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| Re;sumé

‘Les images CT sont 1ntrodu1tes dans le systéme de planmng de traitement pou1 la

détermination de la balistique d’irradiation et des dlstrlbutlons de doses dans le volumie. a
traiter. Les corrections des hétérogénéités doivent étre’ apphquees pour-avoir un calcul des
distributions de dose aussi précis que possible. L’implémentation des méthodes de correction-
des heterogeneltes est facilitée par la disponibilité des- systemes de planning de traitement-
basés sur I’imagerie médicale. L.’inhomogénéité du tissu est obtenue en convertissant, dans -
chaque voxel de calcul, le nombre CT (nombre Hounsfi¢ld) en paramétres radlologlques tels
que la densité électronique relative ou la densité massique. La relation entre les nombres CT'

- et les parametres rad1olog1ques est obtenue en searmant un fantome de caractensatmn des
" tissus. : C

- L’objectif de ce travail est d’étudier I’influence du choix de la courbe de calibration CT sur-

les calculs des distributions de dose par le systéme de planning de traitement dans les milieux
hétérogénes en comparant les calculs obtenus avec d1fferentes ‘courbes CT -aux mesures

. obtenues sur des fantdmes hétérogeénes. ,
* Pour cela; nous avons utilisés le fantdme CIRS modéle '002LFC Thorax' pour I’ etabhssement..:,
des courbes d’étalonnage pour différentes tensions d’ahmentatlon du tube. '

Nous avons' implémenté' trois courbes d’étalonnage pour un protocole Thomx Nous avons
acquis les images TDM du fantéme CIRS avec les trois tensions : 90, 120 et 140 kV. A

' chaque tension, nous avons associé une courbe d’étalonnage dans le but d’évaluer I’impact de .
chaque courbe par rapport a la courbe d’étalonnage de reference :

© Au vu des résultats obtenus, nous avons mis en évidence la sensibilité du calcul de dose, en’

présence d’hétérogénéités, par rapport & la courbe de calibration CT utilisée dans I'eTPS-'.‘ Par
conséquent, une attention particuliére doit étre accordée a ’utilisation, dans.les TPS, de
courbes de-calibration CT qui .permettent de tenir compte des variations des parametres °

-d’acquisition des données patient avec le scanner CT. Ceci afin de minimiser I’erreur.due a'la-
‘courbe de calibration CT qui viendra s’ajouter a I’incertitude globale sur la dose dehvree lo1s

des tr aitements par radiothérapie, surtout dans les reg1ons tete cou et thorax
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INTRODUCTION

Depuis une dizaine d'années, les avancées 51gn1ﬁcat1ves en rad1otherap1e extelne ~sont

fortement conditionnées & 1’utilisation systématique d’

o1 itils mformathues qul permettent de

« p1loter » de plus en plus précisément des dlspos1t1fs m _ioaux de plus en plus complexes
Parmi ces outils, les Systémes de Planification des Traltements (Treatment. Plannmg System) F

occupent une position clé au sein du service de rad10therap1e Ils recueillent les donnees‘-

‘anatomiques du patient, assistent le médecin dans le cho1x des parametres geometuques de

Iirradiation et réalisent le calcul prévisionnel de la d1str1but1on de la dose- aﬁn de s assu1er'

" que. les objectifs therapeut1ques seront respectés. Ils permettent egalement de calculer les

quan‘ntes de rayonnement a délivrer par faisceau et par. séance d’1rrad1at1on (Unltes Mon1teu1)'

_--pour respecter la prescription médicale.

Les coupes TDM donnent des 1nformat1ons tr1d1mens1onnelles detalllees sur la répartition- des

~dens1tes tissulaires. Ces coupés sont transférées au TPS aﬁn

1) que le rad1otherapeute puisse définir les volumes c1bles et les o1ganes a risques
pour planifier les tr aitements de radiothérapie; - ' _ -
i) que ces images servent de support a la prise en compte des va11at10ns de dellslte"

dans le calcul de la répartition de dose des tra1tements des pat1ents

En pratique, le patient est vu comme un volume echant1llonne en pet1ts elements ol vo‘(els A

chaque voxel est associé un nombre Hounsfield (UH). La pnse en compte des heterogeneltes i

_t1ssula1res dans le systeme de planification de tra1tement en 1ad10therap1e necessne

d’implémenter dans le TPS, une courbe de conversion des un1tes Hounsﬁeld en ‘densités

electronlques de maniére a ce que.le TPS prenne en compte: la dens1te des tissus dans le'
calcul de’la repartmon de la dose La courbe reliant la: dens1te aux’ un1tes HounsﬁeldA N

représente la courbe d’etalonnage ou la courbe de Cal1brat1on du scanner Nous ‘pouvons

obtenir cette courbe d’etalonnage a partir de la mesure- des umtes Hounsﬁeld (UH) su1 les.

images TDM d’un fantome constitué d’éléments de dens1tes electlomques Pe connues La

‘dénsité electronlque en fonction des unités Hounsfield est generalement b1l1nea1re une partle

linéaire pour les tissus de basse densité (tissus mou) et une ‘autre pOLlI les tlssus de dens1te

¢levee (structures osseuses)
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L objectif de ce travail est d’étudier I'influence du ch01x de’la courbe de cahbratlon CT sur.
les calculs des dlstrlbutlons de dose par le systéme de planmng de traitement dans les m111eux

-heterogenes en comparant les calculs obtenus avec dlfferentes courbes CT aux mesures_[_.:

obtenues sur des fantomes hetero genes.

