluence primaire

en une position donnée.
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Figure 2.2 – Schéma simplifié de la physique des faisceaux de photons : classiquement, un

photon primaire met en mouvement des électrons du milieu, lesquels vont

alors déposer l’énergie. Dans le cas de l’effet Compton, un photon secondaire

est également diffusé.

Bien qu’elle permette aisément le calcul de la densité d’interactions des photons

primaires, la fluence primaire ne peut suffire à caractériser la dose. L’énergie transférée

par les photons n’est en effet pas déposée localement, les électrons la transportant sur des

longueurs non négligeables. La partie suivante décrit ce transport et ce dépôt d’énergie

par les électrons.

2.2.2 Le dépôt de la dose par les électrons

Contrairement aux photons, les électrons sont des particules chargées. Ils subissent

donc beaucoup plus d’interactions avec la matière, ce qui a pour effet de rapidement les

freiner, jusqu’à leur arrêt total.

Les principales interactions des électrons avec les atomes sont :

– la diffusion élastique, simple déviation de l’électron incident ;

– la diffusion inélastique, qui provoque l’éjection d’un électron de l’atome, au prix

d’une perte d’énergie de l’électron incident ;

– le rayonnement de freinage (ou Bremsstrahlung) : l’électron est freiné et dévié

en passant dans le voisinage d’un noyau atomique. L’énergie perdue par l’électron

est emportée par un photon, dit secondaire.

L’électron incident est susceptible d’être fortement dévié par ses interactions avec les

atomes du milieu. Sa trajectoire aura donc une allure très chaotique, comme on le voit

sur la figure 2.2.

Le parcours de l’électron dans la matière est de longueur bornée. Sa longueur maxi-

male est fonction de l’énergie initiale de l’électron, et de la densité électronique du ma-

tériau :

– plus l’énergie de l’électron est grande, c’est-à-dire plus il se déplace vite, plus son

parcours sera grand ;

– plus la densité électronique du milieu est grande, plus l’électron interagit, et plus

son parcours sera court.

Les électrons ont une portée bien plus courte que les photons. A titre d’illustration,

la longueur du parcours d’un électron de 1 MeV est d’environ 0.4 cm dans l’eau, tandis

que le libre parcours moyen d’un photon de la même énergie est de 14 cm.
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Figure 2.3 – (a) Dose déposée et (b) fluence (nombre de photons primaires n’ayant pas

interagi), dans l’eau, sur l’axe d’un faisceau de photons de 5 MeV, de section

carrée 1 × 1cm2.

Après avoir présenté succintement le niveau le plus microscopique du phénomène de

dépôt de dose, nous allons maintenant analyser les distributions de dose délivrées par un

faisceau.

2.3 Analyse macroscopique : distributions de dose photons

Il est nécessaire, dans la perspective du développement d’une méthode de calcul

rapide, de considérer la dose à un niveau macroscopique afin de réaliser le moins d’opé-

rations possibles. Il faudra donc se détacher de la simulation des particules individuelles,

telle que réalisée par les codes de Monte Carlo, qui seront présentés dans la partie 3.1.

Cette section a ainsi pour but de présenter les distributions de dose qui seront ma-

nipulées dans la seconde partie de ce mémoire. On abordera également les différents

problèmes que devra résoudre la méthode proposée.

Après une présentation du cas des fantômes homogènes, on montrera les difficultés

que les hétérogénéités apportent au calcul de dose, et en particulier les difficultés in-

hérentes aux faisceaux étroits. On considérera ensuite le problème du durcissement du

faisceau, avant de terminer par une analyse du cas où le profil de fluence du faisceau

primaire perd son homogénéité, par exemple à la suite d’un chevauchement du faisceau

sur deux matériaux différents.

Les distributions présentées à titre d’exemples ont toutes été calculées avec le code

Monte Carlo Penelope [Salvat et al., 2006] 1. Les faisceaux utilisés sont des faisceaux de

photons de 5 MeV.

2.3.1 La dose dans un milieu homogène

On qualifiera de fantôme homogène un fantôme dont le matériau est identique en

tout point, par opposition à un fantôme hétérogène qui peut lui être découpé en zones

1. Toutes les simulations Penelope présentées dans ce mémoire ont été réalisées avec les paramètres

de simulation suivants : EABS=1e4, C1=C2=0.05, WCC=5e3 et WCR=1e4.
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Figure 2.4 – Schéma montrant de façon simplifiée la croissance du nombre d’électrons en mouvement

— et donc de la dose — dans les centimètres qui suivent l’entrée du faisceau de photons

dans la matière. Cette croissance du flux d’électrons est appelée build-up. Celui-ci

se termine quand la quantité d’électrons en mouvement se stabilise : c’est l’équilibre

électronique.

de matériaux différents.

Dans un milieu homogène, la dose évolue de façon très régulière. On le voit sur la

courbe de la dose à l’axe (figure 2.3(a)). Cette courbe peut peut être décomposée en

deux parties :

1. le build-up est la croissance rapide de la dose dans les centimètres qui suivent

l’entrée du faisceau, et jusqu’au point où la dose est maximale.

2. Après avoir atteint son maximum, la dose entame une décroissance exponen-

tielle, qui suit la décroissance exponentielle de la fluence (voir figure 2.3(b)).

L’explication de la différence entre la courbe de fluence (figure 2.3(b)) et celle de la

dose (figure 2.3(a)) se trouve sur la figure 2.4. Quand les photons primaires interagissent,

ils mettent des électrons en mouvement, principalement dirigés vers l’avant (c’est-à-

dire dans le prolongement des trajectoires des photons incidents). Par conséquent, le

nombre d’électrons en mouvement, d’abord très faible à l’entrée du faisceau dans la

matière, augmente avec la profondeur pour atteindre son maximum au bout de quelques

centimètres. La dose déposée étant proportionnelle au nombre d’électrons en mouvement,

le processus que l’on vient de décrire explique la forme de la courbe de dose à l’axe sur

la figure 2.3(a).

Une fois la profondeur de build-up atteinte, on dit qu’il y a équilibre électronique,
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Figure 2.5 – Dose déposée dans l’eau, dans le cas d’un faisceau de photons de 5 MeV, de

section carrée 1×1 cm2. (a) Dose à 5 cm de profondeur, en fonction de l’écart

à l’axe (on parle de dose radiale). (b) Distribution de dose 2D.

c’est-à-dire que le nombre d’électrons qui entrent dans une zone est égal au nombre

d’électrons qui en ressortent.

Dans le cas des faisceaux de photons, on notera que l’équilibre électronique n’est

qu’approximatif. En effet, la fluence en photons primaires diminuant avec la profondeur,

le nombre d’électrons mis en mouvement décrôıt lui aussi. Toutefois, la décroissance en

fluence étant très lente, la différence sur un petit volume n’est pas perceptible. L’ap-

proximation est donc considérée acceptable.

Après avoir analysé la dose sur l’axe du faisceau, on en propose maintenant une vue

d’ensemble, toujours dans un milieu homogène (figure 2.5). On voit sur cette figure que,

du fait de la diffusion latérale par les électrons (et aussi, dans une moindre mesure, par

les photons secondaires), la dose peut se déposer à plusieurs millimètres de chaque côté

du faisceau primaire. Ce phénomène complique le choix des paramètres des traitements

de radiothérapie, puisqu’il rend vulnérables les organes à risques immédiatement voisins

de la zone à irradier.

Cependant, les interactions des photons primaires mettant principalement en mou-

vement des électrons, la majorité de la dose déposée sur les côtés du faisceau primaire

s’étend sur une distance inférieure à la portée des électrons. Dans le cas par exemple d’un

faisceau de photons d’énergie 5 MeV, la dose devient négligeable quand on s’éloigne de

plus d’un centimètre du bord du faisceau (figure 2.5).

2.3.2 La dose dans un milieu hétérogène

Quand plusieurs matériaux composent le fantôme, la distribution de dose prend une

forme moins régulière. Par exemple, le coefficent d’atténuation des photons variant avec

la densité électronique des matériaux, la quantité d’électrons en mouvement — et donc

la dose — devient bien plus hétérogène sur le fantôme.

La répartition par les électrons de l’énergie libérée par les photons primaires dépend

également des matériaux traversés, ce qui est une seconde cause de modification des

distributions de dose.
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Figure 2.6 – Dose déposée sur l’axe par des faisceaux de 5 MeV pour une interface eau/os orthogonale

au faisceau. (a) Faisceau étroit, section de 1 × 1 cm2. (b) Faisceau large, section de

10 × 10 cm2.

En guise d’introduction à ces problèmes, nous traiterons les cas des interfaces ortho-

gonales et parallèles au faisceau. Ces deux cas permettent en effet d’aborder la plupart

des problèmes liés aux hétérogénéités, les configurations les plus complexes (interfaces

obliques, hétérogénéités de petites dimensions [Wong et al., 1981, Yu et al., 1987], etc.)

montrant des effets qui sont, la plupart du temps, des compositions de ceux qui inter-

viennent dans nos deux exemples.

2.3.2.a Faisceau traversant une interface

Nous nous intéressons ici aux faisceaux traversant une interface orthogonale à leur

axe. Nous étudions cette situation sur un fantôme composé d’une couche d’eau et d’une

couche d’os, traversées dans cet ordre par le faisceau.

Sur un tel cas, la dose sur l’axe du faisceau dépend fortement de sa largeur, comme

nous pouvons le voir sur la figure 2.6, qui compare les résultats obtenus par un faisceau

étroit (section de 1 × 1 cm2) et par un faisceau large (section de 10 × 10 cm2).

On remarque une différence significative entre ces deux courbes : tandis que la dose

déposée par le faisceau étroit subit une très forte variation au passage de l’interface

(correspondant à un nouveau build-up), celle issue du faisceau large reste quasiment

stable.

Une explication de cette différence se trouve dans le théorème de Fano [AAPM, 2004].

Celui-ci dit en effet que dans un milieu suffisament étendu, possiblement hétérogène en

densité, mais homogène en composition, si la fluence en photons primaires est la même

partout, alors la dose est constante. En effet, si la fluence est la même partout, alors les

flux électroniques sont également partout identiques 2, et il en va de même pour la dose.

Or, au centre d’un faisceau large, la fluence peut être considérée constante dans une

zone suffisament étendue autour de l’axe du faisceau. On peut également la considérer

constante avec la profondeur avant et après l’interface, son atténuation étant très lente.

2. Plus un milieu est dense, plus le nombre d’électrons mis en mouvement est grand, mais plus vite

ils sont arrêtés. Les flux électroniques sont donc constants si la fluence est constante.
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Figure 2.7 – Profils de dose (même configuration que sur la figure 2.6(a)), dans l’eau juste

avant l’interface, et dans l’os, 1 cm après celle-ci.

Les conditions du théorème précité sont donc réunies, ce qui explique la faible variation

de dose à l’interface. En revanche, dans le cas d’un faisceau étroit, la fluence primaire

n’est pas constante sur une assez grande largeur. Les flux électroniques latéraux ne sont

donc pas équilibrés 3. C’est ce qui explique le saut de dose à l’interface sur la figure 2.6(a).

Ce problème peut également être abordé sous un angle moins physique, en observant

les profils latéraux de dose du faisceau étroit, juste avant l’interface, et 1 cm après elle,

c’est-à-dire à la profondeur où la dose atteint à nouveau son maximum. La figure 2.7

montre ces deux profils. On voit que dans l’eau, la dose s’étale davantage latéralement

que dans l’os, mais que son maximum est moins élevé. La dose totale est donc à peu

près la même sur ces deux profils, mais est étalée différemment. Ceci suffit à expliquer

pourquoi la forte variation de dose à l’interface disparâıt quand le faisceau s’élargit, un

faisceau large consistant simplement en plusieurs faisceaux étroits mis côte à côte.

2.3.2.b Faisceau longeant une interface

Un second cas intéressant, illustré par la figure 2.8, est celui où le faisceau longe une

interface entre deux matériaux différents. Dans un tel cas, le faisceau primaire interagit

dans le premier matériau, et est latéralement propagé sur le second.

Sur la figure 2.8, le faisceau primaire passe et interagit dans l’eau, à gauche de

l’interface. Sur la droite de l’interface, on voit d’une part le cas où la dose est propagée

dans l’eau, d’autre part celui où elle est propagée dans l’os. On voit que cette dose s’étend

sur une plus longue distance dans l’eau, sa densité électronique étant inférieure à celle

de l’os.

Les déséquilibres électroniques autour des interfaces posent généralement de gros

problèmes aux méthodes de calcul rapide, une excellente précision ne pouvant pas y être

obtenue uniquement en se basant sur la fluence primaire. Il est en effet nécessaire d’y

utiliser des informations sur les flux électroniques, ce qui implique des calculs plus longs.

3. on peut dire ici que l’équilibre électronique latéral n’est pas réalisé
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Figure 2.8 – Distributions de dose en fonction de l’écart à l’axe, dans le cas d’un fantôme

homogène d’eau, et dans le cas où le faisceau primaire passe sur l’eau, et est

propagé latéralement dans l’os (la barre verticale désigne une interface entre

l’eau à gauche, et l’os à droite). Le faisceau utilisé est, ici encore, un faisceau

de photons de 5 MeV, de section carrée 1 × 1 cm2.

La méthode présentée dans la seconde partie de ce mémoire offrira une solution

originale à ces problèmes, à la fois précise et très rapide.

2.3.3 Le durcissement du faisceau

Un faisceau de photons émis par un accélérateur linéaire (section 1.2.1.b) est poly-

énergétique, c’est-à-dire composé de photons d’énergies différentes. Le spectre en énergie

ainsi formé est continu, et son énergie maximale correspond à celle des électrons incidents

sur la cible de tungstène de l’accélérateur.

Or, dans la partie traitant du parcours des photons (section 2.2.1), on a vu que le

coefficient d’atténuation linéique µ est d’autant plus élevé que l’énergie est faible. Cela

signifie que les photons de basse énergie ont une probabilité plus élevée que ceux de

haute énergie d’interagir dans une épaisseur donnée de matériau.

Dans un faisceau polyénergétique, les photons de basse énergie vont donc être éliminés

plus rapidement que ceux de forte énergie. L’énergie moyenne des photons du faisceau

va par conséquent augmenter avec la profondeur. C’est ce qu’on appelle le durcissement

du faisceau.

Ce durcissement a des conséquences sur la dose déposée. Un faisceau durci va en

effet, à travers les interactions de ses photons, transmettre une énergie en moyenne plus

élevée aux électrons. Ceux-ci auront donc des trajectoires plus longues, modifiant ainsi

les distributions de dose [Metcalfe et al., 1990, Bjärngard et Shackford, 1994].

La méthode présentée dans la seconde partie de ce mémoire n’a pour l’instant été éva-

luée que dans le cas de faisceaux monoénergétiques, qui n’impliquent pas de durcissement

du faisceau. Cette méthode se base donc pour l’instant sur un coefficient d’atténuation

unique.
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(a) (b)

Figure 2.9 – (a) Entrée oblique du faisceau dans le fantôme. (b) Chevauchement de deux

matériaux par le faisceau.

L’adaptation aux faisceaux polyénergétiques nécessitera une réflexion sur la question

du durcissement. Il sera par exemple peut-être nécessaire de faire varier le coefficient

d’atténuation avec la profondeur. Le durcissement du faisceau est cependant en partie

intégré dans les modèles précalculés que notre méthode utilise. On peut donc s’attendre

à ce qu’il soit assez correctement pris en compte.

2.3.4 Les faisceaux hétérogènes en fluence

2.3.4.a Déséquilibre en fluence

Les faisceaux étudiés précédemment ont tous, à leur entrée dans le fantôme, un profil

de fluence homogène, c’est-à-dire que leur fluence a la même valeur en tout point de la

section d’entrée. Mais ce profil de fluence peut être déséquilibré lors de l’entrée et de la

propagation du faisceau dans le fantôme. Cela se produit dans les deux cas suivants :

1. Un faisceau entrant dans un fantôme par une entrée oblique a son profil de fluence

déséquilibré. On voit un tel cas sur la figure 2.9(a), où la fluence au point M est

supérieure à celle au point M ′, puisque le rayonnement atteignant M ′ a été plus

atténué que celui atteignant M . Cette différence est d’autant plus importante que

l’inclinaison de l’interface vis-à-vis de l’axe du faisceau est grande, mais aussi que

la densité électronique du matériau est grande.

2. Un faisceau chevauchant deux matériaux différents a également son profil de fluence

déséquilibré. Un tel cas peut être observé sur la figure 2.9(b) : la densité électronique

de l’os étant supérieure à celle de l’eau, le faisceau primaire y est donc plus atténué,

ce qui a pour conséquence une fluence primaire plus grande en P qu’en P ′.
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Figure 2.10 – Distributions de dose radiales, obtenues par deux faisceaux de 5 MeV, de

sections carrées 1×1 cm2. Le premier faisceau a sa fluence uniforme sur toute

la largeur, tandis que le second a sa fluence plus faible sur la partie droite

(d’un facteur 0.7).

2.3.4.b Conséquences sur la dose

Un déséquilibre en fluence primaire a pour conséquence directe un déséquilibre de

la densité en interactions primaires, et donc des flux d’électrons mis en mouvement. La

conséquence évidente est alors un déséquilibre en dose.

On peut en voir une illustration sur la figure 2.10, qui affiche la dose obtenue pour

la configuration de la figure 2.9(b), à la profondeur des points P et P ′.

On voit bien que la dose est plus élevée du côté où la fluence est la plus élevée,

et inversement. Cependant, les déséquilibres en fluence se répercutent en général plus

faiblement sur la dose. La raison se trouve dans les diffusions électroniques latérales, qui

ont un effet de compensation 4.

Il importe cependant de traiter correctement les cas où les déséquilibres en fluence

sont suffisament importants pour avoir des conséquences significatives sur la dose. On

verra dans la seconde partie une méthode originale pour traiter ce problème.

4. Une autre conséquence de ces diffusions latérales est que les déséquilibres en dose sont relativement

faibles dans le cas des faisceaux étroits.
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Chapitre 3

Les méthodes de calcul de dose :

un état de l’art

De nombreuses méthodes de calcul de dose ont été développées au cours du 20ème

siècle. Malgré ces importants efforts de recherche, certains besoins algorithmiques ne

sont pas à ce jour satisfaits, au premier rang desquels celui d’une méthode assez rapide

pour pouvoir envisager une planification automatique des traitements.

Ce chapitre a pour objectif de dresser un état de l’art des méthodes les plus en vue.

Leur présentation sera suivie d’une analyse dont l’objectif est de comprendre comment

peut être envisagé le développement d’une approche originale pour le calcul rapide de la

dose.

Comme il a déjà été précisé, ce mémoire traite essentiellement des méthodes de

calcul de la dose photons. Nous n’aborderons donc pas le cas de la dose délivrée par des

électrons [Keall et Hoban, 1996a], ou par des protons [Schaffner et al., 1999].

Parmi les différentes méthodes développées, un grand nombre, en particulier dans

les années 60 et 70, se basent sur des distributions de dose en milieux homogènes,

corrigées pour être adaptées aux hétérogénéités [Wong et Purdy, 1990, AAPM, 2004,

Ahnesjö et Aspradakis, 1999]. Ces méthodes font malheureusement des approximations

bien trop grandes, en considérant par exemple l’équilibre électronique réalisé en tout

point, ou encore en simplifiant la géométrie 3D en une géométrie multicouches, ne gé-

rant ainsi que l’atténuation du faisceau primaire sur son axe. Nous ne développerons pas

ces méthodes dans le cadre de ce mémoire. Des présentations complètes sont cependant

disponibles, par exemple dans le rapport [AAPM, 2004].

Une méthode a été longuement utilisée dans les TPS, en particulier au cours des an-

nées 90 : c’est la méthode de Clarkson, dont l’idée fut introduite dans [Clarkson, 1941],

puis mieux exploitée dans [Cunningham, 1972] (une présentation détaillée se trouve

dans [Menguy, 1996]). Cette méthode est particulièrement adaptée à la radiothérapie

conformationnelle, car elle se base sur la forme du champ d’irradiation : le calcul se fait

en découpant ce champ en secteurs triangulaires, et en évaluant ce que chaque secteur

apporte à la dose en un point donné.

Toutefois, cette méthode étant moins utilisée avec l’avènement de la RCMI, et ne

présentant pas d’hypothèses intéressantes dans le cadre de cette étude, nous choisissons
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de ne pas en donner une présentation détaillée dans ce mémoire.

L’évaluation des méthodes de calcul

Préalablement à leur utilisation en clinique, les méthodes de calcul de dose doivent

être l’objet d’évaluations rigoureuses quant à la précision des résultats qu’elles four-

nissent. Ces évaluations deviennent aujourd’hui d’autant plus nécessaires que les énergies

utilisées sont grandes, et que les technologies sont complexes, ce qui a pour conséquence

d’augmenter le risque d’erreurs, autant que leurs éventuelles conséquences. De nombreux

développements en matière d’assurance qualité des traitements ont donc vu le jour ré-

cemment [Blazy, 2007, Nelms et Simon, 2007].

L’évaluation de la précision des méthodes de calcul de dose se fait classiquement

par comparaison des distributions de dose qu’elles produisent avec des distributions de

référence. Ces distributions de référence sont soit obtenues par mesure, soit calculées

par des codes Monte Carlo, présentés dans la partie 3.1. Cette dernière approche est

maintenant fréquemment préférée, la simulation étant très avantageuse du point de vue

pratique. Ce choix est d’autant plus judicieux que les méthodes de calcul alternatives

s’appuient généralement sur des données précalculées par des codes Monte Carlo, et

feront donc toujours une erreur supérieure à ces derniers.

La comparaison entre une distribution à évaluer De et une distribution de référence

Dr peut être faite soit par différence, à chaque point, entre De et Dr, soit par des mé-

thodes intégrant les incertitudes spatiales qui interviennent sur l’ensemble du dispositif

de traitement (prise d’images, modélisation numérique, traitement). La méthode la plus

répandue aujourd’hui est l’index gamma [Low et al., 1998], mais nous avons récemment

proposé une approche bien plus rapide : l’index delta [Blanpain et Mercier, 2009]. Ces

différentes techniques sont présentées dans l’Annexe 1.

3.1 Codes de Monte Carlo

Les algorithmes de Monte Carlo sont des méthodes stochastiques permettant de

résoudre des problèmes numériques pour lesquels on ne peut obtenir de formulation

analytique.

Ils sont utilisés pour le calcul d’intégrales dans des espaces de grande dimension,

pour des applications financières (gestion du risque, calcul du prix de produits dérivés),

et bien-sûr pour des simulations physiques [Kalos et Whitlock, 2008].

A titre d’exemple, une valeur numérique du nombre π peut être calculée en tirant

aléatoirement, selon une loi uniforme, un grand nombre de points dans un carré, et en

comptant le nombre de ceux-ci qui tombent dans le disque inscrit dans ce carré. La

proportion de points tombant dans le disque tend vers le rapport des surfaces du disque

et du carré. On peut donc en déduire une valeur approchée du nombre π.

Cette évaluation est d’autant plus précise que le nombre de tirages aléatoires effectués

est grand. Plus précisément, l’incertitude statistique est proportionnelle à l’inverse de la

racine carrée du nombre de tirages. Une précision parfaite ne peut par conséquent être

obtenue qu’à partir d’un nombre infini de simulations. Dans la pratique, il importe donc

de trouver un compromis entre la précision et le nombre de simulations. Ce compromis
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consistera à réaliser un nombre suffisant de tirages aléatoires pour atteindre la précision

souhaitée.

Ces contraintes pèsent sur toutes les applications du principe de Monte Carlo, et

donc de l’application qui nous intéresse plus particulièrement dans ce mémoire, à savoir

la simulation du transport et du dépôt d’énergie par les particules individuelles.

Application au calcul de dose

La grande complexité du processus de transport et de diffusion des électrons et

photons rendant impossible sa description analytique, on lui applique la méthode de

Monte Carlo [Andreo, 1991, Salvat et al., 1999]. Celle-ci consiste à modéliser totalement

le transport des particules à partir des distributions de probabilité régissant leurs diffé-

rentes interactions avec la matière.

Les trajectoires (ou histoires) de ces différentes particules sont simulées par une suc-

cession de tirages aléatoires sur ces distributions de probabilité. La dose éventuellement

délivrée lors des interactions est enregistrée automatiquement dans les voxels correspon-

dants. Comme expliqué précédemment, un nombre d’histoires suffisament grand doit

être simulé, afin d’assurer une convergence vers un résultat statistiquement acceptable.

Le parcours d’une particule (photon ou électron) dans la matière est simulé comme

une succession des deux éléments suivants :

1. Transport en ligne droite : la particule se déplace en ligne droite et sans in-

teraction. La longueur de son parcours est obtenu par un tirage aléatoire sur la

distribution de probabilité de la longueur du parcours d’une particule. A titre

d’exemple, nous avons vu dans la partie 2.2.1 que cette distribution est exponen-

tielle dans le cas des photons. Rappelons également que cette distribution dépend

principalement de la nature et de l’énergie de la particule, ainsi que de la densité

électronique du matériau.

2. Interaction : la position de l’interaction ayant été calculée, son type et ses carac-

téristiques doivent être déterminés. Le type d’interaction est d’abord déterminé par

tirage aléatoire, à partir des probabilités de chacune des interactions, ces proba-

bilités dépendant notamment de l’énergie de la particule et des données relatives

au matériau. Puis l’interaction en elle-même est simulée : de nouveaux tirages

aléatoires donnent la perte d’énergie et la nouvelle direction de la particule inci-

dente, mais également les caractéristiques des particules secondaires éventuellement

créées. Ces particules entrent alors dans la phase de transport (1).

Le parcours d’une particule se poursuit jusqu’à ce que son énergie soit inférieure à

un seuil appelé ”́energie de coupure”. Ainsi, lorsque l’énergie de la particule devient trop

basse, on considère que cette énergie est déposée sur place.

La méthode de Monte Carlo étant une simulation détaillée du phénomène physique,

elle est nécessairement la méthode la plus précise. Les distributions de dose obtenues par

un code Monte Carlo peuvent donc être utilisées comme référence. C’est ce qui nous a

amenés, au cours de ce travail de thèse, à utiliser des données précalculées par le code

Monte Carlo Penelope [Salvat et al., 2006].
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Toutefois, le nombre d’histoires à simuler pour obtenir une incertitude acceptable

est au minimum de l’ordre de 107. Les calculs peuvent par conséquent prendre plusieurs

heures.

De nombreuses méthodes ont été développées pour accélérer les calculs des codes

Monte Carlo. Les principales sont les techniques de réduction de la variance, qui

ont pour but d’accélérer la convergence vers une solution acceptable [Andreo, 1991,

Salvat et al., 1999].

Une autre approche consiste à précalculer des trajectoires d’électrons, évitant ainsi

de longs calculs physiques [Keall et Hoban, 1996b]. Diverses approximations sur la phy-

sique peuvent également être envisagées pour réduire au maximum le temps de cal-

cul [Kawrakow et al., 1996].

Dans l’optique d’une utilisation des codes de Monte Carlo en clinique, une des so-

lutions privilégiées aujourd’hui est leur parallélisation, qui permettrait de répartir leurs

calculs sur plusieurs processeurs. Cette parallélisation est rendue possible par l’indépen-

dance des histoires des particules. Toutefois, comme il n’est pas possible d’équiper toutes

les cliniques de supercalculateurs, la solution la plus réaliste consiste à transférer les cal-

culs vers une plate-forme dédiée (projet TELEDOS, convention ANR05RNTS01301). A

terme, cette solution doit permettre, en moins de dix minutes, des calculs de dose de

très haute précision [Habib, 2009].

Les codes de Monte Carlo pourront alors être utilisés pour la validation des plans de

traitement [Habib et al., 2009]. En revanche, leur utilisation pour l’optimisation de ces

plans reste inenvisageable, même à long terme.

Des alternatives existent, les plus populaires étant les méthodes basées sur le principe

de convolution, présentées dans la partie suivante.

3.2 Méthodes de convolution / superposition

Les méthodes de convolution, proposées au début des années

1980 [Boyer et Mok, 1985, Mohan et al., 1986, Ahnesjö, 1989, Mackie et al., 1985],

séparent les processus de transport et de dépôt de l’énergie en deux phases : le transport

de l’énergie par les photons primaires, et son dépôt par les particules secondaires

(électrons et photons). Le lien entre ces deux phases est effectué au moyen d’une

convolution.

Nous exposons ci-dessous la technique de convolution de base, appelée ”point kernel”,

avant de présenter deux méthodes alternatives qui lui ajoutent des approximations dans

le but d’obtenir un calcul plus rapide.

3.2.1 Point kernel

La méthode du point kernel consiste en deux phases successives :

1. Le calcul du terma : la première étape est le calcul, en tout point du fantôme,

du nombre d’interactions de photons primaires issus de l’accélérateur. Plus préci-

sément, c’est l’énergie libérée par les photons primaires qui est calculée en chaque

point. Cette énergie est appelée terma (Total Energy Released per unit MAss).
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Chapitre 3 : Les méthodes de calcul de dose : un état de l’art

Figure 3.1 – Noyaux de convolution : (a) noyau représentant la répartition de

l’énergie libérée par des interactions de photons primaires ayant lieu

en un point unique ; (b) un noyau de type pencil beam, représentant

la dose déposée par un faisceau de section infinitésimale.

Le terma à la position p est proportionnel à la fluence primaire du faisceau à cette

position. Il se calcule rapidement en traçant les trajectoires du faisceau à partir de

la source, et à travers le fantôme.

2. La convolution : une fois l’énergie libérée par les photons primaires connue en

un point p, on applique un modèle de dépôt de cette énergie autour de p par

les électrons et photons secondaires. Ce modèle est appelé noyau de convolution

(kernel), et peut être observé sur la figure 3.1(a). Les noyaux de convolution sont

la plupart du temps obtenus par simulation Monte Carlo.

On peut résumer le procédé de la façon suivante : le terma donne, en un point donné,

l’énergie cédée par les photons primaires. Celle-ci est alors étalée autour du point via un

noyau. La dose à la position q est donc donnée par :

D(q) =
∑

p

T (p) × K(p − q),

où T (p) est le terma à la position p, et où K(p − q) (le noyau, voir figure 3.1(a))

donne la part de l’énergie T (p) déposée au point q.

Cette méthode est coûteuse en temps de calcul, puisqu’elle nécessite deux boucles im-

briquées sur l’ensemble des voxels du fantôme. Les calculs durent donc plusieurs minutes

pour des fantômes 3D.

Gestion du durcissement
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Le durcissement du faisceau, qui consiste en une variation du spectre d’énergie du

faisceau avec la profondeur, a pour conséquence une variabilité du noyau avec la profon-

deur [Metcalfe et al., 1990].

Toutefois, la méthode qui consiste à faire varier le noyau avec la profon-

deur [Hoban et al., 1994], en le calculant comme une somme pondérée de noyaux mono-

énergétiques, a l’inconvénient de complexifier les modèles, et ainsi d’accrôıtre les temps

de calcul. Des approches plus pratiques sont possibles, par exemple celle qui utilise un

noyau unique, et qui fait jouer le durcissement sur le terma en calculant le coefficient

d’atténuation moyen à chaque profondeur [Papanikolaou et al., 1993, Liu et al., 1997].

Cas des milieux hétérogènes

Quand le milieu est hétérogène, c’est-à-dire quand sa composition varie, les deux

phases du calcul doivent être adaptées :

1. Le terma étant proportionnel à la fluence primaire, celui-ci doit être calculé en

prenant en compte les coefficients d’atténuation des matériaux traversés.

2. La longueur des trajectoires des électrons variant avec la densité du matériau, le

noyau doit être adapté : il est dilaté quand la densité électronique est faible, et com-

pressé quand elle est élevée 1. Ces compressions et dilatations sont communément

dénommées scaling [O’Connor, 1984].

C’est sur la seconde phase, celle du scaling, qu’est faite la plus grande approximation.

Le scaling correspond en effet à des dilatations en ligne droite à partir du centre du noyau,

alors que les trajectoires des électrons mis en mouvement à partir de ce centre sont en

réalité bien plus irrégulières.

Les erreurs engendrées par le scaling restent toutefois très acceptables, puisqu’elles

ne dépassent que rarement les 5%. Le problème principal de cette méthode réside plutôt

dans son temps de calcul.

Accélération des calculs

De par sa complexité en temps de calcul, différentes méthodes d’accélération de la

convolution ont été envisagées. La première fut le calcul de la convolution par transformée

de Fourier rapide [Mohan et Chui, 1987]. Toutefois, cette méthode nécessitant un noyau

constant, elle ne peut pas être adaptée aux fantômes hétérogènes, ces derniers impliquant

du scaling sur le noyau.

On présente dans les sections suivantes les deux variantes les plus efficaces de la

méthode de calcul de dose par convolution.

1. De façon simplifiée, si le noyau a été obtenu dans l’eau, et si le matériau courant est de densité

électronique ρ, alors la dose déposée en q par les interactions primaires ayant eu lieu en p est T (p) ×

K( ρ

ρeau

(p − q)).
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3.2.2 Collapsed Cone Convolution

La méthode dite“collapsed cone convolution”, introduite par Ahnesjö [Ahnesjö, 1989]

offre un des meilleurs compromis temps/précision.

Elle utilise des noyaux exprimés en coordonnées sphériques, ce qui permet de voir une

direction de transport d’énergie comme un cône partant du point central (c’est-à-dire du

point où le terma a été préalablement calculé). Disposer de tels noyaux permet d’utiliser

les deux approximations suivantes pour accélérer le calcul des dépôts d’énergie :

Approximation 1 : toute l’énergie qui est propagée dans un cône du noyau est

transportée, atténuée et déposée sur l’axe de ce cône. Cette approximation est tout à

fait valable puisque :

– très près du point central, on a une grande précision car les cônes ne sont pas

encore très larges ;

– plus loin, les erreurs sont faibles car les cônes voisins se compensent les uns les

autres. Par ailleurs, les doses en jeu deviennent moins importantes à mesure que

l’on s’éloigne du centre du noyau.

Approximation 2 : les noyaux de dépôt sont donnés, pour chacun des cônes,

par une fonction exponentielle décroissante, dont le paramètre dépend de la direc-

tion du cône. Cette approximation fournit des résultats très corrects, comme expliqué

dans [Ahnesjö, 1989].

La première étape de cette méthode est, comme pour le point kernel, le calcul de

la distribution de terma. Mais ensuite, les deux approximations énoncées ci-dessus sont

utilisées pour répartir très rapidement les énergies via les noyaux. Le terma en un point

est déposé petit à petit, en partant du centre du noyau, sur chacune des directions. Mais

en avançant dans une direction donnée, c’est-à-dire en parcourant les voxels situés dans

cette direction, on va, sur chacun de ces voxels :

– déposer de l’énergie (action classique, à la façon du point kernel) ;

– prendre au passage l’énergie du terma déposé dans ce voxel, pour l’emmener et

la déposer dans la même direction. On additionne ainsi des énergies provenant de

différents voxels. Ceci est rendu possible par la modélisation des noyaux de dépôt

d’énergie par des fonctions exponentielles.

La méthode qui en résulte est aujourd’hui l’une des plus efficaces, tant elle offre

une précision acceptable (rarement plus de 5% d’erreur [Vanderstraeten et al., 2006,

Fogliata et al., 2007]), tout en prenant un temps limité (de l’ordre de la minute). Ce

temps est toutefois encore bien trop élevé pour envisager l’optimisation des plans de

traitement.

3.2.3 Pencil Beam

L’approche dite ”pencil beam” ([Kooy et Rashid, 1989] pour la dose élec-

trons, [Ahnesjö et al., 1992] pour la dose photons) consiste à pré-intégrer (pré-convoluer)

tous les noyaux se situant le long d’un faisceau de section infinitésimale. Le noyau ainsi

obtenu donne donc la dose déposée par ce faisceau de section infinitésimale quand il

pénètre dans la matière. Un tel noyau est montré sur la figure 3.1(b).
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Pour calculer la dose déposée par un faisceau plus large, tous ces noyaux sont alors

mis côte à côte. On réalise ainsi une convolution entre le noyau pencil beam et la fluence

sur le plan d’entrée du faisceau dans le fantôme.

Dans un matériau homogène, cette méthode donne naturellement d’excellents résul-

tats. Voyons maintenant comment elle est adaptée aux milieux hétérogènes.

Cas des milieux hétérogènes

L’adaptation aux cas hétérogènes a souvent été réalisée en ne considérant, pour

chaque noyau de type pencil beam, que les variations de densité le long de l’axe du

faisceau [Ahnesjö et al., 1992, Knoos et al., 1995]. Le noyau, souvent calculé dans l’eau,

doit alors subir un scaling pour être adaptée à la densité du matériau. Cette approche a

cependant deux inconvénients :

1. elle ne considère que les densités sur l’axe du faisceau, et pas celles des régions

proches, qui ont pourtant un effet non négligeable sur les diffusions latérales d’éner-

gie ;

2. même dans le cas des géométries multi-couches, la déformation du noyau par un

tel scaling ne donne pas un résultat exact. Il est en effet impossible, en appliquant

un scaling à une distribution de dose en milieu homogène (telle que celle de la

figure 2.3(a) du chapitre 2), d’obtenir les variations de dose aux interfaces (tels

qu’on les voit sur la figure 2.6(a), ainsi qu’au chapitre 2).

Les résultats obtenus peuvent donc être très imprécis. Des erreurs importantes (jus-

qu’à 15%) ont ainsi été relevées [Knoos et al., 1995].

Cependant, des améliorations ont récemment été apportées à la méthode du pen-

cil beam [Ulmer et al., 2005, Tillikainen et al., 2008]. Les deux inconvénients décrits ci-

dessus y ont été traités de la façon suivante :

1. les hétérogénéités situées sur les côtés du faisceau sont maintenant traitées par un

scaling latéral des noyaux ;

2. des modèles complémentaires ont été ajoutés aux interfaces (modèles dits de build-

down) pour compenser les déséquilibres électroniques induits par celles-ci.

Munie de ces deux améliorations, l’approche du pencil beam devient intéressante

pour les applications cliniques. Ses temps de calcul sont en effet assez réduits, la

convolution se faisant sur une dimension de moins que celle du point kernel. L’ar-

ticle [Tillikainen et al., 2008] donne par exemple des temps allant de dix secondes à

une minute, pour des champs allant de 4× 4 cm2 à 6× 6 cm2. La précision a par ailleurs

été fortement augmentée par les dernières améliorations [Tillikainen et al., 2008], mais

des erreurs importantes (jusqu’à 8% dans le cas de faisceaux étroits) peuvent toutefois

être relevées sur des géométries complexes.

Bien que cette méthode soit suffisament rapide pour l’évaluation des plans de trai-

tements, ses performances en temps restent insuffisantes pour envisager son utilisation

dans le cadre de l’optimisation de plans de traitements en RCMI.
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On verra toutefois, dans la seconde partie de ce mémoire, que certaines des hypo-

thèses présentées dans cette partie peuvent être utilisées dans une méthode offrant des

performances bien supérieures.

3.3 Evolution de l’espace des phases

Dans le but d’accélérer les calculs réalisés par les codes de Monte Carlo, tout en

gardant leur précision, il a été envisagé de ne plus traiter chaque électron individuelle-

ment, mais plutôt de les rassembler en groupes d’électrons de caractéristiques à peu près

similaires [Huizenga et Storchi, 1989, Janssen et al., 1994].

Cette méthode a d’abord été introduite pour le cas des faisceaux d’électrons. Toute-

fois, son extension aux faisceaux de photons étant aisée, il est intéressant de l’évoquer

ici.

A un instant donné d’une séance d’irradiation, de nombreux électrons sont en mou-

vement dans le patient. Ceux-ci peuvent être décrits par les six variables suivantes :

– leur énergie (une variable),

– leur position (trois variables),

– leur direction (deux variables).

En discrétisant cet espace à six dimensions, on peut regrouper les électrons de po-

sitions, directions et énergies voisines. L’état du fantôme à un instant donné est alors

défini par le nombre d’électrons dans chaque groupe.

Une étape de calcul consiste en la simulation du transport des électrons appartenant

à un même groupe : ceux-ci vont se déplacer, perdre de l’énergie, et ainsi être redistribués

vers d’autres groupes. L’état du fantôme évolue donc à chaque étape.

Dans le cas des faisceaux d’électrons, la simulation commence par une distribution

représentant les électrons sortant de l’accélérateur, et prêts à entrer dans le fantôme.

Dans le cas des faisceaux de photons, elle peut commencer par une distribution obtenue

suite à une simulation des photons primaires dans le fantôme (à la façon du calcul du

terma par les méthodes de convolution).

La simulation s’arrêtera, dans tous les cas, quand il ne restera aucun groupe d’élec-

trons ayant une énergie suffisante pour se déplacer de façon significative.

Les modèles donnant la redistribution d’un groupe d’électrons vers les autres groupes

sont précalculés à l’aide de codes Monte Carlo [Janssen et al., 1994], de la même façon

que les noyaux de convolution. Toutefois, les modèles sont ici bien plus complexes, puis-

qu’ils sont définis sur un espace à six dimensions.

Cette forte complexité a pour conséquence un temps de calcul très important, supé-

rieur à 30 minutes pour des scénarios relativement simples [Korevaar et al., 2000].

Ce type d’approche, qui vise à regrouper les particules aux caractéristiques similaires,

reste donc trop coûteuse en temps de calcul. Avec les moyens informatiques actuels, seule

une méthode considérant la dose à un niveau bien plus macroscopique pourra être utilisée

pour le calcul de plan de traitement ou pour la radiothérapie adaptative.

55
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3.4 Calcul par réseaux de neurones

Les réseaux de neurones sont des fonctions paramétrables, dont la propriété prin-

cipale est leur capacité d’approximation universelle, qui leur permet théoriquement de

modéliser toute fonction avec une excellente précision [Cybenko, 1989, Funahashi, 1989]

(une présentation des réseaux de neurones artificiels est disponible dans les annexes).

Certains auteurs ont montré, dans les dix dernières années, qu’il était possible d’en tirer

avantage pour le calcul de la dose.

Il a en particulier été montré que des réseaux de type perceptrons multicouches

sont à même de modéliser des distributions de dose en milieux homogènes, que ce soit en

1D [Wu et Zhu, 2000], en 2D [Blake, 2004] ou en 3D [Mathieu et al., 2005]. Il a également

été montré, dans ces articles, que les réseaux de neurones sont capables de prendre en

compte l’énergie et les dimensions du faisceau.

Plus précisement, il est possible à un réseau de neurones d’apprendre à reproduire

des distributions préalablement calculées via un code Monte Carlo, dans des milieux

homogènes. En revanche, les réseaux de neurones n’ont pas la capacité de s’adapter

d’eux-mêmes aux hétérogénéités, la dose y ayant un comportement complexe, et très

variable selon l’énergie, les matériaux, ou la position des interfaces.

Des approches plus élaborées doivent donc être imaginées pour adapter les distribu-

tions apprises aux fantômes hétérogènes. Une approche intéressante, nommée NEURAD,

a récemment été développée [Mathieu et al., 2005, Vasseur et al., 2008]. Cette méthode

propose de calculer la dose en se basant implicitement sur les deux hypothèses suivantes :

1. Dans une sous-partie homogène d’un fantôme hétérogène, il est supposé que la dose

peut être obtenue à partir d’un modèle précalculé en milieu homogène, et appris

par un réseau de neurones.

2. L’équilibre électronique est supposé réalisé au voisinage des interfaces (on parle ici

des interfaces traversées par tout ou partie du faisceau primaire). La conséquence

de cette hypothèse est que la dose ne subit pas de fortes variations près de ces

interfaces.

Le calcul de dose, dans le cas d’une interface traversée par le faisceau primaire, se fait

alors en considérant qu’il y a égalité entre la dose au dernier point du premier matériau et

la dose au premier point du second. Les réseaux de neurones (un pour chaque matériau),

donnent alors la dose, de la façon suivante :

– avant l’interface, la dose est considérée égale à la dose en milieu homogène ;

– après l’interface, la dose est également considérée égale à celle obtenue en milieu

homogène, mais elle est prise à partir de la profondeur où elle est égale à la dose

au dernier point avant l’interface. Ceci assure la continuité de la dose à l’interface.

Les résultats de cette méthode sont très corrects dans le cas d’un faisceau large,

puisqu’on a vu dans la partie 2.3.2.a que ceux-ci déposent une dose relativement stable

à l’interface. En revanche, le cas des faisceaux étroits n’est pas correctement traité,

le déséquilibre électronique latéral étant responsable de forts changements de dose au

voisinage des interfaces [Blanpain et al., 2007].
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Une méthode de traitement des interfaces parallèles à l’axe du faisceau, et à l’intérieur

de celui-ci, est également donnée [Mathieu et al., 2005, Vasseur et al., 2008]. Mais la

question des interfaces obliques, ainsi que celle des interfaces en dehors du faisceau, n’est

pas traitée.

Un dernier problème de cette méthode réside dans ses temps de calcul. Bien que les

tests réalisés affichent des temps de 2s [Vasseur et al., 2008], ceux-ci ont été réalisés sur

des grilles 2D (résolution 150 × 150). Le calcul sur des grilles 3D se fera par conséquent

dans des temps supérieurs à la minute.

Malgré les défauts énoncés ci-dessus, la méthode proposée dans [Mathieu et al., 2005,

Vasseur et al., 2008] constitue une avancée indéniable, puisqu’elle a amené l’idée d’uti-

liser, dans une sous-partie homogène du fantôme, une distribution de dose précalculée

dans un fantôme homogène constitué du même matériau. Les problèmes évoqués ci-dessus

rendent cependant nécessaire d’envisager une nouvelle façon de traiter les interfaces, qui

prenne correctement en compte les flux électroniques réels.

3.5 La question du temps de calcul : problèmes et solutions

Dans l’optique d’une optimisation automatique du plan de traitement, ou dans celle

de la radiothérapie adaptative, il faut impérativement disposer d’une méthode qui soit

très rapide, au point si possible de fournir des résultats en un temps de l’ordre de la

seconde, sur des grilles 3D. L’optimisation est en effet un processus itératif, au cours

duquel des centaines de calculs de distributions de dose doivent être réalisés. La radio-

thérapie adaptative recquiert également un calcul très rapide pour adapter le protocole

d’irradiation en temps réel.

Or, les méthodes présentées précédemment ne sont pas satisfaisantes de ce point de

vue, les plus rapides d’entre elles donnant des résultats en des temps de l’ordre de la

minute (pour des faisceaux larges non modulés en intensité). La radiothérapie adaptative

et l’optimisation automatique ne sont par conséquent pas envisageables à ce jour.

3.5.1 L’échelle macroscopique

Le temps de calcul de la dose dépend principalement du niveau de détail sur lequel se

place la méthode : les méthodes considérant le niveau microscopique sont les plus lentes

(Monte Carlo), celles qui manipulent des données macroscopiques sont les plus rapides

(Pencil beam).

La méthode NEURAD [Vasseur et al., 2008] cherche à atteindre la vitesse la plus

élevée, en considérant le niveau le plus macroscopique, c’est-à-dire en se basant sur les

distributions de dose délivrées par des faisceaux complets. Nous avons vu cependant que

les temps de calcul atteints étaient encore loin de permettre d’envisager des applications

telles que la planification automatique des traitements.

Toutefois, ce principe est réellement prometteur, et nous l’avons donc utilisé dans

ce travail de thèse. Il a bien-sûr fallu l’adapter, autant pour le rendre plus rapide, que

pour le rendre plus précis. Cet objectif de précision a été atteint, comme nous le verrons

dans la seconde partie du mémoire, à l’aide d’une méthode comparable à celle utilisée

par le pencil beam [Tillikainen et al., 2008]. Celle-ci propose en effet de gérer d’abord
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l’atténuation en profondeur du faisceau primaire, puis de gérer celle de la dose diffusée

vers les côtés. En d’autre termes, si l’on se place dans le repère de coordonnées associé au

faisceau primaire, et que l’on cherche la dose à une position (x, y, z), on calcule d’abord

la dose en (0, 0, z) (scaling en profondeur), avant de la calculer dans la position d’intérêt

(scaling latéral). Nous avons donc repris et adapté cette technique pour la méthode

proposée dans la seconde partie.