Pour cela, nous avons utlhses le fantéme CIRS modéle '002LF 2 & Thorax pour I? etabhssement

des courbes d’étalonnage pour drfferentes tensions d’ alrmentatlon du tube.

Nous avons implémenté trois courbes d’etalonnage pour un protocole Thorax Nous avons

“acquis les.images TDM du fantome CIRS avec les trois tensions : 90, 120 et 140 kV A

chaque tension, nous avons associé une courbe d’etalonnaoe dans le: but d evaluer l 1mpact de

chaque courbe par rapport a la courbe d’ étalonnage de reference

Le document est subdivisé en quatre chapitres. Dans_ le premler chaprtre une revue des

différentes modalités d’i 1imagerie utilisées en radlotherap 'est donnee ou nous 51tuerons la

place-du scanner dans le planning de traitement. Le Chapltre II est consacre aux dlfferents

algorlthmes utilisés dans le calcul de dose car il est 1nteressant de bien comprendre les."

particularités des modeles utlhses en les situant par rapport P toutes les mises en oeuvre
observées. Le matériel et les méthodes utilisés pour mener & blen o8 travaﬂ sont exposes dans’

-le chapitre III. Dans le chapitre IV, nous presenterons nos resultats accompagnes de ‘

discussions. Et enfin, nous tefminerons par une concluslon ,
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CHAPITRE I

Imagerie utilisée en radiothérapie : Place du scanner dans le

planning de traitement

L1 Introduction

Le bon positionnement du patient lors de tout traitement de radiothérapie est essentiel pour
que D’irradiation prévue lors de la simulation soit correctement effectuée et de fagon
reproductible dans la salle de traitement. Les technologies nouvelles ont conduit au
développement de systémes d’imagerie de contrdle de plus en plus sophistiqués grice a
"amélioration de techniques et & la création de procédure totalement innovante (scanner dans

la salle de traitement, cone beam,...).

1.2 Chaine de traitement en radiothérapie

Pour réaliser un traitement dans son ensemble, de nombreuses étapes sont nécessaires et

indispensables.
Diagnostic
(images)
l Décision de Prescription Volumes
Traitement " du traitement ’ cibles
Positionnement Planning du Simulation
du patient : traitement
. ' Enregistrement
Traitement —

et vérification

Figure. 1.1 : Chronologie des étapes d'un traitement par radiothérapie

I.2.1 Acquisition des données du patient
Pour irradier le patient dans des conditions de sécurité optimales, il convient de connaitre

parfaitement la géométrie de I’irradiation a effectuer et de positionner le patient. Le but étant
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de ga1ant1r un pos1t101mement trés précis du volume Clble Bn rad10the1ap1e la puoute est

‘donnee auJourd hui a I'imagerie ‘multi-modalités’ (Multl coupes CT, IRM, : ) cest -a- due'

Trutilisation conjointe de plusieurs types d’examens pour repe1e1 le volume 2 1uad1e1

‘1.2.2 Simu'htion

L’étape de simulation est reahsee avec les manipulateurs et le medecm Cette etape conslste a.

positionner le malade dans une ‘salle ot se situe un apparell de radiodiagnostic spe01ahse :

appelé 51mu1ateur Avec cet appareil, la région du corps a tralter et les reglons de vmsmage_
qu'il faut protéger seront déterminées. Les repéres sont dessmes sur la peau du patlent avec
une temture spéciale. Il est souvent necessalre de proced_'r ai un. examen-au CT- scannel ou"
PET- CT afin de déterminer, avec d'avantage de précision, la région a tra1ter Lo1s de cet

examen, on prend des clichés extremement précis de la région a traiter, dans une pos1t10ni

identique & celle du traitement.

I est important de"garder j Jusqua la premiére séance de. traltement le malquage au feut1e

' reahse sur la’ peau et qui dehm1te la zone a traiter. Parf01s ce traeage ne se fait pas sur la peau

mals sur les moyens de contentlon appelés miasques qui sont. utlhses dans celtames

_"locallsa‘uons (téte et cou) pour ev1ter au patient de bouger et permettre de ga1de1 tOLlJOLIIS la. ‘

meme posmon

1.2.3 Planification de traitement

En clinique, la planification des traitements est trés compl'e_xeet nécessite plusieurs étapes. Le

-processus commence d’abord par un diagnostic, suivi ‘d’un choix t‘hérapeutique et dune -

prescription de dose et de la planification du traitement (selon un protocole deﬁm) puis la
délivrance du traitement avec les différents contrdles recommandes o
La pleparatlon du traltement est donc réalisée grace a un systeme de plamﬁcatlon de

traitement TPS pour déterminer la distribution de dose dans la tumeur et les zones

avo1smantes Cette dlstmbutlon de dose doit étre optlm i de mamere a ce que les, tlssus )
normaux autour regoivent le minimum de dose. Ils 1ntegrent qua51ment tous des algonthmes
de calcul de la distribution de dose, des outils de traitements des images mec,h_calese“t de , 
."centourage" de tumeur. Trois points fondamentaux sont nécessaires pour une planiﬁCatien'
précise : '_ ._ 1" | o
e [’utilisation d’images scanner de qualité reproduiéaﬁt de maniére ﬂable' ile patiellfieh :
position de traitement, pour "identification des structures tumorales et des brgaﬁesa '

risque. Ce type d’imagerie, grice a des techniques: de .reealage 'd"irnages,'peut étre
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combine d’autres modalités comme 1’i 1magerle a resonarice macnethue (IRM) ou ~.
Bl unagerle TEP (Tomographle par Emission d¢ P031tons)
e La simulation précise des interactions des .ray'cm'nementg 'ioﬁisé'nlts _E.IVCC.‘,' les ti-ssué )
humains. | ‘ : ' ‘
e Le calcul de dose en fonction des parametres phy51ques et geometnques de I’ appzuell

de traitement et du patlent

1.2.4 P031t10nnement du patlent
Con51ste a positionner le pat1ent comme lors de la 51mulat10n grace aux repéres ct aux‘~
systémes de lasers. Ceci permet de contrdler que la ballsthue choisie est con1pat1ble avec le

patient, Un contrdle de la zone lrradlee peut étre effectué grace a des cllches radxoloclques ou’

par a uie imagerie portale.

La reproductibilité du positionnement du patient a quelques mllhmenes pres est essentxelle '

afin de dispenser un traltement efficace et sir. Le patient doit cv1demment dcmcurm

' parfaltement immobile durant l'irradiation.

I.3 Imagerie en radiothérapie ; LT T o

I.3 .1 Simulateur conventionnel _

Le simulateur conventionnel (figure 1.2) permet de prendre des ladlographles sur ﬁlm et de -
visualiser en temps réel l’anatomie ciblée par le systeme d™i 1maoe11e ‘par ﬂuoxoscoplq
[MUTO02]. Les images obtenues sont des 1ad10graphles de transrmssmn sur lesqucllcs lds
grandems du champ de traitement sont illustrées par. des fils -de metal les dclmeatcms -
médecin ch0151t sur les films ou en fluoroscopie, la ou les régions a madler De plus la table
le bras et la tete du simulateur sont faits pour 1m1ter toutes les posmons de tx'utement. :

pos31bles avec un accélérateur hnea1re

il

Figure 1.2 : Simulateur jc'pm{en-zfzjonhel

Page 5




1.3.2 Imagerle par résonance magnethue o _
L unagerle par résonance magnétique (IRM) est une extrapolatlon de la SpeCtIOSCOple par -
résonance magnétique nucléaire. Certains atomes du corps humain possédant un nomb1c ‘
. impair de protons, comme 1’ hydrogene le sodium, le phosphore etle ca1bone 13, emettent dus
s1gnaux de résonance magnétique. Ces signaux traltes par 1nformat1que permettent par._
reconstructmn de créer des i images anatomiques (ﬁgu1e~~;I.3) C ’est une techmque d’i unaceue '
qui permet de visualiser des détails invisibles sur la radlocnaphxe standard, I’ echo ar aphle -Qu; le

scanner. La zone étudiée peut étre restitué en deux ou trois dlrnensmns

L’IRM offre de nombreuses pOSS1b1htes de reahsatlon des images: Cet examen est plus

performant que le scanner dans la plupart des tumeuxs cerebrales ORL et pe1v1ennes mce él'
un meilleur contraste et une excellente résolution spatlale Neanmoms les calculs de dosc :
nece331tent Iutilisation des 1mages scanographiques et des recalages entre- les 1maqesv |

obtenues par le scanner et celles obtenues par résonance magnethue [THIO7]

4u:‘ e

Flgure L4: Définition du volume cible dans le cas d’ an traitement par mdtotherapze
apamr d'images CT (a gauche) et IRM (c dro:te)
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1.3.3 Tomographie par émission de positron

La Tomographie par émission de positron (TEP) est une unageue fonctlonnelle qul utilise des
molecules marquées par des radioéléments émetteurs beta+ Une fois le positon émis dans 1 '
tissus, il parcourt quelques millimétres sur lesquels il perd. toute. son énergie cmethue (huum
L. 5) Le pOSltOI’l "au repos" interagit alors avec un électron du milieu suxvant une xeactlon"
d’annihilation au couts de laquelle ’énergie de masse des deux particules se tlansfoxme en )
deux photons de 511 keV émis simultanément dans des’ directions opposées. C’est cette

propriété qui est exploitée pour déterminer le point d’émissiOn des photons et 'construii'éfleq.

.Images tomographiques. La résolution ‘spatiale est actuellement de 101dLe de 4 a6 mm_

[THIO7]. De nombreuses etudes cliniques ont montre que la TEP peut detecter les Ies1ons de
trés petite taille et ainsi aider & définir le volume cible'a nTadler Pour-une mell eure dchnmon

des volumes cibles, on a souvent recourt aux recalages d 1mages qtu peuvent étre 1eallses

Figure 1.5 : Appareil de Tomographie par émission de Positrons

1.3.4 Systéme d’imagerie portale

L’imagerie portale se définit comme 1’acquisition d’i lmages a partir d’un champ de tlaltement

de radiothérapie. Ces images, dites images portales, rnontr nt exactement la zone. 111ad1ee ce

,pourqu01 elles sont tiés utiles pour la vérification des. t1a ements m’llgxe leurs f'ub es qu'llxtcs :

pmsqu elles sont obtenues & partir de rayons X de hautes enermes [BADO9]
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" Historiquement, les images portales étaient acquises a p,artir de films '-insérés dans des

cassettes, entre deux plaques de métal (typiquement ~1.' mm de culv1e) La p1emlexe des deux |

(située en avant du ﬁlm) générait, sous D’effet du rayonnement 1nc1dent des elcctlons de

hautes énergies qui irradiaient le film. De plus, elle 11m1talt le 1ayonnement dlttuse h |
responsable de la diminution du contraste. La seconde plaque de cume (en arriere du ﬁlm) "
servait de matenau de letrod1fﬂls1on des électrons et contubualt a la p1eservat10n de la quahte.
de I’image en assurant un bon contact entre le film et le Teste des constltuants de h cassette.
Aujourd hu1 1 image portale est numerlque Elle est obtenue a partir- d’un imageur portal ,.
numérique ou EPID (Electronic Portal Imaging Dev1ces) qul est dlrectement embal qué danb

le bras de I’accélérateur hnealre (figure L.6).