Remarque : L’approche pencil beam et celle de NEURAD ont une autre différence

fondamentale. Tandis que le pencil beam utilise des noyaux précalculés dans l’eau pour

les appliquer sur des matériaux différents à l’aide de scaling, la méthode NEURAD utilise

au contraire des données précalculées dans le matériau considéré. Comme nous le verrons,

la méthode proposée dans ce mémoire utilise un mélange de ces deux approches.

La méthode qui sera présentée dans la seconde partie de ce mémoire utilisera donc

des distributions précalculées en milieux homogènes. Nous avons vu, en effet, qu’une

résolution à l’échelle macroscopique est impérative pour réduire les temps de calcul.

Toutefois, une telle approche ne permet pas encore d’atteindre des temps de l’ordre de

la seconde sur des fantômes 3D. Nous verrons plus loin que cet objectif peut être atteint

en réalisant un second changement d’échelle, intervenant celui-ci sur la représentation

du fantôme du patient.

3.5.2 Calcul de la dose en une position

Le problème du temps de calcul peut être vu sous un angle différent. Les méthodes

présentées dans cette partie ont toutes le problème suivant : le calcul de dose se fait

toujours sur des distributions complètes. En d’autres termes, si l’on ne souhaite calculer

la dose qu’à une position unique, il est nécessaire de faire de nombreux calculs intermé-

diaires sur d’autres points, voire de faire un calcul de dose complet sur une importante

partie du fantôme.

Par exemple, et de façon simplifiée, dans le cas de Monte Carlo ainsi que pour la

technique d’évolution de l’espace des phases, le calcul de la dose en une seule position

nécessite des calculs sur tous les voxels de la zone comprise entre la source et le point

d’intérêt. Dans le cas de la convolution (point kernel ou collapsed cone), un parcours de

tout l’espace 3D situé autour du point est nécessaire. Enfin, la méthode NEURAD et

celle du pencil beam nécessitent, de façon simplifiée, un parcours des voxels situés sur la

ligne droite reliant la source au point d’intérêt.

Or, obtenir une distribution de dose complète sur une grille homogène n’est pas tou-

jours une nécessité. Par exemple, bien que la dose doive être connue de façon complète

et précise sur la tumeur et les organes à risques, on peut en revanche diminuer la densité

de points de contrôle sur les zones moins sensibles. Un autre exemple est l’optimisa-

tion du plan de traitement, pour laquelle il peut être suffisant, surtout dans les étapes

préliminaires de placement et d’orientation des faisceaux, de ne disposer que de la dose

en certains points. Par exemple, quelques points de contrôle peuvent suffire à vérifier si

l’orientation d’un faisceau est correcte, ou s’il convient de la modifier.

La méthode développée au cours de ce travail de thèse a l’avantage, comme nous

le verrons, de fournir un résultat en un temps à peu près proportionnel au nombre de
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points où la dose est demandée. Ceci est un avantage majeur par rapport aux méthodes

existantes. Supposons par exemple que la méthode proposée puisse calculer, en une

minute, la dose en tout point d’un fantôme 100× 100× 100 (soit 1 million de voxels). Si

l’on se trouve dans un contexte d’utilisation où la dose doit être calculée sur 100 points

uniquement, alors le résultat sera obtenu en seulement 6 millisecondes.
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Deuxième partie

Une méthode rapide de calcul de

la dose

61





Chapitre 4

Un fantôme maillé pour des

calculs rapides

4.1 Le maillage

4.1.1 Principes

Ce travail de thèse a pour objectif le développement d’une méthode de calcul de dose

extrêmement rapide, proche du temps réel. Comme il a été expliqué dans la première

partie, cela ne peut se faire qu’en manipulant des objets les plus macroscopiques pos-

sibles. Toutefois, des approches très macroscopiques existent déjà, par exemple pencil

beam, ou Neurad. Cette dernière, en particulier, se base sur des distributions de doses

déposées par le faisceau complet. Il ne semble donc pas possible a priori d’être beaucoup

plus rapide que cette approche 1.

Comment alors procéder pour réduire les temps de calcul ? Une réponse se trouve dans

la description du fantôme du patient. Prenons l’exemple d’un fantôme d’eau parfaitement

homogène. Si la description de ce fantôme n’est donnée que par une grille 3D de voxels,

alors l’algorithme de calcul, quelqu’il soit, va nécessairement devoir parcourir un grand

nombre de fois chacun de ces voxels. En revanche, si l’on dispose d’une information

plus macroscopique sur le fantôme, nous indiquant qu’il est totalement homogène, un

calcul simplifié et plus rapide devient possible. On pourrait alors, par exemple, appliquer

directement une distribution de dose précalculée et stockée en mémoire.

Les informations macroscopiques utilisées par notre méthode consisteront en des

regroupements de voxels en groupes homogènes, que nous appellerons mailles. En effet,

un corps humain n’est pas constitué de voxels de différents matériaux distribués de façon

anarchique, mais plutôt de tissus, d’os et d’organes. Il est donc naturel de chercher à

regrouper les voxels du fantôme en des ensembles homogènes — les mailles —, et de

chercher à les utiliser avantageusement pour le calcul de dose.

Remarque : Le changement d’échelle sur le fantôme (des voxels aux mailles) est de la

même nature que le changement fait sur le faisceau (des doses des particules individuelles

1. A moins, peut-être, d’utiliser des outils plus rapides que les réseaux de neurones, ceux-ci nécessitant

des calculs d’exponentielles.
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à celles des faisceaux complets) : dans les deux cas, on se base sur des informations plus

macroscopiques pour accélérer les calculs.

Une question qui se pose immédiatement est de savoir dans quelle mesure il est

possible de regrouper les voxels en mailles homogènes. En d’autres termes, quelles seront

les dimensions et les formes de ces mailles ? La réponse à cette question dépend fortement

de la zone du patient considérée : par exemple, les organes n’ont pas la même forme et

les mêmes dimensions dans la région pelvienne et dans celle des poumons. Il semble

toutefois possible de réaliser des regroupements assez conséquents, formant des mailles

de un à plusieurs centimètres de côté.

A titre d’exemple, en regroupant des voxels de 2 × 2 × 2 mm3 dans des mailles de

1×1×1 cm3, on divise la complexité du fantôme par 125. Si les mailles font 2×2×2 cm2,

c’est par 1000 que cette complexité est divisée. Si on parvient à utiliser avantageusement

un tel maillage, on peut espérer accélérer dans les mêmes proportions le calcul de la dose,

ou au moins certaines de ses étapes.

Nous allons maintenant étudier les différents problèmes qui se posent pour la réali-

sation concrète de cette approche.

4.1.2 Mise en oeuvre

4.1.2.a Calcul du maillage : la segmentation

Le regroupement de voxels adjacents en groupes homogènes est appelé segmentation.

De nombreux algorithmes existent pour réaliser cette tâche [Horaud et Monga, 1995]. Ils

se regroupent en différentes catégories, selon qu’ils considèrent principalement les régions

homogènes ou leurs contours.

Le choix d’une méthode appropriée est fortement lié à l’application visée, à la com-

plexité des géométries considérées, aux formes que l’on cherche à extraire, ou encore à

la variabilité présente sur les voxels d’une même zone homogène.

Des connaissances a priori peuvent également être utilisées. Dans le cas qui nous

intéresse ici, la segmentation pourrait par exemple s’appuyer sur des représentations

anatomiques humaines, communément appelées atlas. La représentation maillée se-

rait alors obtenue en adaptant ces atlas aux images 3D du patient [Martin, 2008,

Lecoeur et Barillot, 2007].

Toutes ces considérations devront cependant faire l’objet d’une étude ultérieure, qui

évaluera l’adaptabilité de notre méthode aux conditions cliniques. Cette étude devra se

baser sur les résultats du travail présent, en particulier ceux qui concernent la corrélation

entre la finesse du maillage et les performances de l’algorithme, tant au niveau de la

précision que du temps de calcul. Ces résultats donneront en effet les limites d’utilisation

de la méthode, et imposeront par conséquent des contraintes à la phase de segmentation.

4.1.2.b Représentation numérique d’un maillage

La représentation numérique du fantôme maillé est un des points clés de la méthode

proposée dans ce mémoire. Afin qu’il puisse servir de support à un calcul de dose rapide,

le maillage doit en effet avoir certaines propriétés, que nous allons examiner.
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Il importe par exemple, pour limiter la complexité de la représentation du fantôme

maillé, de regrouper les voxels dans des structures qui puissent être décrites par un faible

nombre de paramètres. Les mailles peuvent par exemple être des sphères (un paramètre),

des cubes (un paramètre), ou des parallélépipèdes rectangles (trois paramètres).

Toutefois, d’autres contraintes s’imposent si l’on souhaite que les processus de trans-

port d’énergie soient facilement modélisables. Les mailles convexes (c’est-à-dire dont

toute paire de points est liée par un segment ne sortant pas de la maille) sont par

exemple les plus appropriées. En effet, les calculs sur une maille non convexe dépendent

plus fortement des mailles voisines, et seront donc plus compliqués et plus longs. En

conséquence, on utilisera de préférence des mailles convexes, même si cela suppose des

maillages plus fins (c’est-à-dire comportant davantage de mailles).

4.1.2.c Approximations impliquées par le maillage

Dans le cas d’une géométrie particulièrement hétérogène, un maillage approprié ne

pourra certainement pas être obtenu sans certaines approximations :

– Dans le cas où un important groupe de voxels d’un même matériau contiendrait

quelques voxels de matériau différent, l’ensemble de ces voxels pourra être regroupé

au sein d’une même maille. Il importera cependant de fixer précisément les condi-

tions et les limites d’utilisation de cette approximation. Il peut par exemple être

nécessaire de calculer le coefficient d’atténuation moyen et la densité électrique

moyenne d’un tel regroupement, afin que les différents transports puissent être

modélisés le plus correctement possible sur les mailles en question.

– Il peut être également nécessaire de faire des approximations sur la forme des dif-

férentes zones homogènes, de façon à les regrouper au sein de mailles de formes

paramétrables (parallélépipèdes rectangles, tétraèdres, sphères). Comme pour l’ap-

proximation précédente, il sera également nécessaire de fixer les règles d’application

de cette approximation.

4.1.3 Choix pour cette étude

Un prototype logiciel a été développé afin de tester la méthode présentée dans ce

mémoire. Ce prototype s’appuie sur des maillages réguliers en parallélépipèdes rectangles,

tel que ceux donnés en exemple sur la figure 4.1. Ce maillage est dit régulier car les mailles

d’une même colonne ont toutes la même largeur, et celles d’une même ligne ont toutes

la même hauteur 2.

Nous allons voir que ce type de maillage permet une conception simplifiée, associée

à une grande efficacité dans le calcul.

Tout d’abord, la régularité du maillage permet de le coder sous la forme d’un tableau

3D dont chaque case correspond à une maille. Il est ainsi très rapide d’identifier la maille

à laquelle appartient un point donné du fantôme.

La communication entre mailles est également simplifiée, chaque maille (interne)

ayant exactement six mailles voisines, avec chacune desquelles elle a une face commune.

2. La méthode présentée dans ce mémoire n’est cependant pas restreinte aux maillages réguliers.
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Figure 4.1 – Un maillage régulier de parallélépipèdes rectangles (illustration en 2D).

Ainsi, les flux d’information sortant par une face d’une maille donnée entreront directe-

ment dans la maille voisine, sans qu’un traitement soit nécessaire.

De plus, les parallélépipèdes rectangles sont convexes, avec les avantages décrits pré-

cédemment.

Enfin, grâce aux symétries des parallélépipèdes rectangles, une information entrant

par une face donnée se traite exactement de la même façon que quand elle entre par une

autre face. La conception informatique de ces traitements se trouve donc simplifiée.

Cependant, bien qu’il possède de nombreux avantages, ce type de maillage a l’incon-

vénient de ne pas être adaptable de façon simple à des anatomies présentant des formes

arrondies, pourtant très présentes dans l’anatomie humaine.

Des formes arrondies peuvent être représentées soit par de nombreuses mailles rec-

tangulaires de petites dimensions, et donc au détriment de la vitesse des calculs, soit par

peu de mailles rectangulaires, et donc au détriment de la précision. Une solution plus

précise, mais plus complexe à mettre en oeuvre, se base sur des géométries quadratiques

telles que celles utilisées dans le code Monte Carlo Penelope [Salvat et al., 2006].

Ces questions n’ont pas été traitées au cours de ce travail. Elles devront l’être au cours

de l’étude complémentaire qui adaptera la méthode aux conditions cliniques réelles.

Le maillage choisi convient cependant parfaitement au démonstrateur logiciel, celui-

ci ayant pour but de montrer qu’un maillage peut être utilisé avantageusement pour le

calcul de la dose.

4.2 Calcul de dose dans une géométrie maillée

Nous montrons maintenant comment utiliser avantageusement le maillage pour le

calcul de la dose.
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4.2.1 Un procédé en deux étapes

Nous présentons ici une approche générale pour le calcul de la dose délivrée par un

faisceau de rayonnements ionisants 3 dans un fantôme maillé. Dans cette approche, la

dose, en tout point d’une maille, est donnée par une formule analytique associée à cette

maille, formule qui doit être déterministe (et idéalement rapide à évaluer).

Soient m une maille du fantôme maillé, et Dm la formule qui lui est associée. A un

point quelconque p de la maille m, la dose calculée aura pour valeur Dm(p).

Cette approche peut être qualifiée de ”générale”, car nous ne spécifions pas pour

l’instant la nature des formules Dm à utiliser.

Toutefois, afin d’aider à la compréhension, nous présentons maintenant un exemple

simple. Nous avons expliqué, à la fin du troisième chapitre, que nous allions calculer

la dose à l’aide de distributions de dose précalculées dans des fantômes homogènes.

Supposons, de façon simplifiée, que dans une maille m (du fantôme hétérogène maillé),

la dose en un point p soit égale à la dose en un point q du fantôme homogène d’eau.

Supposons de plus que q puisse être obtenu par la transformation linéaire q = Tmp

(produit de la matrice Tm par le vecteur p). Si Tm est connue, on peut calculer la dose

en tout point p de la maille m. Celle-ci vaudra Dm(p) = Heau(Tmp), où Heau représente

la distribution de dose dans le fantôme homogène d’eau. On note que cette formule Dm

est bien déterministe, et que son évaluation est directe et rapide.

Cette technique revient à mettre en correspondance la dose en un point d’une maille

avec la dose en un point du fantôme homogène d’eau. Dans la réalité, il n’est évidemment

pas envisageable de se baser sur une technique aussi simple. La fonction Dm proposée

dans le prochain chapitre sera en effet une combinaison de plusieurs ”projections”vers des

points de modèles de différents matériaux. Toutefois, l’important ici est simplement de

comprendre l’intérêt d’utiliser une formule analytique, sans pour l’instant se restreindre

à un type de formule en particulier.

Quel que soit le type de formule analytique utilisé, la dose peut être calculée, dans

un fantôme maillé, selon le procédé suivant :

1. Pour chaque maille m du fantôme maillé, une formule analytique Dm est préparée.

En d’autres termes, on calcule tous les paramètres de cette formule, de sorte qu’elle

puisse ensuite être directement évaluée pour tout point p de la maille m.

2. On calcule la dose sur chacun des points du fantôme où l’on souhaite la connâıtre.

Pour un point p donné, ce calcul commence par l’identification de la maille m

à laquelle p appartient. On calcule ensuite la dose délivrée au point d’intérêt en

utilisant la formule analytique Dm associée à m : la dose au point p est Dm(p).

Pour illustrer ce procédé en deux étapes, reprenons le cas où la dose au point p est

donnée par Dm(p) = Heau(Tmp). Dans cet exemple, la première étape du procédé décrit

ci-dessus consiste à calculer la matrice Tm. On peut ensuite passer à la seconde étape :

la dose Dm(p) est calculée pour tous les points p où l’on souhaite la connaitre.

3. Bien que nous ayons exclusivement travaillé avec des faisceaux de photons, le procédé général

présenté dans la partie 4.2 est valable pour tout type de rayonnement.
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Remarque 1 : Dans le cas où la dose est demandée en chaque voxel du fantôme,

la seconde étape consistera plutôt en une boucle sur les mailles, puis une boucle sur les

différents points de celles-ci, afin d’économiser le processus de recherche de la maille dans

laquelle se trouve une position donnée.

Remarque 2 : Dans le cas où l’on cherche la dose délivrée par un ensemble de

faisceaux 4, la première étape calcule, sur chaque maille, une formule analytique par

faisceau. La seconde étape évalue ensuite chacune d’entre elles. La dose totale délivrée

par l’ensemble de faisceaux est alors la somme des doses délivrées par les différents

faisceaux.

Analysons maintenant les possibilités qu’offre une telle approche en termes de per-

formances.

4.2.2 Performances

4.2.2.a Première étape

Par définition, le fantôme maillé doit contenir beaucoup moins de mailles que de

voxels. Or, la première phase, celle de la préparation des formules analytiques, se base

uniquement sur le maillage. La résolution de la grille de calcul — et donc la taille des

voxels — n’intervient pas pendant cette première phase, et n’a donc aucun effet sur sa

durée. Cette étape doit par conséquent être très rapide.

4.2.2.b Seconde étape

Une fois les formules analytiques préparées dans les mailles, on peut les utiliser pour

calculer la dose directement aux positions qui nous intéressent. Les formules utilisées

doivent donc idéalement être très rapides à évaluer. Or, les formules choisies s’appuient

sur des données précalculées. Leur évaluation n’impliquera donc aucun calcul physique

coûteux en temps.

Remarque : Les données précalculées doivent par ailleurs être rapides à évaluer. Il

faut donc par exemple qu’elles occupent un espace mémoire raisonnable, afin d’éviter le

swap (copies temporaires de données sur le disque dur), qui est très pénalisant en temps

de calcul. Ces questions seront abordées dans le chapitre suivant.

Calcul uniquement aux points d’intérêt

Dans la seconde phase du calcul, la dose peut, si on le souhaite, n’être évaluée qu’à

certains points définis par l’utilisateur. Le temps de calcul total sera alors à peu près

proportionnel au nombre de points demandés. Ceci est un avantage majeur par rapport

aux méthodes existantes.

Supposons par exemple qu’il soit possible de calculer, en une minute, la dose en tout

point d’un fantôme 100 × 100 × 100 (soit un million de voxels). Si l’on se trouve dans

un contexte d’utilisation où la dose doit être calculée en seulement 100 points, alors le

4. C’est le cas de la RCMI, où un faisceau large est fragmenté en un ensemble de faisceaux étroits,

de fluences différentes (voir section 1.2.2).
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calcul de la dose ne prendra que 6 millisecondes (en supposant un temps parfaitement

proportionnel au nombre de points).

Utilisée adroitement, cette méthode offre un fort potentiel pour l’optimisation auto-

matique du plan de traitement. Il est en effet envisageable de développer des méthodes

gérant un nombre limité de points de contrôle, majoritairement placés sur la tumeur et

les organes à risques.

Cependant, la technique présentée au prochain chapitre ne permettra pas un calcul

de dose en un temps exactement proportionnel au nombre de points d’intérêt. Ceci

s’explique par la complexité des formules associées aux mailles, qui est variable selon la

position par rapport au faisceau, et selon le degré d’hétérogénéité du milieu autour de

la maille considérée.

Cependant, bien que le temps de calcul de la seconde phase ne soit pas exactement

proportionnel au nombre de points d’intérêt, on pourra tout de même s’appuyer sur cette

approximation dans la suite de l’analyse.

4.2.2.c Résumé

Le temps de calcul total est la somme des durées des deux phases, et peut donc

s’écrire sous la forme suivante :

T = Tp + n.Te,

où Tp est le temps mis par la phase de préparation des formules sur les mailles, où n

est le nombre de points où la dose est évaluée, et Te le temps moyen d’évaluation de la

dose en un point.

On a vu que l’étape de propagation doit avoir une durée très courte si les mailles

sont de taille importante, et donc peu nombreuses. Par conséquent, si les points d’intérêt

sont nombreux, la durée totale T sera à peu près proportionnelle à leur nombre.

Cette analyse sera confirmée par les performances de notre logiciel, présentées au

chapitre 7.

Ce chapitre a montré qu’une segmentation du fantôme en mailles homogènes peut

être un excellent support pour une méthode très rapide de calcul de dose. Les principes

généraux d’une telle méthode ont été présentés. Nous avons vu que celle-ci se basera sur

des formules analytiques, qui seront associées aux différentes mailles. Le chapitre suivant

a pour objectif la mise en place de fonctions analytiques adaptées.
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Chapitre 5

Une méthode de calcul rapide de

la dose

Dans ce chapitre, nous présentons une méthode de calcul de la dose mettant en œuvre

les principes énoncés au chapitre précédent.

Nous introduisons d’abord le concept de SBIM, et nous présentons une méthode de

partitionnement d’un faisceau en SBIMs juxtaposés. Nous montrons ensuite comment

utiliser ces outils pour calculer rapidement la dose dans un fantôme maillé.

5.1 Découpage du faisceau primaire en SBIMs

Nous présentons d’abord un découpage 1, du faisceau primaire réalisé à partir du

maillage, sur lequel s’appuie la méthode développée au cours de cette thèse.

5.1.1 Le découpage

5.1.1.a Notion de SBIM

Nous avons vu que les méthodes de convolution (point kernel, collapsed cone convo-

lution) calculent, en tout point, l’énergie primaire libérée par les photons primaires (le

terma). Cette énergie est ensuite répartie autour des points selon des noyaux de convolu-

tion, pour donner la dose. La dose totale délivrée par le faisceau est alors calculée comme

la somme des contributions de chacun des voxels où passe le faisceau (voir section 3.2).

Le calcul réalisé par ces méthodes s’appuie donc sur un fractionnement du faisceau

basé sur les voxels. Or, il est clair qu’une méthode avec la rapidité espérée ne peut pas être

obtenue en utilisant une granularité aussi fine. Nous devons donc procéder autrement.

C’est ici qu’intervient le maillage du fantôme : grâce à lui, au lieu de découper le

faisceau en se basant sur les voxels, nous proposons de le faire en se basant sur les

mailles. Plus précisément, nous considérons, pour une maille donnée, des sous-parties

(une ou plusieurs) du faisceau qui passent dans les mailles :

Définition 5.1 (SBIM). On appelle SBIM (pour Sub Beam In a Mesh) une sous-partie

du faisceau primaire passant dans une maille donnée.

1. Dans la suite du mémoire, nous parlerons, sans distinction, de partitionnement, de découpage, ou

de fractionnement du faiceau en SBIMs.
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Chapitre 5 : Une méthode de calcul rapide de la dose

Figure 5.1 – Découpage d’un faisceau en SBIMs, lors de son passage dans un fantôme

hétérogène à quatre mailles.

Un SBIM est donc la conjonction de deux informations :

– c’est un sous-faisceau (avec une fluence et une section données) ;

– il passe dans une maille donnée, que l’on appelle la ”maille support” du SBIM.

Le concept de SBIM est présenté à travers l’exemple de la figure 5.1, qui montre

le découpage du faisceau primaire en cinq SBIMs. On remarque en particulier sur cet

exemple qu’il peut y avoir un ou plusieurs SBIMs dans une même maille (par exemple,

il y en a deux dans la grande maille 4, à droite).

Ainsi, un SBIM représente un ensemble de photons primaires passant dans une maille.

Parmi ces photons primaires, certains interagissent dans la maille, les autres traversent

sans interagir. Les photons qui interagissent transmettent de l’énergie à des électrons,

qui la déposent ensuite. On peut donc donner la définition suivante :

Définition 5.2 (Dose d’un SBIM). On appelle dose d’un SBIM (ou délivrée par un

SBIM, ou issue d’un SBIM) la dose déposée par suite d’interactions primaires ayant

lieu dans le SBIM.

Il s’ensuit que, pour un découpage donné d’un faisceau primaire, la dose totale déli-

vrée par le faisceau est la somme des doses de chacun de ses SBIMs 2.

5.1.1.b SBIMs homogènes en fluence

Supposons qu’il y ait un seul SBIM par maille. Il pourrait alors arriver que le profil

de fluence d’un SBIM soit déséquilibré, c’est-à-dire variable sur sa section, comme nous

l’avons expliqué dans le troisième chapitre de ce mémoire.

Or, nous verrons plus loin que notre méthode calcule la dose, dans une maille, en

considérant cette dose identique à une dose que l’on trouve sur une distribution précalcu-

lée dans un fantôme homogène. Un tel calcul ne pourra être précis qu’à condition que le

profil de fluence d’un SBIM soit identique, ou au moins à peu près identique, à celui que

2. C’est le principe de superposition, comme pour les méthodes de convolution, qui somment les doses

issues des interactions primaires dans tous les points du voisinage.
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Figure 5.2 – Découpage d’un faisceau en deux SBIMs (à peu près homogènes en fluence)

lors d’une traversée d’interface oblique).

l’on retrouve sur sa projection dans le fantôme homogène. C’est pourquoi nous allons

faire en sorte d’utiliser des SBIMs de fluence homogène (ou, plus précisément, avec des

variations de fluence assez faibles pour qu’elles n’aient pas de conséquences significatives

sur la dose).

Considérons un SBIM dans une maille. Nous avons vu dans le troisième chapitre que

sa fluence peut s’y trouver déséquilibrée à la suite de deux types d’évènements :

1. le faisceau a chevauché des matériaux différents ;

2. le faisceau a traversé une interface oblique.

Dans le premier cas, le profil de fluence est hétérogène, et est composé de plusieurs

parties homogènes (des plateaux). Si les différences de fluence entre ces parties homogènes

sont significatives, c’est-à-dire suffisamment grandes pour avoir un impact important sur

la dose, alors nous fractionnerons le faisceau en deux SBIMs, voire davantage, ayant

chacun une fluence uniforme (voir l’exemple des SBIMs 4 et 5 sur la figure 5.1).

Dans le second cas, la fluence est également déséquilibrée, mais elle est cette fois-ci

continue. Comme dans le premier cas, si ce déséquilibre est significatif, il convient d’en

tenir compte. Cependant, la fluence étant continue, elle n’est pas composée de sous-

parties uniformes. On ne peut donc pas partitionner le faisceau en sous-faisceaux ayant

chacun une fluence parfaitement uniforme. La solution consiste à découper le faisceau

en SBIMs suffisamment étroits pour que les variations de leur fluence n’aient pas de

conséquences significatives sur la dose. Cette approximation sur la fluence est illustrée

sur la figure 5.2.

Utiliser des SBIMs homogènes permet une plus grande précision dans les calculs de

dose. En revanche, cela allonge la durée de ces calculs, le nombre d’objets manipulés par

l’algorithme étant plus grand.

L’utilisateur a cependant la possibilité de paramétrer la simulation, en choisissant de

faire ou de ne pas faire ces découpages, afin de privilégier la précision ou la vitesse.
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Figure 5.3 – Découpage d’un faisceau traversant obliquement un fantôme maillé (la numé-

rotation des SBIMs ne représente pas leur ordre de création).

5.1.2 Calcul des SBIMs via le maillage

On présente la technique de calcul des SBIMs dans un fantôme maillé. Ce calcul se

fait en deux temps : d’abord le découpage lors de la propagation du faisceau primaire

dans le fantôme, puis une phase d’agrégation des SBIMs inutilement séparés.

5.1.2.a Découpage du faisceau lors de sa propagation

Afin de comprendre le mécanisme, commençons par le présenter à travers deux

exemples.

Exemple 1 : Prenons d’abord le cas d’un fantôme homogène dans lequel un faisceau

de photons pénètre tout droit (axe du faisceau orthogonal à l’interface d’entrée). Cette

entrée droite a pour conséquence l’uniformité de la fluence sur la largeur du faisceau. Le

faisceau n’est donc pas partitionné, et un unique SBIM est créé. C’est le cas par exemple

du SBIM 1 sur la figure 5.1.

Exemple 2 : Un cas plus complexe est décrit sur la figure 5.3. Le faisceau pénètre

dans le fantôme par deux mailles à la fois, il est donc séparé en deux SBIMs (les SBIMs

1 et 2). Le SBIM 1 est suivi du SBIM 3 (c’est le prolongement du sous-faisceau, mais

dans une maille support différente). De son côté, le SBIM 2 est suivi des SBIMs 4 et 5.

Pour calculer le découpage en SBIMs, le faisceau primaire est propagé de maille en

maille, de son entrée à sa sortie du fantôme. Avant son entrée dans le fantôme, le faisceau

primaire n’est constitué que d’un unique sous-faisceau (i.e. le faisceau lui-même).

Un sous-faisceau peut être découpé en plusieurs sous-faisceaux dans les deux cas

suivants :
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Figure 5.4 – Illustration de la coexistence inutile de plusieurs SBIMS. La phase de propa-

gation créé une séparation latérale, le faisceau passant sur deux mailles à la

fois. C’est pourquoi on trouve deux SBIMs sur la grande maille d’eau située à

droite. Cette séparation n’est pourtant plus nécessaire à cette profondeur, ces

deux SBIMs ayant exactement la même fluence (la partie haute et la partie

basse du faisceau ont traversé autant d’os et de poumon l’une que l’autre).

– il pénètre dans plusieurs mailles à la fois. On trouve ce cas sur la figure 5.3, où le

faisceau se trouve séparé en deux à son entrée dans le fantôme ;

– il traverse une interface assez oblique, et il est suffisamment large pour qu’un

découpage en largeur soit nécessaire (voir figure 5.2).

Ce processus est répété chaque fois qu’un sous-faisceau se présente à l’entrée d’une

maille : soit il est simplement transmis, soit il est découpé.

La programmation de cette propagation nécessite la gestion des contours des sous-

faisceaux, i.e. de leur section. Quand le faisceau et les mailles sont délimités par des

arêtes rectilignes, ces sections peuvent être modélisées par des polygones. C’est de cette

façon que nous avons procédé au cours de ce travail de thèse.

Dans le cas où le faisceau ou certaines mailles présenteraient des formes arrondies, on

devrait alors choisir entre une représentation à base de polygones et une autre à base de

courbes, la dernière étant plus précise mais plus complexe à mettre en oeuvre. On verra

cependant, plus loin, qu’une précision parfaite sur la forme des sous-faisceaux n’est pas

strictement nécessaire à l’obtention de résultats satisfaisants.

5.1.2.b Agrégation a posteriori

En se propageant dans le fantôme, le faisceau primaire peut être découpé un grand

nombre de fois. Il peut en résulter un grand nombre de SBIMs sur une même maille, avec

en particulier des SBIMs dont la séparation n’a pas réellement lieu d’être (voir l’exemple

de la figure 5.4). De façon générale, il est inutile, pour la méthode présentée plus loin,

d’avoir deux SBIMs de fluences identiques, côté à côte dans une même maille.

Ces découpages inutiles ont en effet comme conséquence, dans notre méthode, une

augmentation du nombre de modèles à évaluer lors du calcul de la dose sur la maille

concernée. Cette augmentation allonge les calculs, sans améliorer leur précision.

L’augmentation du nombre de SBIMs est d’autant plus grande que les mailles sont

de petite taille, et que le faisceau en traverse un grand nombre. De tels cas pouvant
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se présenter, il est nécessaire de leur donner une réponse adaptée. La solution est de

fusionner les SBIMs adjacents dont la séparation n’a pas lieu d’être.

Ces opérations sont réalisées en examinant tous les couples de SBIMs voisins dans

une même maille, pour fusionner ceux dont les fluences sont sensiblement similaires.

Ces fusions peuvent être réalisées, au choix :

– après la propagation complète du faisceau ;

– au fur et à mesure de la propagation du faisceau dans le fantôme, à chaque fois

qu’une maille est traitée.

La seconde méthode est la plus efficace, puisqu’elle regroupe immédiatement les sous-

faisceaux inutilement séparés, et en propage donc moins dans les mailles suivantes. La

phase de propagation du faisceau peut s’en trouver nettement accélérée.

5.2 Calcul de la dose

5.2.1 Projections vers des modèles précalculés

On présente ci-dessous les modèles précalculés sur lesquels se base notre méthode,

avant d’expliquer leur utilisation au moyen de fonctions de projection.

5.2.1.a Les modèles précalculés

Le troisième chapitre a montré que l’utilisation de données précalculées macrosco-

piques permet des calculs très rapides. Nous avons donc choisi d’utiliser des distributions

de dose délivrées par des faisceaux.

Plus précisément, nous utilisons les distributions de dose délivrées par le faisceau pri-

maire d’intérêt dans des fantômes homogènes. Ces fantômes sont constitués des différents

matériaux que le faisceau est susceptible de rencontrer dans un patient. On disposera

donc, à titre d’exemple, de la distribution obtenue dans un fantôme homogène d’eau, de

celle obtenue dans un fantôme homogène d’os, etc. (voir figure 5.5).

Le faisceau utilisé dans ces précalculs en milieux homogènes doit être exactement

celui que l’on souhaite simuler ensuite dans un fantôme quelconque (mêmes dimensions,

et même spectre en énergie). Cela signifie que, dans l’état actuel de notre technique, la

simulation d’un faisceau donné doit être nécessairement précédée du précalcul de ses mo-

dèles en milieux homogènes. A titre d’exemple, le faisceau utilisé dans les tests proposés

au chapitre 7 est un faisceau étroit de RCMI (section de 1 × 1 cm2), monoénergétique

de 5 MeV. Les précalculs ont été réalisés dans des fantômes homogènes d’eau, d’os et

de poumon. On pourra donc ensuite calculer la dose déposée par le même faisceau dans

des fantômes maillés contenant ces trois matériaux. On pourra également traiter des

faisceaux larges de RCMI, composés d’un ensemble de ces faisceaux étroits mis côte à

côte.

La seule différence entre le faisceau simulé et celui utilisé dans les modèles en milieux

homogènes, est que ce dernier a une fluence unitaire. Dans un fantôme maillé hétérogène,

la dose devra donc être multipliée par la fluence du faisceau d’intérêt.

Comme on le voit sur la figure 5.5, le faisceau entre orthogonalement dans les fan-

tômes homogènes. Ces fantômes sont des demi-espaces, c’est-à-dire qu’ils ne sont pas
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Figure 5.5 – La configuration des distributions précalculées en milieux homo-

gènes (une distribution pour chaque matériau d’intérêt).

bornés en profondeur et latéralement. En pratique, on utilisera toutefois des fantômes

bornés, suffisamment larges pour que la dose ne soit plus significative à leurs bords, et

assez profonds pour que l’atténuation du faisceau primaire en sortie soit au moins aussi

importante qu’en tout point des fantômes hétérogènes que l’on pourra avoir à simuler.

Le précalcul des distributions de dose est réalisé à l’aide d’un code Monte Carlo. Le

code utilisé dans le cadre de cette étude est le code Penelope [Salvat et al., 2006].

Se pose ensuite la question de la technique la plus appropriée pour la modélisation

de ces distributions de dose. La première solution possible est le stockage dans une grille

voxelisée, mais d’autres techniques sont possibles. Les grilles voxelisées ont en effet le

défaut de nécessiter des interpolations entre les différents points, mais également de

consommer beaucoup d’espace mémoire. Les réseaux de neurones sont une alternative

possible, mais il y en a d’autres, comme on l’explique dans l’annexe A.

Quelle que soit la méthode de stockage choisie, le modèle Hmat doit fournir, au point

p, la dose Hmat(p) déposée par le faisceau d’intérêt (avec une fluence unitaire), dans un

fantôme homogène composé du matériau mat.

5.2.1.b Une projection pour chaque SBIM

Une fonction de projection associe, à une position dans le repère de coordonnées

d’une maille, une position dans le repère de coordonnées d’un modèle précalculé en

milieu homogène.

En utilisant une fonction de projection proj, on peut ainsi établir une correspondance

entre la dose au point p du fantôme maillé, et la dose au point proj(p) d’un modèle

précalculé.

Pour calculer la dose, une fonction de projection doit être attribuée à chaque SBIM

issu du découpage du faisceau (un exemple est présenté sur la figure 5.6, un autre sur la

figure 5.7).
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Figure 5.6 – La fonction de projection d’un SBIM associe, à chaque position du fantôme

hétérogène, une position du fantôme homogène du même matériau que la

maille support dudit SBIM.

En effet, l’idée de base de notre méthode est de calculer la dose, par exemple aux

points situés dans un SBIM donné dans une maille donnée, en trouvant cette dose dans

la distribution précalculée dans le fantôme homogène de même matériau que la maille.

La fonction de projection est l’outil qui nous permettra d’associer, à une position d’une

maille, la position dans le fantôme homogène où récupérer la dose.

Dans la suite, l’index i sera utilisé pour désigner les SBIMs. Considérons le i-ème

SBIM d’un ensemble de n SBIMs résultant du découpage d’un faisceau. La projection

associée à ce i-ème SBIM se fait vers le modèle homogène du matériau de sa maille

support (on note mati ce matériau). Cette projection est représentée par la fonction de

projection proji.

La dose obtenue au moyen de cette projection proji est notée D
(proj)
i :

D
(proj)
i (p) = Hmati(proji(p)), (5.1)

où Hmati est la distribution de dose dans le fantôme homogène de matériau mati.

Le calcul de D
(proj)
i (p) revient donc à projeter le point p vers un point proji(p), puis à

évaluer le modèle Hmati sur ce point.

On voit, sur la figure 5.6, que le SBIM considéré dans le fantôme hétérogène se

projette en un ”SBIM projeté” dans le fantôme homogène du modèle précalculé (un
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Figure 5.7 – Un faisceau composé de 4 SBIMs dans un fantôme maillé, et les images de

ces SBIMs dans les modèles précalculés. Le SBIM 4 est projeté à une grande

profondeur, pour tenir compte de la forte atténuation subie dans l’os au niveau

du SBIM 2. Le SBIM 3 est projeté à une petite profondeur, pour tenir compte

de la faible atténuation subie dans l’eau au niveau du SBIM 1.

second exemple est donné sur la figure 5.7). Cette projection doit être réglée de sorte

que la fluence primaire sur le SBIM ait subi autant d’atténuation que la fluence primaire

sur son projeté dans le fantôme homogène. Cette propriété doit en particulier être vérifiée

au centre du SBIM.

5.2.2 Calcul de la dose par somme pondérée de projections

La question est maintenant de savoir comment utiliser les projections associées aux

SBIMs pour calculer la dose, c’est-à-dire pour réaliser les fonctions analytiques intro-

duites au chapitre précédent (partie 4.2). On trouve ci-dessous une présentation de notre

approche, suivie d’une analyse et d’exemples illustratifs.

5.2.2.a Principes

Evoquons tout d’abord le cas le plus simple pour le calcul de dose : celui d’un fantôme

constitué d’une maille homogène unique, dans laquelle le faisceau primaire entre tout

droit, c’est-à-dire avec son axe orthogonal à la surface d’entrée. Dans ce cas simple, la

dose sera donnée directement, en tout point de la maille, par une projection vers le repère
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du modèle homogène correspondant 3.

Dans cet exemple, le faisceau n’est partitionné qu’en un SBIM unique, auquel cor-

respond une projection unique, par laquelle on peut obtenir la dose en tout point. Mais

dans le cas général d’un fantôme muni d’un maillage quelconque, le faisceau peut se

trouver partitionné en plusieurs SBIMs.

Dans un premier temps, on pourrait supposer que la dose, dans un SBIM du fantôme

maillé, est égale à la dose dans la projection ce SBIM sur le modèle précalculé approprié

(voir figure 5.7). Pour un point p situé à l’intérieur du i-ème SBIM, la dose vaudrait

alors D
(proj)
i (p).

Procéder ainsi reviendrait à faire l’hypothèse d’un dépôt totalement local de la dose,

c’est-à-dire l’hypothèse que l’énergie libérée lors d’une interaction primaire est déposée

au point d’interaction. Cette méthode aurait les deux conséquences suivantes :

– Il n’y aurait de la dose qu’à l’intérieur des SBIMs. Elle serait donc nulle en dehors

du faisceau ;

– La dose présenterait des discontinuités aux frontières entre les SBIMs.

En réalité, les diffusions électroniques dispersent l’énergie libérée par les interactions

primaires. Les SBIMs ont donc également de l’influence sur la dose dans leur voisinage.

En conséquence, la dose en un point donné peut provenir d’interactions primaires ayant

eu lieu dans différents SBIMs. Sur l’exemple de la figure 5.7, un point situé sur l’interface

séparant les SBIMs 1 et 3 peut recevoir de la dose venant de ces deux SBIMs. La dose

en un tel point peut par exemple provenir à 80% du SBIM 1, et à 20% du SBIM 3.

On ne peut donc pas restreindre la fonction de projection d’un SBIM à ce SBIM

uniquement : nous l’utiliserons également en dehors du SBIM.

La dose en un point p donné devra par conséquent être calculée à partir des pro-

jections de plusieurs SBIMs, c’est-à-dire de plusieurs D
(proj)
i (p). Pour ce faire, nous

associons, à chacun des SBIMs, une fonction de pondération ki, représentant la part de

la dose qu’ils amènent en un point donné. Sur l’exemple de la figure 5.7, pour un point

p à l’interface entre les SBIMs 1 et 3, on pourra par exemple avoir k1 = 0.8 et k3 = 0.2.

D’une façon générale, la dose totale, en un point p quelconque, sera calculée de la

façon suivante :

D(p) = φ ×
n

∑

i=1

ki(p) × D
(proj)
i (p). (5.2)

où φ est la fluence du faisceau à son entrée dans le fantôme maillé.

La pondération ki(p), dont la valeur dépend de la position et de la forme du SBIM,

donne donc la part de D
(proj)
i (p) dans la dose totale délivrée en p. Or, il faut bien noter

que la dose totale D(p) est un mélange des différents D
(proj)
i (p). Par conséquent, la

somme des pondérations ki, associées aux différents SBIMs, doit être égale à 1 en tout

point du fantôme :

n
∑

i=1

ki(p) = 1. (5.3)

80
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Figure 5.8 – Représentation des courbes liées au SBIM central, délimité par les deux lignes

pointillées verticales : en noir, la dose D
(proj)
i obtenue via la projection ; en

bleu, la pondération ki (au centre du SBIM, elle forme un plateau, et sa valeur

est ki = 1) ; en rouge, la dose ki × D
(proj)
i (dose délivrée par le SBIM).

Remarque : Avec cette approche, la dose déposée par le i-ème SBIM au point p,

c’est-à-dire la dose au point p qui provient d’interactions primaires du i-ème SBIM, est

obtenue par φ × ki(p) × D
(proj)
i (p). Par exemple, sur la figure 5.8, le SBIM est suffi-

samment large pour que la dose en son centre provienne exclusivement des interactions

primaires ayant eu lieu à l’intérieur de ce SBIM. On a donc ki = 1 au centre du SBIM.

En revanche, le SBIM étant borné, la dose qu’il dépose décrôıt en dehors de ses limites.

Dans ces zones, la pondération ki est donc inférieure à 1, et devient même nulle à bonne

distance du SBIM. Ainsi, la fonction de pondération ki restreint l’étalement de D
(proj)
i ,

comme illustré sur la figure 5.8.

Les calculs des fonctions de pondération ki, associées aux SBIMs, sont réalisés indé-

pendamment les uns des autres. Il n’est donc pas simple de garantir, en pratique, que

ces ki aient toujours effectivement une somme égale à 1.

Nous proposons donc d’utiliser, pour un SBIM, un poids wi(p) suffisamment repré-

sentatif de l’importance de sa contribution en p, sans chercher à ce que la somme des

wi(p) soit parfaitement égale à 1. Ces poids wi, plus simples à calculer, sont ensuite

rapportés à leur somme (ils sont normalisés), pour obtenir les ki :

ki(p) =
wi(p)

∑n
i=1 wi(p)

. (5.4)

Ainsi, la dose totale à la position p sera donnée par :

3. En n’oubliant pas de multiplier le résultat par la fluence initiale du faisceau simulé.
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D(p) = φ ×
n

∑

i=1

wi(p)
∑n

i=1 wi(p)
D

(proj)
i (p), (5.5)

Le calcul de cette somme peut être accéléré par une factorisation :

D(p) =
φ

∑n
i=1 wi(p)

n
∑

i=1

wi(p)D
(proj)
i (p). (5.6)

Lien au procédé général décrit dans la partie 4.2

Cette fonction D peut être utilisée comme fonction analytique DM dans le cadre de

la méthode générale introduite dans la partie 4.2. En effet, le calcul de D se base sur les

wi et Dproj
i des SBIMs. Or, la dose en un point ne dépend que des SBIMs situés dans

le voisinage de ce point. Par conséquent, pour calculer D dans une maille m, les seules

fonctions de pondération et de projection nécessaires sont celles des SBIMs du voisinage

de m. La fonction Dm sera donc identique à la fonction D, à ceci près qu’elle n’utilisera

que les données relatives aux SBIMs du voisinage de m.

Dans le cadre de la méthode générale introduite dans la partie 4.2, la première phase

des calculs consistera à préparer, sur chaque maille m, les paramètres des composantes

wi et Dproj
i concernées, afin que la fonction Dm puisse ensuite être rapidement évaluée

en tout point de m lors de la seconde phase.

5.2.2.b Une précision garantie par le mélange

Si elle est calculée par la somme pondérée de l’équation (5.6), la dose en un point p

sera comprise entre le minimum et le maximum des doses obtenues par projection sur

les modèles homogènes, i.e. des doses D
(proj)
i (p). Ceci est vrai quelle que soit la qualité

des pondérations calculées. Dans le cas le plus extrême, la dose sera donc égale à celle

donnée par une des distributions de dose homogènes.

Si les doses données par les projections (les D
(proj)
i ) sont très proches, la précision

des fonctions de pondération n’a qu’une importance limitée sur le résultat.

En revanche, si certains D
(proj)
i diffèrent significativement les uns des autres, les

pondérations pourront avoir une importance non négligeable. Ce cas peut se présenter

dans les deux situations suivantes :

– Quand des matériaux très différents seront traversés par le faisceau : si, par

exemple, le i-ème et le j-ème SBIMs ont des mailles supports de matériaux mati et

matj différents, alors les doses D
(proj)
i et D

(proj)
j résultant de leur projection pour-

ront être très différentes. Ce cas est illustré par l’exemple de la section 5.2.3.b.

– Quand le faisceau sera très déséquilibré en fluence : dans ce cas, si l’on souhaite

bien gérer ces déséquilibres, le faisceau devra être séparé en plusieurs SBIMs (voir

section 5.1.1.b). Prenons par exemple deux SBIMs i et j interagissant à une même

profondeur sur le faisceau. Leur fluence étant différente, il y aura un décalage

entre les projections proji(p) et projj(p), susceptible de causer une différence

significative entre D
(proj)
i (p) et D

(proj)
j (p). Ce cas est illustré par l’exemple de la

section 5.2.3.a.
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Il est donc nécessaire d’utiliser des fonctions de pondération adaptées. Cette question

sera discutée au cours du chapitre suivant.

5.2.3 Illustration sur deux exemples

Nous présentons deux illustrations de la somme pondérée de l’équation (5.6). Nous

supposons disposer de fonctions de projection et de pondération adaptées, et nous re-

gardons comment la somme pondérée les met à profit pour calculer la dose totale.

5.2.3.a Cas d’un faisceau déséquilibré en fluence

Dans un premier temps, nous analysons le calcul de la dose dans une maille homogène

dans laquelle le faisceau est déséquilibré en fluence (voir figure 5.9(a)). Dans ce cas, le

déséquilibre est traité en fragmentant le faisceau en deux SBIMs, ayant chacun une

fluence uniforme.

On retrouve, sur la figure 5.9(b), les doses D
(proj)
1 et D

(proj)
2 respectivement associées

aux SBIMs 1 et 2, et récupérées via leur fonction de projection (voir équation (5.1)) :

D
(proj)
1 (p) = Heau(proj1(p)),

D
(proj)
2 (p) = Heau(proj2(p)).

Nous associons, à chacun des deux SBIMs, une pondération latérale gaussienne (w1

et w2), le centre d’une gaussienne cöıncidant avec le centre de son SBIM (figure 5.9(c)).