Figure 1.6 : Dispositif d’imagerie portale électronique attaché a. Z-’dccélefrateur

I.3.5 Imagerie embarquée sur les accélérateurs _ _ '
Le systéme d’imagerie embarqué utilisé (OBI) est monté sur un ac;célérateur Clinac 2100-C/D '

(VarianT,M). 11 est composé de deux bras robotisés I’'un 'Comportant un tubé e‘rrayo'ns 'X c’ests

. a-dire une .source de basse énergie (kVS), et I’autre un detecteur plan en silicium- amoxphe

(kVD) ces deux bras étant constitués chacun de trois artlculatlons (figure 1.7). Ces bras sont

montes sur l’accelerateur de fagon a ce que le faisceau de basse énergie soit pelpendlculanc

"au faisceau de traitement de haute énergie (MV).

Ils peuvent étre déplacés au moyen du boitier de commande manuelle a I’ mteneur de la.salle

. de traitement ou du boitier de commande situé au pupitre de l accelemteul L'l source de bassc
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energle peut étre- deplacee dans les directions verticale ét longltudmale et le kVD. peut étre
deplace dans ces deux directions ainsi que dans la direction laterale Les mouvements latéral .
et vertical sont relatifs & la direction du faisceau de haute energle ‘e mouvemen‘t latéral du
kVD est un mouvement paralléle au faisceau de haute éner rgie et le mouvement vemcal est un
mouvement éloignant ou rapprochant le kVS ou le kVD de haute énergie.. -

'La distance source-détecteur utilisée est de 150cm. Le kVS-est un tube a ra‘)A/o.x_l's X permettarit °
une collimation de 5 4 25cm avec une gamme de tensmns allant de 40 150 kV. Le kVD éSt ’

*équipé d’une grille antldlffusante La zone de detec’uon mesure 397x298mn12 et est composcu

d’une matrice de 2048x1536 de cellules de détection: en

11101um amor phe sur laquelle 1epose :

un scmnllatem de thallium dopé 4 I’iodure de césium [1\/,[ARO-9]

Flgure L7: Accélérateur linéaire. Modéle Clinac 2100 C/D® (Varmn ) eqmpe i wsie/ne o
fz’ imagerie embarquée OBI®. Les deux bras de I’OBI® sont deployes a gauche /a source de basse
énergie (kV) et, a droite, le détecteur de basse énergie (kV). - ‘ o

1.3.6 Le Scanner 'Tomodensitométre'
La tomographie regroupe 1’ensemble des méthodes permettant d’etudler la composmon et la’
structure interne d’un ‘objet. Son nom vient du grec tomo (coupe tranche ou seotlon) et Glaphe

(1mage) Elle permet la reconstruction d’i images en coupes d’un objet a trois dunensmns Ces

. coupes sont calculées a partir de la mesure des rayonnements émis, transmis ou 1'eﬂechls par

l'objet étudié. Le principe de la tomodensitométrie (TDM CT (Computerlzed tomoglaphy)
ou Scannographle) repose sur l’analyse de I’ interaction d’ un faisceau- de 1ayons X avec la -
mamere dont la transmission est enregistrée par: des detectems de Layons X Son

developpement est lié au developpement de I’ 1nformat1que dé les années soixante [LISOZ]
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Figure 1.8 : Schéma représentant un tomodensitometre (scanner)

1.3.6.1 La source de rayons X' _
Les rayons X sont une forme de rayonnement electromaonenque decouvelts en 1895 pzu le

physwlen allemand Wilhelm Réntgen, qui a recu pour cela le pr emier pux Nobel de phy51que

Le premlex tube a rayons X fut le tube de Cookes [KH08

'
.

La productlon des rayons X s’effectue sur la base de ce processus en créant un f'usccan de

~ particules chargées que 1’on frelne ensuite dans un matériau c1b1e Un gene1ateur ou emettem

de rayons X est constitué d’une anode et d’une cathode placees sous v1de dans une 'unpoulc
de verre. A Pintérieur de cette encemte des electrons sont émis par la cathode constltuee
d’un filament métallique, lorsqu’elle est parcourue par courant electrlque (ﬂgme I9) Ces

électrons sont accélérés par une différence de potentiel. (25 150kV) en direction de I’ anode -

~Le falsceau d’électrons défini par son 1nten51te (A) et son enercne (eV) heune 1 anode en. :

' prodmsant ‘principalement de'la chaleur mais aussi des rayons X

Deux mecanlsmes sont a I’origine de la formation des 1ayons X dans un tube’ 1'1dlofrene A

I’émission générale (B1emsst1ah1ung) et I’émission calactensthue

g : - Page 10 B — - e



Chauffige

5,

Filament e ==

e Electrons
HT

I

Figure 1.9: Schéma d’un tube rayom: X

1.3.6.2 Scanner hélicoidal multicoupes _

Le scanner hélicoidal constltue actuellement le principe de bflse des nouveaux scmners I]
repose sur la géométrie 'fan beam', Il marque la ﬁn des seanners mcrementaux pulsque Ta
table a un rnouvement en z continu durant I’ acqulsmon Le tube & rayons X est sohdaue d’ un |
systeme de détection constitue d une rangee de detecteurs d1sposee en arc de .cer cle

L’ ensemble tourne autour du patient alors que le tube prodmt un falsceau en event'ul La
rotation contlnue du statif (qui supporte le tube et les detecteuls) em1ssxon continue des R‘(

ét I’avance concom1tante de la table d’examen aboutissent a I’ 'ICCILIISIUOD hchcmdalc (figure -

1.10).