L’écart type de ces gaussiennes est choisi pour qu’elles représentent approximativement

l’étalement latéral de la dose d’un SBIM (le choix et la mise en place de pondérations

appropriées sont traités dans la partie 6.2).

Le mélange de D
(proj)
1 et de D

(proj)
2 est alors réalisé via l’équation (5.6), qui s’exprime

de la façon suivante sur notre exemple :

D(p) =
1

w1(p) + w2(p)

(

w1(p) × D
(proj)
1 (p) + w2(p) × D

(proj)
2 (p)

)

Nous pouvons voir, sur la figure 5.9(c), que chacun des deux SBIMs contribue ma-

joritairement à la dose dans sa zone. Il y a une transition douce sur la dose entre ces

deux zones, qui s’explique par les diffusions électroniques latérales. Les résultats de notre

méthode sur cet exemple prouvent sa capacité à correctement prendre en compte ces phé-

nomènes de diffusion, même avec des pondérations très approximatives, comme on l’a

expliqué dans la section 5.2.2.b.

5.2.3.b Cas d’un faisceau traversant une interface

Le second exemple analysé est celui d’un faisceau traversant deux couches de com-

positions différentes (voir figure 5.10(a)). Celui-ci passe d’abord dans une maille d’eau,

avant d’entrer dans une maille d’os. Un SBIM est donc créé sur chacune de ces deux

mailles.
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Figure 5.9 – (a) La configuration testée : dans la grande maille d’eau située dans le bas, la

fluence du faisceau n’est plus uniforme. Dans cette maille, le faisceau sera donc

représenté par deux SBIMs. (b) La dose réelle déposée dans cette maille, et les

doses obtenues par les projections associées aux deux SBIMs : D
(proj)
1 et D

(proj)
2 .

Les lignes pointillées verticales indiquent les bords du faisceau, la ligne pleine ver-

ticale indique la séparation entre les deux SBIMs. (c) La dose calculée par somme

pondérée normalisée (équation (5.6)) des doses des SBIMs, avec des pondérations

w1 et w2 de forme gaussienne (affichées en taille réduite au bas de la figure).

Les projections associées aux SBIMs 1 et 2 se font respectivement vers les modèles

eau et os. On a donc :

D
(proj)
1 (p) = Heau(proj1(p)),

D
(proj)
2 (p) = Hos(proj2(p)).

Ces projections sont calculées de sorte que, pour un point donné p de l’interface, la

fluence primaire soit la même au point proj1(p) du premier modèle, et au point proj2(p)
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Figure 5.10 – (a) La configuration testée : un faisceau passant dans une maille d’eau, suivie d’une

maille d’os. Il est donc partitionné en deux SBIMs, un pour chaque maille. (b)

Illustration du calcul de la dose au voisinage de l’interface. La dose est obtenue par

somme des doses issues des projections associées aux SBIMs (D
(proj)
1 et D

(proj)
2 ),

pondérées par des fonctions sigmöıdes (w1 et w2), affichées en taille réduite au bas

de la figure.

du second. Comme on le voit sur la figure 5.10(b), ces deux projections fournissent des

doses différentes. En particulier, la dose de la seconde projection (modèle os) est plus

élevée que celle de la première (modèle eau). Sa pente est également plus élevée, l’os

ayant un plus grand coefficient d’atténuation linéique que l’os.

Dans la configuration étudiée, les mailles sont de dimensions suffisantes pour que

l’équilibre électronique soit vérifié à bonne distance de l’interface. Près de l’interface,

nous avons vu (section 2.3.2.a) qu’une transition a lieu entre les flux électroniques de la

première maille, et ceux de la seconde. Cette transition se traduit sur notre exemple par

une forte hausse de la dose à l’interface, comme on le voit sur la courbe de référence de

la figure 5.10(b).
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Dans cet exemple, la transition est réalisée grâce à des pondérations en sigmöıdes,

c’est-à-dire des fonctions de la forme 1
1+e−αx . Celles-ci sont paramétrées pour passer de 0

(resp. 1) quelques millimètres avant l’interface, à 1 (resp. 0) environ un centimètre après

cette interface. Ces distances sont liées au parcours des électrons, qui dépend du matériau

et de l’énergie des photons primaires. Les sigmöıdes sont donc placées précisément sur

la zone de variation des flux électroniques (le choix et la mise en place de pondérations

appropriées sont traités dans la partie 6.2).

Dans cet exemple, on remarque que, pour tout point p, on a w1(p) + w2(p) = 1. Les

pondérations sont donc d’ores et déjà normalisées, c’est-à-dire que k1 = w1 et k2 = w2.

La dose totale au point p peut donc être exprimée de la façon suivante :

D(p) = w1(p) × D
(proj)
1 (p) + w2(p) × D

(proj)
2 (p).

En observant les résultats (figure 5.10(b)), on voit que la transition réalisée à l’aide

des pondérations sigmöıdes est assez précise, bien que légèrement trop brutale, ce qui

occasionne une légère erreur quelques millimètres après l’interface 4. Des pondérations

plus adaptées sont donc nécessaires. Cette question sera traitée dans le prochain chapitre.

4. Une partie de cette erreur provient cependant du bruit présent sur les courbes Monte Carlo utilisées.
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Chapitre 6

Développements algorithmiques

Dans ce chapitre, nous expliquons comment mettre en œuvre la méthode décrite pré-

cédemment. Nous montrons en particulier comment construire les fonctions de projection

et de pondération, puis nous poursuivons avec l’examen de deux questions relatives à

l’extension du modèle d’un SBIM aux mailles voisines de sa maille support. Enfin, à

partir de ces différents éléments, nous présentons l’algorithme complet de calcul de dose

élaboré au cours de ce travail de thèse.

6.1 Les projections : développements

Pour un SBIM quelconque, la première opération consiste à associer, à sa maille

support, une projection vers le modèle précalculé du même matériau.

Ensuite, les photons primaires interagissant dans ce SBIM pouvant être à l’origine de

dépôts de dose dans les mailles voisines de sa maille support, la contribution de ce SBIM

doit y être prise en compte. Sa projection doit donc être étendue à ses mailles voisines.

En d’autres termes, les informations relatives à cette projection doivent être transmises

aux mailles voisines, pour que la dose issue du SBIM puisse y être calculée.

Nous allons maintenant présenter les repères de coordonnées mis en correspondance

par les fonctions de projection (repères associés aux mailles et aux modèles en milieux

homogènes). Nous regarderons ensuite la forme que prennent ces fonctions de projection,

puis leur calcul sur la maille support du SBIM, et enfin leur extension aux mailles voisines.

6.1.1 Les repères de coordonnées

Afin de mettre en place les fonctions de projection, il est nécessaire d’associer un

repère de coordonnées à chacune des deux régions mises en correspondance par ces fonc-

tions, à savoir les mailles et les fantômes homogènes utilisés dans les modèles précalculés.

Ces repères de coordonnées sont présentés sur la figure 6.1.

Dans notre étude, les mailles utilisées sont des parallélépipèdes rectangles. Le repère

de coordonnées s’y place donc naturellement, de telle sorte que son origine soit sur le

coin de la maille (voir figure 6.1).

Le repère associé aux modèles homogènes est placé de façon à cöıncider avec le

faisceau (voir figure 6.1). Il a son origine placée au centre du faisceau, à son entrée dans
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Figure 6.1 – Repère de coordonnées associé à une maille et repère associé au fantôme

homogène d’un modèle précalculé (pour une bonne lisibilité, cette seconde

figure est affichée en deux dimensions).

la matière. L’axe des z correspond au déplacement des photons primaires. Les faisceaux

utilisés ayant une section carrée, les axes x et y sont orientés parallèlement aux bords

de la section de ces faisceaux.

6.1.2 Formulation d’une projection

Sur la figure 6.2, on voit un exemple de repère d’une maille, avec près d’elle le repère

associé au faisceau. Tout point peut donc avoir ses coordonnées exprimées dans le repère

de la maille, ou dans le celui du faisceau.

Soit un point p ayant les coordonnées pm dans le repère de coordonnées associé à

la maille, où pm est un vecteur colonne à 4 éléments, le 4ème permettant de gérer les

translations dans les opérations matricielles :

pm =











xm

ym

zm

1











Soit maintenant pf les coordonnées de p dans le repère lié au faisceau :

pf =











xf

yf

zf

1
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Figure 6.2 – Repère de coordonnées associé à une maille et repère associé au faisceau. Une

fonction de projection transforme des coordonnées pm, exprimées dans le

premier repère, en des coordonnées pf exprimées dans le second. Elle dépend

donc des vecteurs im, jm et km, qui donnent l’orientation du faisceau dans le

repère maille.

La fonction proj doit être définie de sorte que pf = proj(pm). Avec une telle fonction,

on pourra ainsi suivre les deux étapes suivantes pour faire du calcul de dose :

1. Calculer pf = proj(pm) ;

2. Utiliser les coordonnées pf dans le repère de la distribution de dose précalculée

(ce repère est montré sur la figure 6.1). On récupère alors la dose Hmat(pf ) (équa-

tion (5.1)).

La fonction de projection proj, qui transforme pm en pf , est une transformation

linéaire, et peut donc être exprimée sous la forme d’un produit matriciel. La matrice de

projection, que nous notons P, s’écrit :

P =











a b c α

d e f β

g h i γ

0 0 0 1











Les lettres latines (de a à i) définissent l’orientation du faisceau dans la maille, tandis

que les lettres grecques (α, β, γ) donnent sa position. La première ligne de la matrice

concerne la coordonnée en x sur le faisceau, la deuxième concerne la coordonnée en y,

et la troisième la coordonnée en z, c’est-à-dire la profondeur sur le faisceau.

La fonction proj est donc réalisée par le produit suivant :

89
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Figure 6.3 – Illustration du calcul de la fonction de projection d’un SBIM, dans le cas d’un

faisceau découpé en deux SBIMs à son entrée dans le fantôme. L’origine du

faisceau doit être placée de telle sorte que l’origine du SBIM d’intérêt soit à

la profondeur nulle sur le repère du faisceau.

pf = proj(pm) = Ppm

6.1.3 Calcul sur la maille support d’un SBIM

Montrons maintenant comment calculer la matrice appropriée sur les mailles supports

des SBIMs. Les seules mailles concernées ici sont donc celles qui sont traversées par des

photons primaires.

6.1.3.a Maille support à l’entrée du fantôme

Nous traitons d’abord le cas d’une maille située en bordure extérieure du fantôme,

sur laquelle les photons primaires arrivent directement sans passer par une autre maille.

Dans ce cas, nous avons besoin, pour calculer la matrice de projection P, des coordonnées

de l’origine du faisceau dans le repère associé à la maille.

Si le sous-faisceau considéré est le faisceau complet (aucun découpage latéral), alors

l’origine du faisceau est placée à l’endroit où l’axe du faisceau pénètre dans le fantôme. En

revanche, si le sous-faisceau considéré n’est pas le faisceau complet (cas d’un découpage

latéral), alors l’origine du faisceau doit être placée de telle sorte que le point situé sur

l’axe du sous-faisceau considéré, et à son entrée dans le fantôme, soit à la profondeur

nulle (z = 0) dans le repère associé au faisceau (voir figure 6.3). Cette opération a pour

but de respecter l’égalité entre la fluence du SBIM et la fluence de son projeté.

Les coordonnées om de l’origine du faisceau peuvent être exprimées ainsi :

om =







o
(x)
m

o
(y)
m

o
(z)
m






.
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Chapitre 6 : Développements algorithmiques

Nous avons également besoin de l’orientation du faisceau, donnée par les vecteurs

im, jm et km, également exprimés en coordonnées mailles :

im =







i
(x)
m

i
(y)
m

i
(z)
m






, jm =







j
(x)
m

j
(y)
m

j
(z)
m






, km =







k
(x)
m

k
(y)
m

k
(z)
m






.

La matrice de projection P peut alors être obtenue par :

P =











i
(x)
m i

(y)
m i

(z)
m −itmom

j
(x)
m j

(y)
m j

(z)
m −jtmom

k
(x)
m k

(y)
m k

(z)
m −kt

mom

0 0 0 1











,

où ut désigne le vecteur transposé du vecteur u.

La cohérence de cette transformation peut être vérifiée sur l’origine du faisceau,

puisqu’on sait que cette origine est à la position om dans le repère associé à la maille

(pour ce test, om doit être passé en vecteur à 4 éléments) :

P











o
(x)
m

o
(y)
m

o
(z)
m

1











=











0

0

0

1











.

6.1.3.b Maille support à l’intérieur du fantôme

Maintenant que nous avons montré comment calculer P sur une maille située en bor-

dure du fantôme, et donc immédiatement touchée par le faisceau, nous allons expliquer

comment la calculer pour les mailles internes, que le faisceau traverse par la suite.

Ce calcul se fait à partir de la matrice de projection P de la maille traversée par le

faisceau avant d’entrer dans la maille courante. Ce calcul se fait en deux temps. On met

d’abord à jour la matrice P, pour tenir compte de la distance qui sépare l’origine des

repères des deux mailles. Ensuite, la projection doit être adaptée pour gérer les différences

de matériau entre les deux mailles, et donc les différences de coefficients d’atténuation

linéique. Cette opération, détaillée plus loin, est nécessaire pour assurer la continuité de

la fluence à l’interface entre les mailles.

Première étape : gestion du décalage entre les deux mailles

Dans le cas d’un maillage régulier en parallélépipèdes rectangles, un changement de

maille signifie simplement une translation du faisceau selon x, y ou z. La première étape

ne sera illustrée ici que dans le cas où l’origine de la seconde maille est située à une

distance Tx, selon l’axe x, de l’origine de la première (les calculs sont similaires en y et

en z).

Supposons que la fonction de projection de la maille précédente soit donnée par P,

avec
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P =











a b c α

d e f β

g h i γ

0 0 0 1











.

Prendre en compte le décalage entre les deux mailles revient à calculer la matrice P′

suivante :

P′ =











a b c α
′

d e f β
′

g h i γ
′

0 0 0 1











=











a b c (α − a × Tx)

d e f (β − d × Tx)

g h i (γ − g × Tx)

0 0 0 1











.

Seconde étape : Prise en compte des différences de matériau

Si la maille où l’on crée le nouveau SBIM est composée d’un matériau différent de

la première, il faut tenir compte de ce changement de matériau dans la matrice de

projection. En effet, la projection du second SBIM doit projeter un point du fantôme

maillé vers un point du fantôme homogène correspondant où la fluence a subi la même

atténuation, de façon à assurer la continuité de la fluence aux interfaces dans le fantôme

maillé. Pour l’expliquer, appuyons nous sur un exemple :

Exemple Supposons que la maille précédente soit constituée d’eau, et la maille

courante d’os. Supposons également que la fluence à l’entrée de la maille d’eau soit φ, et

que l’interface entre les deux mailles se situe à la profondeur z1 (une illustration de cet

exemple est donnée sur la figure 6.4).

Considérons maintenant un point du faisceau placé sur l’interface. La fluence en ce

point est φ.e−z1.µeau . Si nous calculons la dose à ce point en nous basant sur la première

maille, nous prenons naturellement la dose à la profondeur z1 dans la distribution cal-

culée dans le fantôme homogène d’eau (la fluence à ce point est, bien-sûr, également de

φ.e−z1.µeau). Passons maintenant au calcul de la dose à l’interface, cette fois-ci vu de la

seconde maille. Si on prend la dose à la profondeur z1 dans le fantôme homogène d’os, on

arrive sur un point où la fluence est φ.e−z1.µos . Il y a donc une incohérence, puisque nous

souhaiterions récupérer la dose à la profondeur où la fluence est φ.e−z1.µeau , de façon à

assurer la continuité de cette fluence à l’interface entre les deux mailles. Sur la figure 6.4,

suivre cette méthode incohérente reviendrait à utiliser, dans la seconde maille, la dose

dans l’os sans décalage.

Pour assurer la continuité de la fluence à l’interface, la profondeur z2, à laquelle on

doit aller chercher la dose, doit vérifier :

e−z1.µeau = e−z2.µos .

Cette profondeur est donc :

z2 = z1
µeau

µos
.
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Figure 6.4 – Construction de la dose dans le cas d’un faisceau passant dans l’eau, puis dans

l’os. Sur cet exemple, les SBIMs contribuent uniquement à la dose sur leur

maille support (pas de pondération, donc pas de transition douce à l’interface).

A gauche de l’interface, on utilise une projection vers un fantôme homogène

d’eau. A droite, on utilise une projection vers un fantôme homogène d’os. On

le voit, la prise en compte de la bonne profondeur radiologique, pour assurer

la continuité de la fluence, a pour conséquence un décalage sur la profondeur

de projection.

Ici, les valeurs z1 et z2 sont les ”profondeurs radiologiques” des points de l’interface,

relativement à l’eau et à l’os, respectivement. La profondeur radiologique d’un point d’un

fantôme hétérogène, relativement à un matériau donné, est la profondeur où la fluence

aurait été autant atténuée dans un fantôme homogène de ce matériau.

Sur l’exemple de la figure 6.4, la profondeur radiologique relative à l’os (z2) est située

bien avant l’interface. C’est à cette profondeur qu’on récupère la dose, pour la placer à

l’interface, comme l’indique la flèche.

On note que, malgré le décalage indiqué par la flèche (figure 6.4), une discontinuité

subsiste sur la dose. Comme nous l’avons expliqué au chapitre 5, cette discontinuité

est traitée par le mélange, au moyen de pondérations des modèles d’avant et d’après

l’interface.
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Appliquons ces principes au calcul de la fonction de projection. Le centre du SBIM, à

son entrée dans la maille, se trouve à la position cm (vecteur à 4 éléments). Cette position

s’obtient facilement à partir du centre du SBIM à l’entrée de la maille précédente. La

profondeur radiologique de ce point, relativement au matériau de la maille précédente,

s’obtient par :

z1 =











g

h

i

γ
′











t

cm

On en déduit la profondeur radiologique relative au matériau de la maille courante :

z2 = z1
µ1

µ2
,

où µ1 et µ2 sont respectivement les coefficients d’atténuation de la maille précédente,

et de la maille courante.

La matrice de projection définitive P′′ est alors :

P′′ =











a b c α
′

d e f β
′

g h i (z2 − kt
mc′m)

0 0 0 1











,

où c′m est la position du centre du SBIM dans la maille, mais cette fois-ci en vecteur

à 3 éléments.

6.1.4 Extension aux mailles voisines

Une fois la projection calculée sur la maille support du SBIM, on doit l’étendre aux

mailles voisines, pour pouvoir par la suite y faire les calculs de dose. Pour une maille

voisine donnée, on calcule la projection qui permet de passer du référentiel de cette maille

à celui du modèle homogène de même matériau que la maille support 1.

Nous allons d’abord nous intéresser au cas d’une extension vers une maille du même

matériau, avant de voir ce qu’il convient de faire quand le matériau change.

6.1.4.a Extension à une maille du même matériau

Le calcul de la fonction de projection d’une maille à laquelle on étend une projection

existante est réalisé à partir de la fonction de projection de la maille qui la précède. Ce

calcul est similaire à la première étape de la construction d’une matrice P, sur une maille

interne au faisceau (voir section 6.1.3.b).

Nous prenons, pour changer de l’explication donnée dans la section 6.1.3.b, l’exemple

de l’extension d’une maille à une autre, l’origine de la seconde maille étant décalée de

1. Une autre technique a été proposée lors de ce travail de thèse : lors de l’extension à une maille

voisine, il est possible de faire la projection vers le modèle homogène du matériau de cette maille vosine,

ce qui implique un scaling en profondeur de la projection (voir [Blanpain et al., 2009]).
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Ty en y par rapport à l’origine de la première. Supposons que la fonction de projection

de la première maille soit donnée par P, avec

P =











a b c α

d e f β

g h i γ

0 0 0 1











.

La matrice P′ de la fonction de projection de la maille voisine sera donc

P′ =











a b c (α − b × Ty)

d e f (β − e × Ty)

g h i (γ − h × Ty)

0 0 0 1











.

Une question se pose alors : nous avons vu, dans le cadre des méthodes de convolution,

que les noyaux doivent subir un scaling pour s’adapter aux différents matériaux traversés.

En est-il de même avec nos fonctions de projection ?

6.1.4.b Extension à une maille de matériau différent

Cas 1 : Extension par une interface traversée par du primaire

Considérons d’abord le cas de l’extension à une maille en passant par une interface

traversée par le faisceau, et dans la continuité du SBIM (c’était par exemple le cas, sur la

figure 5.10(a), de l’extension du SBIM 1, de la maille de gauche vers la maille de droite).

La projection associée au SBIM doit être étendue à cette seconde maille, pour effectuer

la modélisation du saut de dose à l’interface. Cette projection ne devra intervenir, après

l’interface, que sur la longueur du saut (cette distance étant réglée à travers la fonction

de pondération).

Or, l’atténuation de la fluence primaire, et donc de la dose, est presque imperceptible

sur une telle distance. Un scaling n’aurait donc pas d’effet significatif dans un tel cas, et

n’est donc pas strictement nécessaire.

Cas 2 : Extension par une interface non traversée par du primaire

Dans le cas d’une extension latérale de la fonction de projection (c’est-à-dire d’une

extension vers une maille située en dehors du faisceau primaire), un changement de

matériau peut avoir d’importantes conséquences sur la décroissance latérale de la dose

(voir section 2.3.2.b). Un scaling latéral de la dose, du même type que celui utilisé par

la méthode pencil beam (voir section 3.2.3), est donc nécessaire.

Toutefois, dans le cas de la méthode présentée, l’expérience a montré qu’un scaling

basé sur le rapport des densités électroniques ne fournit pas de résultats satisfaisants.

Ces rapports donnent en effet des scalings trop élevés, ou trop faibles, selon les cas. Nous

avons donc choisi de nous baser sur des coefficients de scaling obtenus expérimentalement,

en utilisant, pour chacun des milieux homogènes simulés, la distance entre le bord du

faisceau et le point où la dose est de 20% de la dose à l’axe du faisceau. On obtient

ensuite les coefficients de scaling en faisant des rapports entre ces valeurs.
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(a) (b)

Figure 6.5 – Extension latérale de la fonction de projection d’un SBIM, vers une maille de

matériau différent de celui de sa maille support. (a) Cas d’un SBIM droit ; (b) cas

d’un SBIM oblique. Pour calculer la dose en un point donné de la maille où la

projection est étendue, on doit faire un scaling sur la ligne pointillée.

Le scaling est relativement aisé à réaliser dans le cadre de la méthode pencil beam,

celui-ci se faisant sur des voxels. Ici en revanche, il doit être réalisé sur une maille

complète. La question est de savoir s’il est possible d’intégrer ce scaling dans la matrice

de projection, afin de permettre un calcul rapide de la dose en n’importe quel point de

la maille.

Dans le cas simple d’une interface parallèle au faisceau (figure 6.5(a)), un scaling

orthogonal à l’axe du SBIM peut être intégré directement à la matrice de projection.

Dans des cas plus complexes, comme celui présenté sur la figure 6.5(b), l’intégration

du scaling à la matrice de projection est bien plus complexe, en particulier dans l’espace

à trois dimensions. En effet, deux points p et p′ situés à la même distance de l’axe du

SBIM peuvent être à des distances différentes de l’interface, et ainsi subir des scalings

différents 6.5(b).

Dans le prototype logiciel développé au cours de cette thèse, la solution retenue a

été de réaliser le scaling au moment du calcul de la dose, sur le segment reliant le point

d’intérêt au point du bord de la maille obtenu par une projection orthogonale à l’axe du

faisceau primaire 2 (voir figure 6.5(b)).

6.2 Les pondérations : développements

Nous abordons maintenant la réalisation pratique de la fonction de pondération w

associée à un SBIM.

2. Ceci constitue une petite infraction au principe d’une évaluation de la dose utilisant uniquement

des fonctions analytiques entièrement préparées dans les mailles. Les conséquences sur le temps de calcul

sont toutefois assez négligeables.
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6.2.1 Principes

Comme expliqué dans la partie précédente, un SBIM est associé à une fonction de

pondération w, qui exprime la part de la dose que les photons primaires interagissant

dans ce SBIM apportent à une position donnée. La question est de savoir quelle forme

prend cette fonction de pondération.