Figure 1.10 : Scanner hélicoidal (I'émission continue des RX et l’avaice simultanée de la table -
' d’examen permet d’obtenir une acquisition hélicoidale) :

Pour ciuantiﬁer I’avancée de la table, un nouveau pararhétré. a alors été in'lt‘r@)duit; le pitch. 11-
est-défini par : o '

Pitch=d/S - = . L.

Avec ‘d ’avancée de table pendant une rotation et S, 1 epalsseur de CO“IITI'LUOH

* Le scanner monocoupe comporte dans ’axe z une seule’ couronne de détecteurs d1sposes qu

I’axe x sur environ 50° en éventail. Une seule coupe est’ acqulse par rotation. Ex)_ 1992, Elscint
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commerc1al1se le premier scanner bxbarrette le systeme de- detectlon étant constltue p’lI‘
I’accolement de deux rangées de détecteurs. Ce scannel est: le premier a pelmetlle la

rthsatmn des coups infra- mllhmetrlques Le scanner multlbarrettes (mulncoupes) est unc

evolut1on technolog1que majeure, caractérisée par I’ 1ntroduct1on dun nouveau systeme de

detectlon basé sur le principe de la subdivision de la couronne de detectems dans laxe.z. Ils

. utlhsent actuellement simultanément Jusqu’a 320 voire 640° coupes par 1otat1on ce qui

augmente le volume exploré a chaque rotation du tube Cette techmque p1 ésente trois
avantages significatifs par rapport au scanner hélicoidal' monobarrette ‘

e e volume couvert par unité de temps est N fois plus important (N étaht le ﬁo'mbré.'de '

barrette), ce qui réduit d’autant le temps d’ acqu1smon et. permet de llmlter la quantlte ’

de produit de contraste injecté.
e larésolution temporelle et spatiale est amehoree

e La diminution les artéfacts dus aux mouvements: du;_ patlent‘ "

L4 Interaction des rayons X avec la matiére
Les rayons X sont des radiations relativement penetrantes c’est-a-dire qu ’ils peuvent :
parcourir des distances importantes dans la matiére avant de sublr une mtelactlon Les: 1ayons .
X 1nterag1ssent avec les electrons orbitaux ou avec les noyaux de la matiére. On dlstmoue

deux effets principaux de I’interaction : I’absorption et la diffusion. L absorptxon condult ala :
dispari mon du photon et au-transfert total de son énergie 4 une partlcule charoee en genetal un

electlon La diffusion consiste en un changement de la dllCCtIOD assoc1ee ou non a une per te A

" d’énergie ‘des rayonnements X. les p11n01pales 1nteract10n que sub1ssent les’ 1ayons X sont

Peffet photoe]ectrlque la diffusion Compton, la dlﬂ'LlSIOH Rayleigh et 1 a cxeatlon des paires.

Dans le domaine d’ énergie 'qui nous concerne, seulement deux effets ont un mtexet lmpoxtanl

- Deffet photoelectuque la diffusion Compton.

L.4.1 Loi d’atténuation des rayons X .
Un faisceau unidirectionnel de photons mono- energethues tlaVCISG un- ecran matend I(x)

étant I’ mtenslte du faisceau (nombre de photons flanchlssant I’unité de smface nolmalc au

faisceau par unité de temps) a la position x. Le cOefﬁment d’atténuation lmeau‘e a -'1’1_

dimension de I’inverse d’une Iongueur La loi &’ attenuatlon d’in faxsceau paralléle mono—

.enelgethue en fonction de I’ epalsseur x est donnée par lexpxessnon sulvante
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I(x) est I'intensité du faisceau aprés avoir traversé une &

I (x) =lyexp (—,u(E,A/[)x)}" - o (I;’2)_

aISSeur x de matlere et Io l mt(,nsue R

du faisceau incident. L’intensité d’un rayonnement electromacnenque y dec101t
exponentiellement en fonction de I’épaisseur de' matlere traversée. Le coeﬂ1c1entl"
d’atténuation varie fortement en fonction de la mat1ere et: de lenelgle des photons De"
maniére generale il croit en fonctlon du numéro atomlque du m111eu et deC101t en fonctlon de.

1§ energ1e du rayonnement.

L5 Principe de formation de I’image
Le principe repose sur la mesure de I’atténuation d’un falsceau de rayons X (]Lll t1avc1% un
segment du corps. Le tube et les détecteurs toument autour de lobjet a exammel De

multlples profils -d’atténuation sont obtenus & des angles de 1otatxon dxffelenls Ils. sont

. échantillonnés et numenses Les données sont let1opr0Jetees surune matrice de reconstruction |

puis transformées en image analogique.

L’idée de base d’Hounsfield était de balayer une trariche anatomlque (coupe). pour acqueln
dans cette coupe les profils de transmlssmn des rayons X. A I’aide d’ un. tube RX et dun
'detecteur comme le montre la figure 1.11, I’objet était balaye de telle mamele qu “on pouvalt ‘

obtenir sa couverture complete par des profils de transmlssmn

déleclr‘m; .