Une première approche possible serait d’attribuer à un SBIM la pondération 1 sur

la zone où il interagit dans sa maille support, et une pondération nulle ailleurs. La

dose en un point ne dépendrait alors que du SBIM dans lequel se trouve le point. Par

conséquent, aucune dose ne serait déposée en dehors du faisceau, puisqu’aucun SBIM n’y

interagit. Cette approche correspond à l’hypothèse d’un dépôt de l’énergie directement

aux points où ont lieu les interactions primaires (hypothèse de dépôt local). Elle est par

conséquent incorrecte, l’énergie pouvant être diffusée autour de l’interaction primaire

par les électrons.

Il est donc nécessaire d’étendre la zone d’influence d’un SBIM. Nous pourrions par

exemple attribuer la pondération 1/n à tous les SBIMs, en toute position du fantôme.

Cette approche est l’opposée de la précédente, puisqu’elle suppose cette fois que la dose

à un point donné provient de l’ensemble des interactions primaires ayant eu lieu dans

le fantôme. Cette technique est elle aussi insuffisante, c’est pourquoi il est nécessaire de

trouver un compromis entre les deux approches.

En réalité, la fonction de pondération associée à un SBIM doit représenter l’influence

de ce SBIM sur la dose totale à une position donnée (voir section 5.2.2). Cette influence

est maximale au centre de la zone d’interaction du SBIM, et décrôıt en s’en éloignant.

Cette décroissance est très brusque dans la zone de rétrodiffusion (i.e. dans la direction

opposée à celle des photons primaires), moins brusque en s’éloignant latéralement du

SBIM, et devient encore plus douce pour les diffusions allant dans le sens des photons

primaires.

Or, l’influence d’un SBIM sur la dose totale n’est pas calculable précisément (la

calculer précisément reviendrait en effet à calculer la dose du SBIM, que l’on cherche

justement à obtenir par l’astuce des pondérations). On va donc chercher à en donner

une approximation à la fois satisfaisante et rapide à calculer 3.

L’approche suivie au cours de ce travail de thèse est de réaliser la fonction de pon-

dération par un produit de deux sous-fonctions :

– Une pondération en fonction de la profondeur considérée par rapport à la zone

d’interaction du SBIM.

– Une pondération en fonction de la position latérale (ou radiale) par rapport à la

zone d’interaction du SBIM.

Ces deux fonctions prennent leur valeur maximale au centre du SBIM, et diminuent

en s’en éloignant. Voyons plus précisément comment les construire.

3. On rappelle cependant que, grâce au calcul de la dose par somme pondérée (équation (5.6)), les

approximations faites sur les fonctions de pondération auront des conséquences limitées sur la précision

de la dose (voir section 5.2.2.b)
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6.2.2 Les pondérations latérales

Nous cherchons, dans cette partie, à construire une fonction qui donne l’étalement

latéral de la dose issue d’un SBIM.

Une telle fonction sera nécessaire quand le faisceau primaire se trouvera découpé

latéralement en plusieurs SBIMs, ce qui arrive dans les deux cas suivants :

– le faisceau primaire est en train de chevaucher deux mailles ;

– le faisceau primaire est sur une maille unique, mais sa fluence est non uniforme.

La zone d’interactions d’un SBIM commence sur la face d’entrée des photons dans la

maille support, et se termine sur la (ou les) face(s) par laquelle (lesquelles) les photons

ressortent.

Latéralement, la section d’un SBIM est bien plus complexe, puisqu’elle peut avoir

une forme et des dimensions quelconques. Il n’est donc pas évident de calculer la fonction

de pondération latérale associée à un SBIM. Celle-ci doit en effet, on le rappelle, être la

plus proche possible de l’étalement latéral de la dose de ce flux.

Les solutions présentées dans cette partie feront donc nécessairement des approxi-

mations fortes, et ce d’autant plus qu’on cherchera à ce qu’elles soient les plus efficaces

possibles du point de vue temps de calcul.

De façon schématique, l’étalement latéral à modéliser fait une sorte de plateau à

l’intérieur de la section du SBIM. La hauteur de ce plateau dépend de cette section :

plus le SBIM est large, plus la dose qu’il dépose en son centre est élevée.

Autour de ce plateau, la dose décrôıt avec la distance, selon un taux d’atténuation

dépendant de la densité du matériau.

Les différents modèles envisagés pour modéliser ces pondérations latérales sont cités

ci-dessous :

1. Modélisation par une fonction gaussienne :

f(x) =
1

σ
√

2π
e

−(x−c)2

2σ2 ,

où c est le centre de la gaussienne, et σ son écart type.

Celle-ci a deux inconvénients : d’une part, on ne peut pas paramétrer comme on le

souhaite la largeur du plateau ; d’autre part, le calcul d’une gaussienne passe par

celui d’une fonction exponentielle, coûteuse en temps.

2. Modélisation par courbe en cloche :

f(x) =
1

1 +
(

|x−c|
a

)2b
,

où c est le centre de la cloche, a sa demie largeur et b/2a sa pente.

L’avantage de cette courbe est qu’elle possède un plateau dont la largeur et la

pente sont paramétrables indépendamment l’une de l’autre (via les paramètres a

et b/2a respectivement). Elle a cependant l’inconvénient de nécessiter de coûteux

calculs de puissances de nombres réels.
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Figure 6.6 – Différentes formes de pondérations latérales : gaussienne, courbe en cloche, et

fonction composée d’un plateau et d’une décroissance 1
1+(ax)3

. Ces fonctions

sont ajustées à la dose radiale délivrée par un SBIM de 1 cm de largeur, préala-

blement calculée via le code Monte Carlo Penelope. On remarque notamment

les limites de la fonction gaussienne, qui ne présente pas de plateau au centre

du SBIM, et dont la décroissance latérale ne s’ajuste pas correctement à celle

de la courbe de dose.

3. Modélisation par une fonction ayant un plateau de valeur 1 à l’intérieur des limites

des SBIMs, et décroissante en dehors 4. Une décroissance linéaire est une solution,

mais elle est trop limitée. Il faut donc envisager une décroissance plus adaptée, et

de calcul suffisamment rapide. La solution retenue dans l’implémentation est une

décroissance de la forme

f(x) =
1

1 + (ax)3
,

où x est la distance au plateau, et a est un paramètre permettant d’ajuster la pente

de la courbe.

La figure 6.6 illustre ces différentes possibilités. On voit que la courbe en cloche

et celle munie d’un plateau et d’une décroissance 1
1+(ax)3

ont sensiblement les mêmes

propriétés. C’est la recherche de rapidité qui nous a amenés à choisir la seconde option.

Un problème : des sections de formes quelconques

Une première difficulté apparâıt pour la mise en œuvre des fonctions de pondération

latérale en 3D. Cette difficulté réside dans la complexité potentielle de la forme de la

section d’un SBIM (complexité évoquée dans la section 5.1.2.a).

4. Idéalement, la décroissance doit commencer légèrement à l’intérieur de la section du SBIM, pour

représenter plus précisément la dose radiale.
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Figure 6.7 – Représentations simplifiées d’une section quelconque de

SBIM, par un rectangle et une ellipse.

Or, les fonctions décrites ci-dessus doivent être paramétrées de façon à représenter, le

plus fidèlement possible, l’étalement latéral de la dose délivrée par suite des interactions

primaires du SBIM. La méthode utilisée ci-dessus consiste à se baser sur la largeur du

SBIM pour établir la fonction de pondération.

Dans le cas où la section du SBIM est de forme complexe, le rayon de cette sec-

tion dans la direction où l’on cherche à évaluer la pondération n’est pas nécessairement

représentatif de la forme du SBIM. Se baser uniquement sur ce rayon serait donc une

approximation. Celle-ci semble cependant nécessaire si l’on veut conserver un temps de

calcul raisonnable.

Une autre difficulté surgit lorsque l’on cherche à évaluer la pondération en un point

donné. Cette évaluation se fait en utilisant le rayon du SBIM dans la direction de ce point

par rapport au centre du SBIM. Il faut donc, bien entendu, commencer par calculer

ce rayon. Or, un calcul précis peut être coûteux, puisqu’il nécessite, si la section est

représentée par un polygone, le parcours complet de ce dernier.

Une solution à ce problème passera nécessairement par une approximation. Il est

possible, par exemple, de rapporter une section complexe de SBIM à un rectangle ou à

une ellipse, afin d’obtenir une représentation approchée mais simplifiée (voir figure 6.7).

Ce type de représentation (ellipse ou rectangle) possède moins de paramètres qu’un

polygone quelconque, et sera donc bien plus rapide à évaluer.

La solution retenue dans le logiciel de test est la représentation sous forme d’ellipse.

A chaque SBIM est donc associée une ellipse, dont les paramètres (centre et rayons) sont

ajustés pour représenter au mieux la section du SBIM. Ces ajustements sont réalisés une

fois pour toute au moment de la création du SBIM.
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Figure 6.8 – Cas d’un SBIM délimité par les deux lignes pointillées verticales. En noir la

dose obtenue via la projection liée à ce SBIM, et en rouge la dose délivrée

par ce SBIM (ces deux doses ont été obtenues par simulation Monte Carlo).

La courbe de pondération bleue est la pondération (ki) réelle, ou ”idéale”,

obtenue par division de la dose délivrée par le SBIM par la dose obtenue par

projection. Sa valeur est ki = 1 au centre du SBIM. La seconde pondération,

en vert, est la fonction obtenue en plaçant une croissance et une décroissance

de la forme 1
1+(az)3

aux extrémités d’un plateau de valeur 1 (le paramètre a,

ainsi que les longueurs de croissance et de décroissance, sont choisis de sorte

que la fonction soit ajustée à la pondération réelle). Les deux courbes sont à

peu près confondues, ce qui montre l’intérêt des fonctions de type 1
1+(az)3

.

6.2.3 Les pondérations en profondeur

Nous étudions maintenant l’évolution de la pondération associée à un SBIM dans la

direction des photons primaires.

Considérons par exemple un SBIM s’étendant sur une profondeur assez importante

pour que la dose au milieu de celui-ci dépende principalement des interactions primaires

du SBIM. La pondération associée au SBIM, sur cette zone centrale, est donc considérée

égale à 1.

La fonction de pondération en profondeur d’un SBIM commence par une phase de

croissance, de 0 à 1, qui correspond à la croissance de la dose pendant le build-up. La

fonction vaut ensuite 1 sur sa partie centrale. Elle subit enfin une phase de décroissance,

de 1 à 0. Cette phase correspond aux diffusions électroniques issues du SBIM. On retrouve

ces différentes phases sur la figure 6.8.

Différentes formes de fonctions ont été envisagées pour modéliser cette croissance et

cette décroissance. Nous avons cherché, ici aussi, une fonction qui puisse être évaluée le

plus rapidement possible. Une fonction linéaire est la première possibilité, mais elle est

trop différente des transitions montrées sur la figure 6.8.

La solution retenue, comme pour la pondération latérale, est d’utiliser une fonction
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de type 1
1+(ax)3

. Cette fonction représente correctement les diffusions issues du SBIM, son

gradient étant d’abord assez élevé (dépôt d’énergie par les électrons), puis un peu plus

faible (dépôt d’énergie dû aux photons secondaires). C’est cette fonction de pondération

qui est représentée sur la figure 6.8.

6.3 Extension du modèle d’un SBIM autour de sa maille

support

Nous examinons maintenant deux questions liées à l’extension des modèles d’un SBIM

(fonctions de projection et de pondération) aux mailles voisines de sa maille support.

Comme nous l’avons vu, la première étape de la méthode consiste, pour chaque

SBIM, à définir sa projection et sa pondération sur sa maille support. Ensuite, un SBIM

pouvant avoir de l’influence sur les mailles voisines de sa maille support, il faut étendre

les deux fonctions sur ces dernières. Du point de vue numérique, cela revient à trans-

mettre les informations nécessaires aux mailles voisines pour qu’elles puissent calculer la

pondération et la projection du SBIM en question.

L’extension des fonctions associées à un SBIM (pondération et projection) aux mailles

voisines de sa maille support, peut être comparée à la propagation des noyaux de voxel

à voxel, et du centre vers l’extérieur, dans le cas des méthodes de calcul de dose par

convolution (point kernel, et collapsed cone convolution, voir chapitre 3).

Il y a cependant deux différences fondamentales :

1. Les noyaux sont propagés de voxel à voxel. Or, les voxels sont de tailles suffisament

petites pour qu’on puisse autoriser des propagations obliques entre les voxels, en

passant par leurs coins. Dans le cas des SBIMs, les propagations doivent en revanche

se faire de face à face, afin de gérer avec précision les matériaux traversés. Ce point

sera détaillé dans la partie 6.3.1.

2. Les noyaux expriment directement une dose, alors que les modèles associés aux

SBIMs sont des couples projection/pondération. Tandis que les noyaux sont pro-

pagés jusqu’à ce que leur valeur en dose soit trop faible, le choix d’un critère d’arrêt

approprié est plus complexe dans le cas des SBIMs. Ce point sera détaillé dans la

partie 6.3.2.

6.3.1 Extensions multiples

La figure 6.9 illustre l’extension des données associées à un SBIM (pondération et

projection) aux mailles voisines de sa maille support.

Sur la figure 6.9, l’extension se fait très simplement vers la maille de droite et la

maille du bas : un seul chemin arrive dans ces mailles.

Le cas des extensions ”obliques”, comme celles qui se font vers la maille située en bas

à droite sur la figure 6.9, est plus complexe. En effet, l’extension du modèle du SBIM à

cette maille peut passer par deux chemins différents, matérialisés par les flèches sur la

figure. La question qui se pose alors est de savoir comment étendre le modèle du SBIM

(pondération et projection) à cette maille.

Deux approches sont possibles :
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Figure 6.9 – Deux chemins différents pour l’extension, sur une maille,

des fonctions d’un SBIM.

– ne réaliser qu’une seule propagation vers cette maille (sur l’exemple présenté, nous

supprimerions donc l’une des deux flèches) ;

– réaliser toutes les propagations, en utilisant tous les modèles pour construire un

modèle adapté.

L’approche consistant à n’utiliser qu’un des trois modèles serait nécessairement im-

précise, l’impact des autres mailles sur la dose n’étant pas pris en compte.

Il semble donc approprié de conserver tous les modèles, ce qui présente l’inconvénient

d’ajouter des calculs, et donc de réduire la vitesse. Il faut noter que, si l’on étend les

modèles sur des mailles encore plus lointaines, cette augmentation de la complexité serait

d’autant plus dommageable qu’elle interviendrait sur des mailles peu touchées par les

diffusions issues du SBIM.

Voyons donc comment utiliser les différents modèles reçus, afin de déterminer, en

tout point de la maille concernée, une pondération et une projection unique associée au

SBIM.

Commençons par remarquer que les pondérations issues des différents chemins sont

normalement égales, celles-ci se basant sur la géométrie, et n’étant donc pas impactées

par les matériaux. Les seules différences entre ces pondérations pourraient provenir des

difficultés liées à l’implémentation des calculs géométriques. Si ces fonctions diffèrent, on

pourra simplement en faire la moyenne, ou n’en garder qu’une.

Le choix d’une bonne projection est plus complexe. Dans l’exemple présenté, deux

extensions ont lieu vers la maille du bas à droite, et deux fonctions de projection sont

donc proposées pour représenter le SBIM dans cette maille. Ces projections sont notées

proj(1) et proj(2). Ces deux projections peuvent différer significativement l’une de l’autre,
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et surtout, ces projections sont plus ou moins valables selon la position considérée sur

la maille. Sur la figure 6.9, un point situé en bas à gauche de la maille est davantage

concerné par proj(1) que par proj(2).

La solution qui semble s’imposer est donc d’utiliser une nouvelle fonction de pondéra-

tion. Tandis que les pondérations présentées jusqu’à maintenant représentaient le poids

du SBIM dans la dose totale, ces nouvelles pondérations représentent le poids d’une

occurrence du SBIM dans la dose de ce SBIM.

Idéalement, sur l’exemple de la figure 6.9, les pondérations doivent être réglées de

façon à ce que proj(1) soit principalement utilisée dans la partie basse et gauche de la

maille, et que proj(2) soit principalement utilisée dans sa partie droite et haute. Ainsi,

il serait possible de gérer les cas où les matériaux des mailles dont sont issues proj(1) et

proj(2) sont très différents.

Pour des raisons de simplicité, les pondérations associées à chacune des propagations

ont pour l’instant été programmées comme des constantes. A titre d’exemple, sur la

figure 6.9, les extensions venant de la gauche et du dessus auront autant d’influence

l’une que l’autre en tout point de la maille située en bas à droite.

6.3.2 Critères d’extension

On s’intéresse ici au choix d’un critère d’arrêt de l’extension, c’est-à-dire d’un critère

permettant de décider d’étendre ou non le modèle d’un SBIM (projection et pondération)

d’une maille donnée vers une de ses voisines.

Le modèle d’un SBIM ne doit être étendu à une maille que si la dose qui y est déposée

par le SBIM est non négligeable, et également non négligeable en proportion par rapport

aux doses apportées par les autres SBIMs.

Prenons l’exemple de l’extension en profondeur du modèle d’un SBIM, c’est-à-dire

dans la direction des photons primaires. On sait que des photons secondaires issus des

interactions du SBIM peuvent apporter de l’énergie assez loin. Toutefois, si on se place

par exemple à 5 cm de profondeur après la maille support du SBIM, on sait que la

contribution de celui-ci sera négligeable par rapport à celle du ou des SBIMs de la maille

locale.

La dose d déposée en un point par un SBIM est le produit de sa pondération relative

k (donc inférieure à 1) et de la dose D(proj) obtenue via la projection sur le modèle

homogène. Cette dose s’écrit donc d = k.D(proj).

Cependant, la valeur k n’est pas connue au moment de la propagation des modèles

de mailles en mailles, celle-ci étant la pondération du SBIM rapportée à la somme des

pondérations de tous les SBIMs (voir équation 5.6). On ne pourra donc pas facilement

utiliser cette valeur k pour décider d’étendre, ou non, le modèle associé à un SBIM.

Par conséquent, la seule information qui parâısse utilisable en pratique est la dose

D(proj) obtenue par projection sur le modèle homogène.

Il faut donc construire un critère à partir de D(proj). Voici deux propositions :

– La pondération k étant inférieure à 1, on sait que la dose d = k.D(proj) d’un SBIM

sera toujours inférieure à D(proj). On peut donc fixer un seuil en dose sur D(proj),

en dessous duquel il n’est pas nécessaire d’étendre le modèle.
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Cette solution nécessite cependant d’évaluer si au moins un point de la maille

voisine a une dose supérieure au seuil fixé. Cela ne semble pas réalisable simplement

et efficacement en pratique.

– On n’étend le modèle d’un SBIM que jusqu’à une distance prédéfinie de ce SBIM,

correspondant par exemple au parcours maximal des électrons. A titre d’exemple,

pour un faisceau de photons primaires d’énergie 5 MeV, cette distance serait de

l’ordre de 1 cm dans l’eau.

Cette solution a l’avantage d’être très simple et rapide à mettre en œuvre.

De par sa simplicité de mise en œuvre, c’est le second critère qui a été implémenté

dans le prototype développé au cours de cette thèse.

On note toutefois qu’idéalement, quel que soit le type de critère d’arrêt choisi, il est

raisonnable de surévaluer le seuil fixé, de façon à ne pas oublier d’extensions importantes.

6.4 L’algorithme

Nous résumons maintenant les étapes d’un calcul de dose selon notre méthode. Nous

évoquons d’abord le précalcul des modèles de dépôt de dose dans les différents milieux

homogènes, et nous expliquons ensuite le déroulement d’un calcul de dose dans un fan-

tôme maillé.

6.4.1 Précalculs

Avant d’utiliser notre méthode pour calculer la dose déposée par un faisceau dans

un fantôme maillé, il est nécessaire de précalculer les modèles de dépôt de dose de ce

même faisceau (même spectre d’énergie, même dimensions) en milieux homogènes. Ces

modèles sont les fonctions Hmat décrites dans la section 5.2.1.a.

Quelle que soit la méthode utilisée, Hmat(p) doit représenter la dose déposée au

point p par le faisceau d’intérêt (avec une fluence unitaire), dans un fantôme homogène

composé du matériau mat. Le repère de coordonnées utilisé pour ces modèles en milieux

homogènes a été décrit dans la section 6.1.1.

Comme nous l’avons dit dans la section 5.2.1.a, différentes méthodes peuvent être

utilisées pour construire ces fonctions Hmat. Trois de ces méthodes (réseaux de neurones,

tables de stockage, grilles de polynômes) sont proposées dans l’Annexe A.

Une fois ces modèles disponibles, on peut passer au calcul de la dose dans un fantôme

maillé.

6.4.2 Calcul de dose

Nous présentons et détaillons maintenant les étapes principales d’un calcul de dose

selon notre méthode. Comme nous l’avons expliqué dans la section 4.2.1, ce calcul se fait

en deux étapes : d’abord la préparation des modèles dans les mailles, et ensuite le calcul

de la dose aux points où l’on souhaite la connâıtre.

1. Préparation des modèles dans les mailles

a Calcul des modèles des SBIMs dans leur maille support
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– On propage le faisceau de maille en maille, depuis sa source. Au cours de cette

propagation, on calcule les paramètres géométriques des SBIMs, et on les

attribue à leur maille support (voir section 5.1.2). Cette étape fait notamment

intervenir des calculs géométriques de propagation de sous-faisceaux sur des

mailles. Comme indiqué dans la partie 5.1.2, nous avons choisi de coder les

sections de sous-faisceaux à l’aide de polygones. Les faces des mailles étant

elles aussi des polygones, le calcul des SBIMs dans une maille revient à faire

l’intersection des polygones des faces de la maille avec ceux des sous-faisceaux

entrant dans la maille.

– (Facultatif) On regroupe les SBIMs inutilement séparés lors de l’étape précé-

dente (Agrégation a posteriori, décrite dans la section 5.1.2.b).

– A chaque SBIM i est associée, dans sa maille support, une fonction de projec-

tion proji. Ce calcul est détaillé dans la section 6.1.3.

– A chaque SBIM i est associée, dans sa maille support, une fonction de pondé-

ration wi. Ce calcul consiste à fixer les paramètres de la fonction wi en fonction

de la forme du SBIM, comme expliqué dans la section 6.2.

b Extension aux mailles voisines de la maille support

Les fonctions de projection et de pondération, qui ont été mises en place sur

les mailles supports des SBIMs, doivent maintenant être étendues aux mailles

voisines. En effet, les deux fonctions associées à un SBIM ne sont pas seulement

valables sur la maille support de celui-ci. L’extension consiste donc simplement

à transmettre aux mailles voisines les données nécessaires pour l’évaluation de

ces deux fonctions.

La section 6.1.4 traite de l’extension des fonctions de projection. L’extension des

fonctions de pondération décrites dans la section 6.2 consiste juste à informer

les mailles voisines de la position du SBIM relativement à elles.

En revanche, le cas des extensions multiples (deux extensions successives, ou

plus) demande des choix algorithmiques plus complexes, présentés dans la par-

tie 6.3.1.

Par ailleurs, nous savons que les extensions à des mailles trop éloignées de la

maille support (et donc peu ou pas touchées par la dose issue du SBIM) sont in-

utiles et coûteuses en temps. La section 6.3.2 répond à ce problème en proposant

des critères d’arrêt pour l’extension des modèles des SBIMs.

2. Calcul de la dose pour chaque position d’intérêt p :

a Calcul, au point p, de la pondération wi(p), et de la dose D
(proj)
i (p) obtenue

par projection (via l’équation (5.1)), pour chacun des SBIMs représentés sur la

maille où se trouve p (tous les SBIMs ne sont pas concernés, certains d’entre

eux pouvant être situés trop loin de p pour que leurs modèles aient été étendus

jusqu’à la maille dans laquelle se trouve p).

b Calcul de la dose en p par somme pondérée des doses obtenues via les projections

(selon l’équation (5.6)).
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Résultats

La méthode développée au cours de cette thèse a été mise en oeuvre dans un prototype

programmé en C++. Dans ce chapitre, nous présentons les résultats de ce logiciel sur

différents cas, choisis de façon à analyser la précision de la méthode. Nous étudions

également ses performances en temps, pour le calcul de la dose sur des fantômes complets,

mais aussi sur un ensemble plus restreint de points d’intérêt.

7.1 Conditions expérimentales

7.1.1 Le fantôme

Toutes les évaluations présentées dans ce chapitre se baseront sur un même fantôme,

représenté sur la figure 7.1. Celui-ci a été choisi suffisament complexe pour retrouver les

difficultés principales du calcul de dose, décrites dans le troisième chapitre de ce mémoire.

Il est muni d’un maillage régulier de parallélépipèdes rectangles. Ceux-ci ont tous

une dimension de 4× 4× 4 cm3 (ici, les parallélépipèdes rectangles sont des cubes). Ces

mailles sont donc de dimensions assez importantes. Ce choix est justifié, puisque c’est

pour ce type de mailles que notre approche a été développée.

Le tableau de mailles a trois épaisseurs en x, trois épaisseurs en y, et cinq en z.

Par conséquent, le fantôme contient 3 × 3 × 5 = 45 mailles, et ses dimensions sont de

12 × 12 × 20 cm3.

Ces mailles sont constituées d’eau, à l’exception d’une maille d’os et d’une maille

de poumon. Les grandes différences de densité entre ces trois matériaux permettront

d’évaluer la capacité de la méthode à s’adapter aux variations de la dose.

Les doses sont calculées dans des voxels de 2 mm de côté. Le fantôme test comptera

donc 60 × 60 × 100 = 360000 voxels.

7.1.2 Les faisceaux

La précision de la méthode est évaluée en l’appliquant au calcul de la dose déposée

par des faisceaux étroits de photons. Ces faisceaux étroits sont ensuite agglomérés en

faisceaux larges (de type RCMI), que nous utilisons pour évaluer les performances en

temps de calcul.
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Figure 7.1 – Le fantôme test (représentation en 2D).

Le faisceau étroit a une section de forme carrée, dont la surface est de 1 × 1cm2.

Ce faisceau est parallèle, i.e. tous ses photons primaires vont exactement dans la même

direction.

Ce faisceau est monoénergétique, d’énergie 5 MeV. Sa fluence est parfaitement ho-

mogène sur toute sa section.

Cette configuration est bien-sûr idéale, et ne représente pas les conditions cliniques.

Elle sera cependant suffisante pour prouver les capacités de notre méthode.

7.1.3 L’évaluation des résultats

La qualité des résultats de notre méthode sera évaluée par comparaison aux ré-

sultats obtenus par le code Monte Carlo Penelope [Salvat et al., 2006]. Ces compa-

raisons se feront par l’affichage de la différence de dose en chaque point, et/ou

par l’affichage de l’index delta [Blanpain et Mercier, 2009], outil équivalent à l’index

gamma [Low et al., 1998], mais plus rapide que ce dernier. Ces différentes méthodes

sont présentées dans l’Annexe B.

Les tolérances en position et en dose retenues pour l’index delta sont respectivement

de 2 mm et de 2%.

Les résultats, ainsi que leurs comparaisons aux distributions de référence, seront

affichés sous forme de courbes (1D), ou d’images sur des plans de coupe (2D).

Par ailleurs, certaines distributions 2D seront affichées sous forme de courbes isodoses

(courbes constituées de points qui reçoivent la même dose), celles-ci permettant une

comparaison visuelle très aisée avec les distributions de référence.

7.2 Etude de différents cas

7.2.1 Faisceau traversant des interfaces

Nous étudions d’abord le cas d’un faisceau des couches composées de différents ma-

tériaux. Ce cas est mis en oeuvre en envoyant un faisceau en plein coeur du fantôme

test, comme on le voit sur la figure 7.2(a).
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Figure 7.2 – (a) Un faisceau traversant les cinq couches du fantôme test. (b) La

dose déposée par ce faisceau sur son axe, calculée par Penelope, et

par notre logiciel, avec des pondérations binaires, et avec des pondé-

rations adaptées (fonction 1
1+(az)3

). (c) Evaluation, via l’index delta

(2 mm, 2%), de la dose calculée par notre logiciel (avec pondérations

adaptées) sur l’axe du faisceau, par comparaison à celle obtenue par

Penelope.

Nous étudierons plus particulièrement la courbe de dose sur l’axe du faisceau. Sur

la figure 7.2(b), cette courbe est constituée d’une succession de plateaux, correspondant
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aux différentes mailles. Or, chacune de ces mailles est la maille support d’un SBIM,

auquel est associé une projection vers un modèle homogène. Comme on peut le voir,

ces modèles homogènes fournissent précisément la dose au coeur des mailles (à bonne

distance des interfaces).

Observons maitenant le voisinage des interfaces. Le faisceau incident étant très étroit,

ces interfaces occasionnent d’importantes variation sur la dose (variations expliquées dans

la section 2.3.2.a).

Ces variations de dose correspondent aux transitions entre les différents matériaux.

Notre méthode réalise ces transitions via les pondérations associées aux différents SBIMs,

et en particulier la fonction de pondération en profondeur (voir section 6.2.3). Sur la

figure 7.2(b), les résultats sont affichés pour deux types de fonctions de transition :

– Une pondération binaire (0 ou 1) : un SBIM n’a alors qu’une influence sur sa

maille support. On voit que la distribution obtenue est correcte à bonne distance

des interfaces, c’est-à-dire aux positions où, effectivement, seul le SBIM local agit.

En revanche, le résultat est très imprécis près des interfaces, les modifications lentes

des flux électroniques, d’un matériau à l’autre, n’étant pas prises en compte.

– Une pondération 1
1+ax3 : comme il a été expliqué dans la partie 6.2.2, ces pondéra-

tions représentent assez correctement l’influence d’un SBIM sur la dose dans son

voisinage. C’est ce qui explique que l’on retrouve aussi précisément les variations

de dose autour des interfaces.

Cette précision est confirmée par l’évaluation réalisée via l’index delta et affichée

sur la figure 7.2(c). On voit que l’erreur est très acceptable, puisque pour tout point,

−1 < δ < 1. Sans surprise, nous voyons que les plus grandes erreurs se trouvent aux

interfaces de chaque côté de la maille de matériau poumon. Ce matériau est en effet

beaucoup moins dense que les deux autres, ce qui implique de grosses modifications des

flux électroniques aux interfaces.

7.2.2 Faisceau passant près d’une interface

L’exemple présenté dans cette section (voir figure 7.3) ressemble au précédent,

puisque le faisceau traverse à nouveau les deux cubes situés au coeur du fantôme. En

revanche, cette traversée se fait ici tout près du bord de ces cubes, ce qui induit une

diffusion latérale plus complexe de l’énergie.

La figure 7.3(b) compare les représentations par des lignes isodoses des distributions

obtenues par notre méthode, et par Monte Carlo. Ces deux représentations sont très

ressemblantes, en particulier au coeur du faisceau, où notre méthode gère parfaitement

les différentes interfaces traversées par le faisceau.

Les diffusions latérales d’énergie sont également mâıtrisées par notre méthode. En

effet, bien que les lignes isodoses ne soient pas exactement identiques sur les côtés du fais-

ceau, nous pouvons voir que les variations liées aux différences de densité des matériaux

sont correctement appréhendées.

La qualité de ces résultats est confirmée par la figure 7.3(c), qui montre l’évaluation

par l’index delta de la dose sur un plan passant par l’axe du faisceau. Les erreurs prin-
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Figure 7.3 – (a) Un faisceau traversant les cinq couches du fantôme test, tout en longeant

au plus près des interfaces. (b) Représentation par lignes isodoses des distri-

butions de dose obtenues par simulation Monte Carlo (à gauche), et par notre

logiciel (à droite). (c) Evaluation, via l’index delta (2 mm, 2%), de la dose

calculée sur un plan par notre logiciel, comparée à celle obtenue par Penelope.

cipales sont situées au voisinage des interfaces, mais elles restent limitées, l’index delta

étant presque partout compris entre -1 et 1.
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7.2.3 Faisceau chevauchant des mailles
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Figure 7.4 – (a) Un faisceau passant sur le bord des mailles d’os et de poumon, chevauchant

ainsi des mailles de matériaux différents. (b) Représentation par courbes iso-

doses des distributions de dose obtenues par simulation Monte Carlo (courbe

de référence), et par notre logiciel. (c) Evaluation, via l’index delta (2 mm,

2%), de la dose calculée par notre logiciel, par comparaison à celle obtenue

par Penelope. (d) Le profil latéral de dose, à 15 cm de profondeur. La ligne

verticale continue donne la position de l’interface entre le poumon et l’eau.

Les lignes verticales pointillées signalent les bords du faisceau primaire.

Le faisceau utilisé dans cet exemple (voir figure 7.4(a)) passe en partie sur les mailles
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centrales (dont les mailles d’os et de poumon), et en partie sur les mailles d’eau situées

à côté.

Cet exemple va permettre de montrer que notre méthode calcule correctement la

dose quand le faisceau chevauche différents matériaux, avec pour effet de déséquilibrer

la fluence primaire, et ainsi de modifier la dose, comme nous l’avions expliqué dans la

section 2.3.4.

Ici encore, nous avons choisi d’analyser les résultats en nous appuyant sur des af-

fichages par courbes d’isodoses. Celles-ci permettent en effet de voir comment le che-

vauchement du faisceau impacte la dose. Il est intéressant ici de comparer les courbes

de référence de la figure 7.4(b), à celles de l’exemple précédent (figure 7.3(b)). Dans ce

dernier exemple, le faisceau ne passait que sur une maille à la fois. C’est pourquoi ses

lignes d’isodoses étaient, au coeur du faisceau, symétriques par rapport à son axe 1. Or,

sur la figure 7.4(b), aucune symétrie n’est vérifiée au coeur du faisceau. Cette perte de

symétrie est une conséquence directe du chevauchement du faisceau sur deux mailles à

la fois, comme expliqué dans la section 2.3.4.

La représentation, par courbes d’isodoses, des distributions calculées, sont très si-

milaires à celles obtenues par simulation Monte Carlo. La qualité de ces résultats est

également montrée par l’évaluation réalisée au moyen de l’index delta (figure 7.4(c)),

qui montre à nouveau des erreurs presque toujours inférieures aux tolérances fixées

(−1 < δ < 1).

Cette figure montre toutefois une erreur non négligeable dans la maille de poumon.

Cette erreur se trouve juste après son interface. Elle provient donc d’une erreur faite sur

l’extension, à cette maille de poumon, du modèle (projection et pondération) d’un SBIM

situé sur une des mailles d’eau placées avant (c’est-à-dire entre les profondeurs 12 et 16

cm). Cette erreur est en réalité liée à l’approximation présentée dans la section 6.3.1.

Une étude complémentaire de cette question devra donc être menée à l’avenir.

Cependant, cette erreur n’intervient qu’au voisinage de l’interface, et en dehors du

faisceau, là où la dose est moins importante. Comme on le voit sur la figure 7.4(d), la

dose est en revanche calculée précisément au coeur de la maille de poumon, dès que

l’on s’éloigne suffisamment de l’interface. Cette dernière figure montre que quand le

faisceau est sur deux mailles à la fois (ici eau et poumon), les pondérations parviennent

à correctement adapter les distributions de dose issues des modèles précalculés 2.

7.2.4 Cas d’une entrée oblique

Les exemples présentés jusqu’à présent montraient des faisceaux entrant orthogona-

lement à la surface d’entrée du fantôme. La méthode proposée est nécessairement très

précise dans de telles situations, puisque les modèles en milieux homogènes sur lesquels

elle s’appuie sont également réalisés dans le cas d’entrées orthogonales.

Dans la réalité, il arrive que le faisceau rencontre des interfaces obliques, que ce soit

à son entrée dans le patient, ou en profondeur. Quand l’angle du faisceau par rapport à

1. Du fait des différences de densité sur les côtés du faisceau, cette symétrie n’y était plus vérifiée.

2. Un exemple du même type avait déjà été montré dans la section 5.2.3.a. On y voyait le cas de deux

SBIMs côté à côté, mais sur un même matériau, tandis qu’ils sont ici sur deux matériaux différents.
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Figure 7.5 – (a) Un faisceau traversant obliquement le fantôme. (b) Représentation par

lignes isodoses des distributions de dose obtenues par simulation Monte Carlo

(courbe de référence), et par notre logiciel. (c) Evaluation, via l’index delta

(2 mm, 2%), de la dose calculée par notre logiciel, comparée à celle obtenue

par Penelope. (d) Points où l’index delta est en dehors des limites tolérées,

i.e. points où |δ| > 1.

ces interfaces est grand, nous avons proposé de séparer le faisceau primaire latéralement,

en plusieurs SBIMs (section 5.1.1.b).
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L’exemple présenté sur la figure 7.5 a pour but de vérifier la validité de ce choix.

Le faisceau utilisé entre avec un angle de 45◦dans le fantôme. Il le traverse ensuite

obliquement, passant en partie sur les mailles d’os et de poumon.

Les courbes d’isodoses des distributions calculées par la méthode proposée (fi-

gure 7.5(b)) sont à nouveau très proches de celles obtenues par Monte Carlo, y compris

sur les zones les plus complexes (zone d’entrée du faisceau dans la matière, mailles d’os

et de poumon).

L’évaluation par l’index delta (figure 7.5(c)) montre en revanche des erreurs non

négligeables en certaines positions, situées en particulier à proximité des interfaces eau/os

et eau/poumon. Les erreurs dépassant la tolérance, c’est-à-dire telles que |δ| > 1, sont

tout de même peu nombreuses, comme le montre la figure 7.5(d).

7.3 Les temps de calcul

Pour calculer la dose sur un ensemble de voxels d’intérêt, la méthode présentée dans

ce mémoire procède en deux temps :

1. Préparation des modèles sur les mailles ;

2. Calcul, via ces modèles, des doses aux points d’intérêt.

Il a été expliqué, dans la partie 4.2.2, que la première étape est très rapide, puisqu’elle

ne se base que sur les mailles homogènes, que la segmentation doit avoir construit suffi-

samment grandes pour qu’elles soient en nombre restreint. Il a également été montré que

la seconde phase doit avoir une durée à peu près proportionnelle au nombre de points

d’intérêt.

Nous allons maintenant voir, à travers plusieurs exemples, que ces affirmations sont

vérifiées dans la pratique.

Remarque : Les performances présentées ici ont été obtenues par notre logiciel

développé en C++, et fonctionnant sur un PC muni d’un processeur Intel Xeon à 3.2

GHz, disposant de 3.2 Go de mémoire vive. Le lecteur doit avoir à l’esprit que cette

implémentation peut encore être optimisée. Les durées de calcul annoncées ne donneront

donc que des ordres de grandeur. Elles suffiront toutefois à montrer les capacités de la

méthode.

7.3.1 Cas d’un faisceau étroit

Le premier exemple examiné est celui qui a été traité dans la partie 7.2.1 (voir

figure 7.2) : un faisceau étroit traversant plusieurs couches de matériaux différents.

De par sa simplicité, ce cas sera nécessairement très rapide. Ce faisceau se découpe

en effet en peu de SBIMs, et par conséquent peu de modèles sur les mailles.

La phase de préparation des modèles (projections et pondérations) sur les mailles

s’effectue en 0.005 s, c’est-à-dire quasi instantanément.
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Pour la seconde phase, nous évaluons d’abord le temps mis pour calculer la dose en

tout point du fantôme, puis le temps mis pour un calcul sur seulement une centaine de

points d’intérêt. Ces points sont placés sur la seconde maille traversée par le faisceau 3.

Les temps obtenus sont de 1.26 s pour le fantôme complet (360 000 voxels), et de

0.001 s pour les cent points d’intérêt.

Notre méthode peut donc donner quasi instantanément la dose si le nombre de voxels

d’intérêt est réduit. En revanche, pour le fantôme complet, la durée des calculs dépasse

la seconde, même sur cette configuration assez simple. Ce résultat n’est pas surprenant,

puisque quelle que soit la méthode de calcul utilisée, le calcul de la dose sur la grille

complète nécessite des calculs dans chacun de ses 360 000 voxels. Il semble donc a priori

impossible d’obtenir instantanément un résultat.

7.3.2 Cas d’un faisceau large de RCMI
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Figure 7.6 – (a) La matrice des fluences d’un ensemble de faisceaux étroits, formant un

faisceau large de RCMI. (b) La trajectoire du faisceau large de RCMI dans le

fantôme maillé.

Le second cas traité est celui d’un faisceau large de RCMI, composé d’un ensemble de

faisceaux étroits 4. La figure 7.6(a) donne les fluences initiales de chacun de ces faisceaux

étroits ; la figure 7.6(b) donne la trajectoire suivie par le faisceau large dans le fantôme

test.

La phase de propagation est réalisée en un temps très court, mais non négligeable

cette fois-ci. Ce temps est de 0.21 s. La pénétration oblique du faisceau dans le fantôme

a en effet pour conséquence une augmentation du nombre de SBIMs, et donc du nombre

de modèles dans chaque maille.

Ce grand nombre de modèles a aussi, nécessairement, des conséquences sur le temps

de calcul de la dose aux points d’intérêt (seconde phase de notre méthode), celui-ci se

3. Dans cette maille, le calcul de dose est réalisé à partir des modèles de trois SBIMs (celui de la

maille en question, et ceux des mailles d’avant et d’après.)

4. Les faisceaux étroits composant le faisceau large de RCMI sont tous des répliques du faisceau ayant

servi au précalcul des modèles homogènes.
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faisant en effet en 37 s sur le fantôme complet. Ce temps de calcul est cependant à

relativiser pour les deux raisons suivantes :

– L’agrégation des SBIMs (voir section 5.1.2.b) n’a pas été implémentée, ce qui a pour

effet une démultiplication inutile de leur nombre, et par conséquent une surcharge

inutile en calculs.

– D’un point de vue général, le code du prototype logiciel n’a subi aucune opéra-

tion d’optimisation. Ce prototype est davantage une version expérimentale qu’un

produit fini destiné à une utilisation clinique.

Malgré ces lacunes dans l’implémentation, ce temps de 37 secondes reste très rai-

sonnable pour l’évaluation, en tout point d’un fantôme 3D, de la dose déposée par un

faisceau de RCMI.

Cependant, la force principale de notre approche se trouve dans la durée du calcul sur

un nombre restreint de points d’intérêt. Sur 100 points, notre logiciel fournit une réponse

en 0.030 s. En incluant la phase de préparation des modèles, le calcul de la dose sur 100

points d’intérêt est donc effectué en 0.24 s, performance jamais réalisée auparavant.
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Conclusion

L’objectif de cette thèse était de proposer une nouvelle méthode de calcul de la

dose, suffisamment rapide pour être utilisable lors de la planification automatique des

traitements, et lors de leur suivi en temps réel.

Les réflexions menées au cours de cette thèse ont abouti aux deux constats suivants :

– Les méthodes existantes les plus rapides ont des temps de calcul de l’ordre de la

minute. Celles-ci faisant déjà de très fortes hypothèses sur la physique du dépôt

de dose, il semble impossible d’être plus rapide sans perdre encore en précision.

D’autres hypothèses doivent donc être envisagées, par exemple en utilisant une

représentation du patient plus macroscopique que le simple fantôme voxelisé ;

– Quelle que soit la méthode utilisée, la dose ne peut pas être calculée en quelques

millisecondes en tout point d’un fantôme 3D. Or, selon le contexte d’utilisation, la

dose n’est pas toujours nécessaire en tout point du fantôme. Une méthode pouvant

calculer la dose très rapidement sur un nombre réduit de points d’intérêt serait

donc plus appropriée.

La seule solution qui réponde positivement à ces deux remarques consiste à réaliser

un calcul de la dose en deux temps sur un fantôme segmenté en mailles homogènes. Dans

un premier temps, le faisceau est propagé de maille en maille, et des modèles de calcul

de dose sont préparés sur chacune d’entre elles. Dans un second temps, ces modèles sont

utilisés pour calculer la dose, aux points d’intérêt uniquement.

Une grande partie de la thèse a alors été consacrée au développement d’une méthode

qui s’appuie sur cette structure. De nombreuses techniques ont été testées, concernant

notamment la gestion des déséquilibres électroniques aux interfaces. L’ensemble de ces

techniques a récemment été décrit dans le brevet [Blanpain et al., 2009].

Ce mémoire de thèse présente une méthode complète de calcul de la dose, basée

sur certaines de ces techniques. Cette solution, qui consiste en une somme pondérée de

doses obtenues par projection vers des distributions précalculées en milieux homogènes,

offre d’excellentes performances en précision, et surtout en temps. En effet, le programme

développé pour mettre en œuvre cette méthode obtient des résultats en quelques secondes

sur un fantôme 3D complet. Mais il peut surtout calculer la dose sur un ensemble réduit

de points d’intérêt, en un temps très inférieur à la seconde. Avec de telles performances,

de nouvelles possibilités s’ouvrent pour le pilotage logiciel des traitements des cancers

par radiothérapie, autant pour leur planification que pour leur suivi.

Il convient de remarquer qu’au cours de cette étude, nous avons cherché à utiliser les

objets les plus macroscopiques possibles, à la fois pour le faisceau et pour le fantôme. Il
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semble donc impossible qu’une autre méthode puisse être significativement plus rapide,

et aussi précise, que celle présentée dans ce mémoire.

En revanche, notre prototype logiciel n’ayant pas été optimisé, il est tout à fait

possible que les performances annoncées dans ce mémoire soient nettement améliorées

dans l’année à venir.

Bien que l’objectif initial de la thèse ait été atteint, la méthode développée n’a pour

l’instant pu être testée que sur des cas simples, tant pour les faisceaux que pour les

fantômes utilisés. Certains travaux doivent donc encore être réalisés afin de rendre cette

méthode pleinement opérationnelle sur les cas cliniques :

– L’adaptation de notre méthode aux faisceaux réellement distribués par les appareils

de traitement (faisceaux polyénergétiques et légèrement divergents) ;

– La transformation des fantômes voxelisés, obtenus via l’imagerie scanner ou IRM,

en fantômes maillés adaptés à cette méthode.

– L’amélioration de la méthode d’extension du modèle d’un SBIM aux mailles voi-

sines de sa maille support. Devront être perfectionnées, en particulier, le scaling

latéral (partie 6.1.4.b) et les extensions ”obliques” (partie 6.3.1).

Parallèlement à ces développements, des travaux doivent être lancés pour étudier la

possibilité d’utiliser cette méthode dans des applications nécessitant un calcul rapide de

la dose.

La première application visée sera la planification automatique des plans de traite-

ment. Le développement de techniques adaptées d’optimisation des plans de traitement

est une tâche très complexe, les techniques de traitement les plus récentes offrant de

nombreux degrés de liberté pour les traitements. Une nouvelle thèse, dont l’objectif est

le développement d’une méthode d’optimisation appropriée, commencera dès la rentrée

2009 au CEA LIST.

Enfin, à plus long terme, les séances de traitement devront être pilotées par les

TPS, afin d’adapter en temps réel les paramètres d’irradiation à la morphologie et à la

position du patient. Ces contraintes de temps réel font naturellement de notre méthode

une excellente candidate pour une intégration dans les futures méthodes de pilotage.
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Annexe A

Les modèles de régression

La méthode présentée dans ce mémoire s’appuie sur des données précalculées, qu’elle

interroge à travers les fonctions de projection. Ces données précalculées sont des distri-

butions de dose déposées dans des fantômes homogènes. La mise en place de ces modèles

soulève certaines questions pratiques, que nous évoquons dans cette annexe.

A.1 Principes

Les données précalculées, mentionnées dans le chapitre 5, sont des distributions de

dose délivrées par le faisceau primaire d’intérêt, dans des fantômes homogènes, constitués

des différents matériaux que le faisceau peut être amené à rencontrer dans un patient.

Les modèles sont précalculées dans la configuration illustrée par la figure A.1. La dose

déposée par le faisceau dans le patient est calculée au moyen d’un code Monte Carlo (le

code utilisé dans cette étude est, rappelons-le, le code Penelope [Salvat et al., 2006].