Figure 1.11: Balayage de la t/'anc"/jeanatomique :

Un faisceau de rayons X Uaversant un objet homogene d’epalsseul x_subit. une attenuatlon

" obéit & la loi de Beer Lambert (équation I1.2). Cette equat'ion _peut egalement s’écrire sous une

forme linéaire:
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e Lnm (ITo) = pux pour un objet homogene'

e Ln (I/I.o) = WiX1 Xz + p3xs + ..., HnXn POUr Un ob'je't'de densité non pixiiforme; .

X-ray tube

Stack of voxels of
thickness ax

Specific material of =
‘thickness ax Specific material of
certain thickness

Detector

Figure I.12: Principe d'atténuation(4) pour un ob]et homogene
(B) pour un objet heterogene

1.6 Echelle Hounsfield

"Un scanner mesure la distribution spatlale d’un coefﬁc1ent d’attenuatlon hnea1re u(x y) La

quant1te physique p n’est pas vraiment descriptive et elle est fortement dependante de'

“I’énergie ut1l1see La visualisation de p rendrait la comparalson d’1mages obtenues a, :

d1fferentes filtrations et a d1fferentes énergies extremement complexe ¢ est pourquo1 le

coefficient d’atténuation n ’apparait pas directement a 1’1mage Il est substltue par une valeur A

'd attenuatlon aux RX, appelee valeur CT ou nombre CT (NCT) exprrme en umte Hounsfield

(UH). Cette valeur est relative au coefficient d’atténuation de 1 eau. Pour un tissu determlne '

i ayant un coefficient d’atténuation pt,ssu, le nombre CT est défini par:

UH = 1000 * (- few) /theau -~~~ (13

Sur cette e’cﬁelle dite échelle Hoimsﬁeld I’eau a une vélelir de 0 UH (car Hism— ,Lleg,,'). L’air.a -

un Ncrégal a -1000 UH. Le N¢r de I’eau et de ’air sont 1ndependants de I’ ¢nergie du falsceau

de rayons X et constltuent des p01nts ﬁxes de I’échelle Hounsﬁeld (ﬁgure I. 13)

Du falt de leur faible densité et donc de leur faible attenuat1on (ilpouion <t et ,ug,ame<,ua,,\) Ies K

poumons et la graisse ont des nombres CT négatifs. La plupart des autres pames du corps ;

'.(muscles oorganes, tissus mous...) ont des nombres CT posrtlfs Les nombres CT les plus .

éleves (]usqu 42000 HU) sont ceux des os et des ca101ﬁcat1ons ce qul peut s "expliquer par le

'coefﬁc1ent d’atténuation important du calcium. Les no_mbres CT des-os ou des produits de
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contraste sont plus fortement dépendants de 1’énergie du falsceau de rayons X que celul de

l eau. IIs augmentent quand le kilovoltage diminue.
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Figure IA.13:, Echelle Hounsfield pouridz)ﬁfé?ents milieux

1.6:1 Fenétrage . ' .
Théofiquement, I’échelle Hounéﬁeld n’a pas de Valeur. supérieure limite. | Néanrr;oins 4‘en
scanographie une échelle allant de -1024 a +3071 UH est gene1alement utlhsee Par’

consequent 4096 (2'%) valeurs différentes sont dlspombles et 12 bits sont necessanes pal' .

pixel. Ces 4096 niveaux de gris ne ‘peuvent étre dlfferentles par Peeil humain. Un. humam peut

'typlquement discerner un maximum de 16 20 niveaux de gris. La totahte de l’échelle de gris "

est donc a551gnee a un intervalle d’intérét de nombres CT appele fenetre de v1sual1sat1on (de

fla:rgeur W et de centre C). Les nombres CT superleurs ala Valeu1 max1male cho1s1e-_'

apparanront blancs sur I’ 1mage et les nombres CT 1nfer1eurs ala valeur mmunale appa1 amont' ’
noirs (figure 1.14). On définit cette fenétre en réglant le: cent1e Cetla la1gem W. Le centre .
choisi doit correspondre approx1mat1vement a la valeur moyenne des nombles CT de la'A

structure d’intérét. La largeur va determmel le contraste dé I’ 1mage

Pour la visualisation de trés petites différences d’atténuéti'on (c‘omme, par eXempIe pour le
cerveau), une fenétre tres fine doit étre choisie (W pet1t) Au contraire, quand la.zone exploree o
presente de fortes différences d’atténuation (par exemple le poumon le squelette s une

fendtre large doit étre choisie (W grand).
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Figure I.14: Choix de la fenétre en fonction des sf)_"uc.tures examinées.
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'CHAPITREII

Les algorithmes de calcul de ~ddse en radig)thér';ipie' g -

I1.1 Introduction

L’informatisation du calcul et de I’affichage de d15tr1but1on de dose est en evolutlon contmue

depuis I’apparition des premiers programmes réalisés avec des logmels basiques. Meme si

- I’évolution de la connaissance des réalités dosunetuques a reguhelement ahmenlc, les

innovations, c’est essentlellement les nouveautés de’ l’informati,que qui ont;conditionné les
versions successives des.logiciels commerciaux. On' constate, aujourd’hui que les principes

des premiéres simulations sur ordinateurs persistent sous. certaines formes a I’intérieur des

programmes trés sophistiqués actuels. _ »
A1n51 il est intéressant de bien comprendre les partlculantes des modeles thlllSCS en. lc,s

51tuar1t par rapport a toutes les mises en ceuvre observees depuls une trentame d annees

Pluswuls approches ont été developpees pour le calcul de dose.en 1ad10the1 aple

I1.2 Méthodes Emplrlques

" Ces methodes sont les plus anciennes ‘car elles fu1ent untlalement p1at1quees manuellunent '

Un certain nombre de faisceaux mesurés dans des -conditions de 1efelence sont emu-nsu c,s

-dans des mat11ces Le calcul de la distribution de dose est effectue en deux d1mens,1ons pa1 :

1nterpolat10ns entre les données de base.

Le nombre de points de mesures sur les rendements en- profondeur et les dimensions .des

faisceaux mesurés conditionnent la précision souhaitée. Les rendements en profondeur sont

mesurés a partir de la profondeur du maximum de dose. La zone de I'équilibre électronique
est simulée par interpolation avec la dose mesurée a la surface La dose en dehors de ‘axe des

fnsceaux est obtenue grace a des mesures de profils a plusmurs profondems Ces ploﬁls bonl-

" normalisés sur I’axe. Ils sont segmentes en un I’lOllelC de pomts posmonnes de i'u;on a suivre

des hgnes divergentes du faisceau. Ainsi, la dose en un pomt en dehors de l’axe du talsccau.

-est calculée par des coefficients hors axe [GAR09].

11.2.1 Représentation analythue

La représentation analythue de la dose consiste a ufiliser une- formulatxon mqthemdthue qui

prend en compte la dose sur I’axe et hors axe [ICR87]. Il n’ ya pas de limite 1natllem'1t1que a.
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exploiter la formulation analy’thue cependant, la mise en ceuvre de formules comple\es a
“toujours dépendu de la capacité des ordinateurs a rendre un calcul dans un'temps 1alsonnable .
D’autre part il est difficile de concevoir la prise en cornp ' 'de tous les parametrcs notammcnt '

les variations de spectres d’ énergie.en fonction de la- p 'ofondeur ou en presence de tlssus

hetero genes

IL.2.2 Prise en compte des filtres en coins et de l’obhqulte de surface ' _
Une formulation était necessarre pour des conditions autres que les condmons dc rcfcrcnmes
La prise ‘en compte des filtres en coins était soit issue . de mesures de 1endements en

profondeur et de proﬁls comme pour les champs sans modlf cateurs soit par un t'rbleau de.~

. cocfﬁcrent de transmrssrons issu du faisceau le plus Iarge utrlrse La puse en compte dc la a

"non- horizontalité de la surface était obtenue par I’ apphcatlon de- la loi de P inverse carré de la

dlstance

-1L.2.3 Prise en compte des hétérogénéités tissulaires.

La prise en compte des hétérogénéités est réalisée suivant plusieurs concepts :.

e La profondeur €quivalente : la profondeur équivalente en un pomt est I’ epais’seur d’eau qui’

attenueralt les rayonnements autant que les tissus traverses
e La correction RTA ou RTM : ce facteur de correction est, comme son nom |’ mdlque Ie

‘rapport entre les valeurs de RTA ou RTM aux plofondeurs equrvalente et réelle.

e La correction Power law (BATHO) : cette correc 'on amelrore la precedente en

introduisant la densrte des tissus [BAT64].

e La correction par soustraction de faisceau : elle 1ntrodurt un falsceau virtuel qm couvré
l’héte'roge'néité [KAPSS5, KAP95] C’est une ame€lioration de Ia correctron de Batho pour :
prendre en'compte le rayonnement rétrodiffusé. ‘ ' ' _ '

e La correction RTA équivalent" introduite par Sontag et- Cunmngham [SON78], a pour -.
.objectrf de réaliser un calcul trrdlmensronnel Elle permet une prise en cormpte dans le sens '
de la profondeur mais aussi avec une graduation en fonction de la d1mens10n du champ L
densité de chaque voxel est utilisée pondérée de sa contr 1but10n a un pomt de calcul Ccttc
methode simple pour un calcul trldlmensronnel nece381tant un temps de caleul lmportant a ~
pu ensurte étre améliorée par convolution et donc calculee avec une transformw de

F ourier.
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112.4 Limitations des méthodes empiriques
Tout'd’ abord on.constate que pour atteindre le calcul de la dose en-un pomt il est nécessaire _
& appliquer plu51eurs corrections aux données de base Ces COI’l’C‘_CtIOI‘lS sont des’
approximations qui donnent de bons résultats dans la majorité des cas. Cependant, dés quela’
zone 1rrad1ee comporte des régions de faibles densités, les app10x1matxons 1nt10dulsem des.

erreurs dans le calcul des dlstrlbutlons de dose. Les dosunetues comple\ces clctudles'

'nece531tent des modéles plus sophlsthues qui ont pu apparaitie ‘avec la dlspombllltc'-

d’ordinateurs de plus en plus puissants.

IL.3 Principe de la séparation Primaire-Diffusé

" En 1972, Cunmngham a developpe le principe de 14 eparatlon de la (,ontubutlon du '

rayonnement primaire et du rayonnement diffusé pour mformatiser le calcul [CUN72] Il s est
appuye sur la méthode de Clarkson qui décomposait la contrlbutxon du 1ayonnement dlffuse

par secteurs angulaires.