Le fantôme homogène considéré doit être suffisament large pour que la dose ne soit

plus significative à ses bords, et assez profond pour que l’atténuation du faisceau primaire

soit au moins aussi importante que dans les fantômes homogènes que l’on pourra avoir

à simuler.

Se pose ensuite la question de la forme la plus appropriée au stockage de ces distri-

butions de dose. En d’autres termes, comment réaliser la fonction H qui associe, à toute

position p d’un fantôme homogène, la dose H(p) déposée par le faisceau à cette position.

La première solution possible est le stockage des doses dans une grille voxelisée.

Ces grilles ont cependant le défaut de nécessiter des interpolations coûteuses entre les

différentes positions. Cette question sera détaillée plus loin, et des alternatives aux grilles

de stockage seront présentées.

Notons dès maintenant que les méthodes alternatives, basées sur des fonctions ana-

lytiques paramétrables, nécessitent une phase d’optimisation de ces paramètres, appelée

”apprentissage” pour les méthodes issues de l’intelligence artificielle. Cet apprentissage

utilise l’ensemble des doses de la grille pour régler les paramètres du modèle, afin qu’elles

fournissent la dose le plus précisément possible.

Le choix du modèle à utiliser se base sur un ensemble de critères, dont l’importance
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Figure A.1 – La configuration des distributions précalculées en milieux homo-

gènes : le faisceau entre droit dans le fantôme, i.e. son axe est or-

thogonal à l’interface d’entrée.

dépend des besoins imposés par le contexte d’utilisation. Les principaux critères sont

listés ci-dessous :

– La précision du modèle, qui dépend principalement de la précision des interpola-

tions (pour une grille de dose), et de l’apprentissage (pour les modèles paramé-

trables) ;

– La rapidité : le modèle conçu peut être lent à construire, puisque cette construction

se fait à l’avance, et une fois pour toutes. En revanche, une fois construit, le modèle

doit être capable de donner très rapidement la dose en toute position ;

– Un espace raisonnable de stockage en mémoire : l’ensemble des données utiles au

calcul doit pouvoir être stocké dans la mémoire d’un ordinateur classique, afin

d’éviter le swap (copies temporaires de données sur le disque dur), qui est très

pénalisant en temps de calcul.

Dans notre cadre d’utilisation, le dernier de ces critères est le moins important. En

effet, les modèles de doses en fantômes homogènes sont les seules composantes de notre

méthode qui soient consommatrices en espace mémoire. De plus, ces modèles précalculés

seront peu nombreux (un par matériau, et un pour chaque faisceau d’intérêt, si l’appareil

de traitement en propose plusieurs). Par conséquent, on peut choisir un modèle coûteux

en mémoire, du moment que ce coût reste suffisamment raisonnable pour ne pas impliquer

de swap.

A.2 Les modèles

Différents types de modèles ont été envisagés au cours de ce travail. Les critères de

choix évoqués précédemment ayant évolué au fur et à mesure que se construisait notre

méthode de calcul de dose, certaines solutions envisagées ne sont plus d’actualité.
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En particulier, la question du stockage en mémoire a fortement évolué. Nous avons

notamment envisagé, pendant longtemps, d’utiliser un modèle de dépôt de dose par angle

d’entrée dans le fantôme homogène. Le grand nombre de configurations qu’il aurait fallu

simuler, et dont il aurait fallu stocker le résultat, aurait impliqué des restrictions sur

l’espace mémoire disponible pour un modèle, i.e. pour une fonction H. Des modèles

parcimonieux ont alors été envisagés, par exemple les machines à vecteurs de support

(SVM) [Vapnik, 1995, Drucker et al., 1997], qui s’appuient sur des fonctions noyaux 1

pour gérer les non-linéarités des courbes de dose. Les SVM sont toutefois trop coûteuses

en temps de calcul pour des distributions 3D, c’est pourquoi nous ne les développons pas

ici.

Nous n’aborderons en effet que les trois solutions qui répondent le mieux à nos

besoins, à savoir le stockage des doses sur une grille voxelisée, puis une grille régulière

de polynômes, et enfin les réseaux de neurones.

Nous donnerons une présentation succinte de chacun de ces modèles, et nous donne-

rons leurs performances en termes de précision, de stockage mémoire, et de vitesse.

A.2.1 Stockage et interpolation sur une grille

La première solution consiste à utiliser directement, i.e. sans aucun traitement, la

grille de dose 3D issue de la simulation Monte Carlo. Un grand nombre de particules

élémentaires doit avoir été simulé, afin que l’erreur soit la plus faible possible sur les

différents points.

Du point de vue du stockage mémoire, en admettant par exemple que l’on se base

sur un fantôme 3D comportant de l’ordre d’un million de voxels, l’espace utilisé ne sera

que de quelques méga-octets, ce qui est très raisonnable.

Avec cette méthode, la dose est donc disponible sur un ensemble de points disposés

régulièrement dans l’espace 3D. Ainsi, au moment de l’utilisation, les doses doivent être

calculées par interpolation entre les points connus. Afin que cette opération soit la plus

rapide possible, il est nécessaire que la résolution de la grille soit suffisamment grande

pour qu’une interpolation linéaire soit suffisante.

Si la stratégie d’interpolation est adaptée, cette méthode fournit des résultats très

précis. Cependant, ces interpolations doivent être réalisées au moment du calcul de dose,

ce qui est pénalisant en temps de calcul. Une solution à ce problème est de précalculer

ces interpolations ; c’est le principe de la technique suivante.

A.2.2 Grille régulière de polynômes

Une façon simple de précalculer les interpolations consiste à partitionner le fantôme

homogène en parallélépipèdes rectangles 2, et à utiliser, pour chacune de ces zones, un

polynôme qui donne la dose en chacun de ses points.

1. Les noyaux des SVM ne doivent pas être confondus avec les noyaux de convolution.

2. Les parallélépipèdes rectangles doivent avoir un volume suffisamment réduit pour que la dérivée

de la dose n’y subisse pas de trop fortes variations
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Les polynômes utilisés de façon habituelle sont des polynômes cubiques. Ils offrent

une grande précision, tout en étant d’évaluation très rapide, celle-ci ne demandant que

quelques additions et multiplications.

Le calcul des coefficients des différents polynômes se fait à partir des valeurs de dose

des points situés à l’intérieur du parallélépipède rectangle correspondant, et éventuelle-

ment dans son voisinage. L’ajustement de ces coefficients peut être réalisé par la méthode

des moindres carrés.

A.2.3 Les réseaux de neurones

Les réseaux de neurones artificiels s’apparentent à des fonctions paramétrables, inspi-

rés des réseaux de neurones du cerveau humain ou animal. Ce sont des graphes orientés,

dont les nœuds sont des neurones formels, réalisant un traitement particulier (voir fi-

gure A.2). Certains de ces neurones, appelés neurones d’entrée, reçoivent des données,

sur lesquelles ils réalisent un traitement, dont le résultat est transmis à d’autres neu-

rones, et ainsi de suite. Un neurone appelé neurone de sortie fournit alors un résultat

final, qui est la sortie du réseau de neurones pour la liste d’entrées fournies 3.

Figure A.2 – Un réseau de neurones de type perceptron multicouche.

Chaque neurone formel réalise une somme pondérée de ses entrées, dont le résultat

est transformé par une fonction appelée fonction d’activation, qui prend souvent la forme

d’une sigmöıde :

f(x) =
1

1 + e−αx
.

Les réseaux de neurones sont donc en réalité des fonctions analytiques. Leur inté-

rêt est que leurs paramètres (i.e. les poids associés à chacune des arêtes) peuvent être

optimisés via un algorithme d’apprentissage. Il a ainsi été prouvé que les réseaux de

neurones artificiels sont des approximateurs universels 4, capables en théorie de modé-

3. Un réseau de neurones peut avoir plusieurs sorties, mais ce cas n’est pas traité ici, la seule valeur

de sortie qui nous intéresse étant la dose.

4. En réalité, seuls les réseaux de neurones de type perceptrons multicouches sont des approximateurs

universels.
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liser toute fonction avec une excellente précision [Cybenko, 1989, Funahashi, 1989], à

condition bien-sûr qu’ils possèdent un nombre suffisant de paramètres, i.e. de neurones.

Or, les réseaux de neurones artificiels sont des modèles parcimonieux, c’est-à-dire

qu’ils peuvent modéliser une fonction fortement non-linéaire à partir de peu de para-

mètres. Cette parcimonie les rend capables de généraliser, c’est-à-dire d’interpoler pré-

cisément entre les points de la base d’apprentissage.

Il est possible à un réseau de neurones d’apprendre la dose correspondant à une

position donnée d’un fantôme 3D homogène [Mathieu et al., 2005, Blanpain et al., 2007].

Ils peuvent donc être utilisés pour réaliser les modèles homogènes que l’on utilise via des

fonctions de projection.

Toutefois, les tests effectués ont montré qu’il n’est pas évident de réaliser des réseaux

de neurones faisant moins de 3% d’erreur, ce qui est acceptable pour de nombreuses

applications, mais trop imprécis pour la nôtre. En effet, ces 3% ne représentent que

l’erreur sur des cas homogènes. Or, le traitement des fantômes hétérogènes amènera

nécessairement des écarts supplémentaires. Une erreur de 3% ne peut donc pas être

tolérée sur les modèles homogènes.

Les réseaux de neurones ont un autre défaut très important pour l’utilisation que

l’on souhaite en faire ici : le calcul de la dose à une position passe par des évaluations

de fonctions sigmöıdes, coûteuses en temps de calcul, du fait de la fonction exponentielle

qui apparâıt dans leur formule.

Ces défauts, tant en précision qu’en vitesse, font que les réseaux de neurones artificiels

ne sont pas parfaitement adaptés à la méthode présentée dans ce mémoire.

A.2.4 Choix d’un modèle

Le modèle que nous avons choisi d’utiliser est la grille régulière de polynômes. Elle

est certes assez gourmande en espace mémoire, mais nous avons vu que ce paramètre

n’est pas le plus important pour l’application visée.

Les critères principaux sont en effet la vitesse et la précision. Or, les grilles de po-

lynômes permettent une évaluation très précise et quasi instantanée. Notre choix de les

utiliser pour cette étude est donc pleinement justifié.
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Annexe B

L’évaluation d’une distribution de

dose

B.1 Principes

Nous présentons ici des outils d’évaluation de la qualité des méthodes de calcul de

dose. Ces évaluations sont réalisées en comparant des distributions de dose calculées par

ces algorithmes à des distributions de référence, obtenues par mesure ou par simulation

Monte-Carlo.

Notons Dr la distribution de référence, et De la distribution à évaluer. La première

possibilité pour évaluer la qualité de De(p) est d’évaluer la différence de dose à ce point,

e(p) = De(p) − Dr(p), (B.1)

et de la comparer à un seuil souvent donné par un pourcentage de la dose de référence.

Cette méthode est très simple d’utilisation, mais elle a l’inconvénient d’être très sensible

aux forts gradients de dose, où une petite erreur spatiale entre les deux distributions

peut entrainer une forte erreur en dose [Dyk et al., 1993].

Il est donc nécessaire de prendre l’écart spatial en considération. Cela a été réalisé,

dans un premier temps, en mesurant la distance séparant un point de la dose de référence

du point de la dose évaluée où la dose est la même. Cette approche est connue sous le

nom de ”distance to agreement” (DTA) [Dyk et al., 1993, Harms et al., 1998]. Il a alors

été proposé d’utiliser la différence de dose là où le gradient est faible, et le critère spatial

là où il est fort. Malheureusement, la mesure ainsi obtenue n’est pas uniforme, et donc

peu expressive.

L’index gamma [Low et al., 1998] est la première méthode proposée combi-

nant habilement les deux critères. Elle est aujourd’hui très répandue dans les

TPS [Esch et al., 2002, Nelms et Simon, 2007]. Elle a toutefois plusieurs défauts, en pré-

cision et en temps de calcul, comme nous l’expliquerons plus loin.

Des méthodes alternatives ont été développées [Bakai et al., 2003, Jiang et al., 2006,

Moran et al., 2005], mais elles font des approximations qui peuvent avoir des consé-

quences importantes sur la précision de l’évaluation (voir [Blanpain et Mercier, 2009]).
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q p

d

D o s e

S p a c e

E v a l u a t e d  p o i n t

R e f e r e n c e  p o i n t

(a) (b)

(c)

Figure B.1 – Illustration de l’index gamma. L’axe horizontal représente la position dans

l’espace, l’axe vertical la dose. (a) La distance Γq(p, d). (b) L’index gamma

d’un point de référence. (c) Une erreur détectée à tort par l’index gamma non

interpolé.

Différents auteurs ont également tenté d’accélérer l’évaluation de l’index

gamma [Ju et al., 2008, Wendling et al., 2007], mais les temps de calcul restent malgré

tout trop importants sur des géométries 3D (plusieurs minutes).

C’est pourquoi nous avons proposé un index alternatif basé sur le concept de l’enve-

loppe delta [Blanpain et Mercier, 2009]. Cette enveloppe est constituée de tolérances en

dose autour de la distribution de référence, calculées à partir des tolérances en position

et en dose. L’index ainsi obtenu, appelé index delta, est à la fois précis et très rapide à

calculer. De plus, il permet de comprendre davantage la signification d’une évaluation

basée sur un critère spatial.

B.2 L’index gamma

L’index gamma [Low et al., 1998] compare De à Dr en combinant la tolérance en dose

∆d et la tolérance spatiale ∆s. On note Γq(p, d) la distance dans le domaine dose/espace,

entre le point (q,Dr(q)) de Dr, et un point quelconque (p, d) :

Γq(p, d) =

√

||q − p||2
∆2

s

+
(Dr(q) − d)2

∆2
d

, (B.2)

où ||p − q|| est la distance euclidienne entre les points p and q. Cette distance est
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(a) (b)

Figure B.2 – (a) L’enveloppe delta. (b) Elimination des faux positifs de l’index gamma.

illustrée sur la figure B.1(a).

L’index gamma d’un point de Dr est la plus courte distance le séparant d’un point

de De :

γ(q) = min
p

{Γq(p,De(p))} . (B.3)

Une erreur est rapportée si l’index est supérieur à 1, c’est-à-dire si le point le plus

proche de De est à l’extérieur de l’ellipse formée autour du point de référence, ellipse

dont les dimensions sont données par ∆d et ∆s (voir figure B.1(b)).

Malgré sa grande praticité, l’index gamma a des limitations, en particulier son temps

de calcul pour des distributions de grande taille. Le calcul de l’index pour un point donné

nécessite en effet la recherche du point le plus proche, ce qui est coûteux en temps. Mais

il est également nécessaire d’interpoler sur la distribution évaluée De, afin d’éviter une

surestimation de l’index dans les zones de gradient élevé, où des points de Dr peuvent

ne pas avoir de point de De dans leur ellipse, malgré la forte proximité des deux courbes

(voir figure B.1(c)).

Ces interpolations impliquent des calculs de plusieurs minutes sur des fantômes 3D,

même dans les mises en oeuvre les plus rapides réalisées récemment [Ju et al., 2008,

Wendling et al., 2007]. La technique présentée ci-dessous offre une alternative très effi-

cace.

B.3 L’index delta

B.3.1 L’enveloppe delta

L’index delta, introduit dans [Blanpain et Mercier, 2009], repose sur le concept de

l’enveloppe delta. Cette enveloppe transforme les tolérances de l’index gamma en dose

et en position, en tolérances en dose uniquement.

Cette transformation est faite en calculant, à partir des ellipses de l’index gamma,

les doses minimale et maximale qui peuvent être tolérées en une position donnée (voir

figure B.2(a)). La dose maximale (resp. minimale) tolérée à la position p est la dose
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maximale (resp. minimale) atteinte par l’ellipse d’un des points de référence situés au

voisinage de p. Ces tolérances, notées ε+(p) et ε−(p), peuvent être calculées par :

ε+(p) = max
q,||p−q||≤∆s







Dr(q) − Dr(p) + ∆d

√

(1 − ||p − q||2
∆2

s

)







(B.4)

ε−(p) = min
q,||p−q||≤∆s







Dr(q) − Dr(p) − ∆d

√

(1 − ||p − q||2
∆2

s

)







(B.5)

où f vient de l’équation d’une ellipse (Eq. (B.2)) :

f(p, q) = ∆d

√

1 − ||q − p||2
∆2

s

. (B.6)

Comme on le voit sur la figure B.2(b), les faux positifs générés par l’index gamma

non interpolé sont éliminés car capturés dans l’enveloppe 1.

B.3.2 L’index delta

A partir de l’enveloppe delta, on crée maintenant un index de même type que l’index

gamma 2. Il suffit pour cela de rapporter l’erreur en dose à la tolérance en dose donnée

par l’enveloppe :

δa(p) =







e(p)
ε+(p)

si e(p) > 0

− e(p)
ε−(p) si e(p) < 0

(B.7)

On a alors une équivalence entre les seuils de rejet |δ(p)| = 1 et γ(p) = 1.

L’avantage de cette méthode, par rapport à l’index gamma, est qu’une fois l’enveloppe

précalculée, l’évaluation de l’index delta est aussi rapide qu’une simple évaluation de

différence de dose. L’enveloppe a de plus l’avantage d’éviter les faux positifs, et ce sans

passer par de coûteuses interpolations 3. Les exemples présentés ci-dessous confirment

les capacités de cette approche.

B.3.3 Résultats

B.3.3.a Précision

La figure B.3(a) montre deux distributions de dose 1D : Dr est le build-up

sur l’axe d’un faisceau étroit, et De résulte d’un shift de 0.5 mm à droite de Dr

puis d’une multiplication par 1.05 (pour un exemple en 2D, se rapporter à l’ar-

ticle [Blanpain et Mercier, 2009]).

1. En fait, certains faux positifs peuvent quelquefois apparâıtre aux bords de l’enveloppe delta. Une ex-

plication de ce problème, ainsi que des solutions adaptées, sont fournies dans [Blanpain et Mercier, 2009]

2. Dans l’article [Blanpain et Mercier, 2009], nous proposons trois indices différents, chacun permet-

tant de porter un regard spécifique sur la qualité de la distribution évaluée.

3. Sauf si l’on cherche une précision optimale, auquel cas les interpolations sont précalculées avec

l’enveloppe [Blanpain et Mercier, 2009]

132
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(a)

(b)

Figure B.3 – (a) L’enveloppe delta sur un cas test. (b) Sur le même cas test, courbes de

l’index gamma non interpolé, de l’index gamma interpolé, et de l’index delta.

On remarque immédiatement la praticité du concept d’enveloppe, qui traduit les

tolérances ∆d et ∆s en des tolérances en dose très simples à visualiser.

On voit, sur la figure B.3(b), les résultats obtenus par trois index : l’index gamma avec

et sans interpolation, ainsi que l’index delta. Ces trois index donnent le même résultat

sur la partie droite, où le gradient est faible. Sur la partie gauche par contre, l’index

gamma calculé sans interpolation détecte des erreurs là où il n’y en a pas. L’index delta,

aussi bien que l’index gamma interpolé, élimine ces faux positifs.

B.3.3.b Vitesse

Les performances de l’enveloppe et de l’index delta ont été évaluées sur des distribu-

tions de dose 3D. Tous les calculs ont été réalisés avec Matlab sur un processeur Intel

Xeon à 3.2GHz.

Les grilles comptent 250 × 250 × 50 voxels de 1 mm de côté, et ∆s vaut 2 mm (le

temps de calcul de l’enveloppe ne dépend que de ∆s et des dimensions de Dr. Dans
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cette configuration, le précalcul de l’enveloppe prend 8.2 s, et celui de l’index delta

0.4 s. Or, sur une grille similaire, la plus récente méthode de calcul rapide de l’index

gamma [Ju et al., 2008], qui permet une interpolation implicite, termine ses calculs en

deux minutes.

B.4 Interprétation de ces indices

Les évaluations utilisant une tolérance spatiale ∆s (DTA, index gamma, index delta)

ont pour objectif d’autoriser des erreurs un peu plus élevées dans les zones où le gradient

est grand.

Une autre façon de procéder consiste, sans utiliser une tolérance spatiale ∆s,

à utiliser des seuils d’erreur en dose adaptés en fonction de la position considé-

rée [Venselaar et al., 2001]. Par exemple, dans les zones à gradient élevé (sur les bords

du faisceau, et dans la zone de build-up), ils autorisent jusqu’à 15% d’erreur en dose.

L’index delta, présenté précédemment, établit un lien entre ces deux ap-

proches. En construisant l’enveloppe delta, on calcule en effet une tolérance en

dose à partir des tolérances initiales en dose et en position. On a ainsi montré,

dans [Blanpain et Mercier, 2009], qu’une enveloppe construite à partir de tolérances en

dose et en position de 3% et 2 mm respectivement, peut autoriser jusqu’à 25 % d’erreur

en dose sur les zones à très fort gradient, ce qui est très important.

Ceci montre toutes les précautions qu’il convient de prendre pour utiliser des mé-

thodes telles que les index gamma et delta, en particulier lors des évaluations réalisées

en clinique.
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calcul de doses déposées par un rayonnement ionisant. Brevet (dépôt 09 54870), CEA.

[Blazy, 2007] Blazy, L. (2007). Contrôle qualité des systèmes de planification dosi-
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(igrt) et ses applications possibles dans le traitement des cancers bronchiques. Cancer

Radiother., 11:23–31.

[Liu et al., 1997] Liu, H., T.R.Mackie et McCullough, E. (1997). Correcting ker-

nel tilting and hardening in convolution/superposition dose calculations for clinical

divergent and polychromatic photon beams. Med. Phys., 24:1729–41.

[Low et al., 1998] Low, D. A., Harms, W. B., Mutic, S. et Purdy, J. A. (1998). A

technique for the quantitative evaluation of dose distributions. Med. Phys., 25:656–61.

[Mackie et al., 1985] Mackie, T., Scrimger, J. et Battista, J. (1985). A convolution

method of calculating dose for 15-mv x rays. Med. Phys., 12:188–96.

[Martin, 2008] Martin, S. (2008). Utilisation d’atlas anatomiques et de modèles défor-
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Alakuijala, J., Pyyry, J. et Ulmer, W. (2008). A 3d pencil-beam-based super-

position algorithm for photon dose calculation in heterogeneous media. Phys. Med.

Biol., 53:3821–39.

[Tomsej, 2006] Tomsej, M. (2006). Le système de tomothérapie hélicöıdale pour la
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TITLE: Towards a real time computation of the dose in a phantom segmented into 
homogeneous meshes 
 
 
 
 
ABSTRACT 
 
Automatic radiation therapy treatment planning necessitates a very fast computation 
of the dose delivered to the patient. We propose to compute the dose by segmenting 
the patient's phantom into homogeneous meshes, and by associating, to the meshes, 
projections to dose distributions precomputed in homogeneous phantoms, along with 
weights managing heterogeneities. 
 
The dose computation is divided into two steps. The first step impacts the meshes: 
projections and weights are set according to physical and geometrical criteria. The 
second step impacts the voxels: the dose is computed by evaluating the functions 
previously associated to their mesh. 
 
This method is very fast, in particular when there are few points of interest (several 
hundreds). In this case, results are obtained in less than one second. With such 
performances, practical realization of automatic treatment planning becomes 
practically feasible. 
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RESUME 

 

La planification automatique des traitements de radiothérapie nécessite un calcul très 
rapide de la dose délivrée au patient. Nous proposons de réaliser ce calcul en 
segmentant le fantôme du patient en mailles homogènes, et en associant aux mailles 
des projections vers des distributions précalculées en milieux homogènes, ainsi que 
des pondérations gérant les hétérogénéités. 
 
Le calcul de dose se fait en deux étapes. La première étape concerne les mailles : 
les projections et pondérations y sont paramétrées en fonction de critères physiques 
et géométriques. La seconde étape concerne les voxels : la dose y est calculée en 
évaluant les fonctions préalablement associées à leur maille. 
 
Cette méthode est très rapide, notamment quand le nombre de points d'intérêt est 
limité (quelques centaines), les résultats étant dans ce cas obtenus en moins d'une 
seconde. Avec de telles performances, la planification automatique des traitements 
de radiothérapie devient parfaitement envisageable. 
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