Figure 11.1 : Cercle de rayon r;équivalent au secteur d ‘angle a du champ-d iriadiation

S (source)
ﬂ i

, i

i axe

'Figure IL.2 : Calcul de la dose en M par découpage: en sectjeu‘rs' ;ii‘cz:?at'res'
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La dose en un point a la pr‘ofonde.ur Z, pour un chalﬁp de‘ taille. A, D(A, z)‘ést éoale é la .
sommie de la dose mesurée, dans un élément de Volume pennettant d’atteindre I’ equxhblei
electromque dans ’air D (Ao, z), plus la somme des contrlbutlons du 1ayonnement dlffusc Ds.

e Composante Primaire : obtenue par des mesures en. condltlons de fal-sceauetrmt c est—a—
dire- sans transports d’électrons secondaires. Eile est modlﬁee par tous les clemcnts:'
interposés dans le faisceau avant la surface du patlen’[ 4 A '

e Composante Diffusée : obtenue par sommation - d’elements de volumes (Clmkson) .

proportionnel au Primaire.

Source Source-

g : e ’ i

(a) (b)

f=SSD -

Bailoses §

Z)

. Gmax

Figure IL3: Schéma de principe pour la'mesure des composantes primaire et diffusée

I1.4 Méthode de convolution /superposition

11.4.1 Le Kernel a e | |

La plupart des systémes de planification TPS (Treatment PlicinnindSystém)- cohventi'onnAe'Iq "ne‘
prénnent.pas en compte directement le- transport des- paltlcules secondaues LOI]SldEIaHt que
ces particules déposent leur énergie a 1’endroit .ou elles ont été crédes. Cest donc via. les”

kernels [BOYS85, MOHS86, AHNS9, MAC85] que les algorlthmes actuels tlennent compte du

e tlansport des particules secondaires. Il s’agit d’un concept theouque ‘qui-a pour but der”"

modehser la diffusion des particules secondaires et la perte d enelole de mamuc ocnualu

Le kernel, appele ausm «EBnergy Deposition Kernels [MAC85] ou encore «Pomt Spmad

" Function» [AHN89], decnt la maniere dont I’énergie est déposée dans un niilieu (en general .

de ’eau) autour d’un site d’interaction d’un photon primaire mono-énergétique.
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Point Spread Function 'or Kernel .

Ty iveien v Biapeer caaigal

Figure IL.4: Représentation d’un Kernel issu d ’unéjnt‘erdctio_n d’un photon / GAR 097

11.4.2 Principe de la méthode

Dans ce type de modele [MAC85 MOH86 AHN89] Ia dlstnbutlon de la dose th vue__..,,
comme une superposition de réponses (kernels) ponderee de mamele adequate pom ch'lquc
photon incident. " Les kemels sont catégorisés en fonctlon de la geomctuc du imsccau :
élémentaire qui délivre lenergle incidente. Il s’agit des « pomts kernels » dccm/ant la -
maniére dont 1’énergie est deposee dans un milieu infini autour d’un. 51te d’ 1nteract10n d un

photon primaire ou encore des « pencﬂ kernels » décrivant-le depot d éner gle dans un mlhcu '

semi-infini d’un faisceau monodirectionnel.

- Photons
primaires

Photons
primaires

i
i
i
i
i

Interaction
Cprimaire’

Noyau . @
Pencil
beam

Noyau type
kerne! ponn 2

S — L ey R T

* Figure IL.5: Noyaux de convolution : (a) noyau représentant la reparnnon de l’énergie- llbel ‘ée pcu
des interactions de photoris primaires ayant lieu en un point unique ; (b) un noyau detype pencil. -
beam, représentant la dose deposee par unjazsceau de section znjzmtesmm/e
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Nous exposons, ci-dessous, la techmque de convolutron de base appelee « pomts kemels »

“avant de présenter deux méthodes altematlves qm lui ajoutent des apprommatlons dans le bul

d’obtenir un calcul plus rapide.
Les méthodes de convolutmn séparent les processus de transport et le depot de I’éner gre en
deux phases ' o ' i

e Le transport de I’ energle par les photons prrmalres (Terma)

e Le dépdt d’énergie par les particules secondaires (electron et photon)

Le lien entre ces deux phases est effectué au moyen d’une convolution. Ensuite, la dose est’

calculée par superposition des kernels pondérés de maniére -appropriée. Pour. un faisceau

mono-énergetique, la dose D(r) en un point r est donnée par [AHN89] £

DO =h A ppOh (9= [, T =9 d's L

% : coefficient d’atténuation massique,

e ¥(s): fluence d’énergie des photons primaires,
e. H(r-s) : kernels de convolution (calculés par des codes Morite Ca1lo)
e T(s): énergie totale libérée par unité de masse ; elle represente 'lé produit 'd'u

coefficient d’attenuatlon massique et de la ﬂuence d’energle p1 imaire..

Figure iI.6: Schéma de principe: de llal.s_‘zqmrpo'sition ,

Les faisceaux de rayons X utilisés en radiothérapie ne sont pas mono- energethues lﬂalb om

- un spectre en énergie continu. Une generahsatlon de l‘equatron (1L 1) nous fait aboum a um :

equatlon pour un faisceau poly energethue [MACSS, AHN89]
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Avec:

D)=f, [If, Te (DA (.7 — $)ds.dE e (112) -

Ou la dépendance en énergie est inclue dans le kernel ét dans le Terma qui & la forme

[AHN99] :

Tr(s)= (E, 5).Wg(s) o SRR (H 3)
La résolution d’une telle équation dépendante de I’ energle demande . une 1epet1t10n
d’ 1ntecrrat10ns spatiales qui nécessite beaucoup de temps de calcul Des approxmmtlons ont

alors été tentées afin d’avoir des résultats acceptables. Elles conslstent en la sep'uatlon du

. processus de diffusion d’énergie dans des convolutions sepalees pour la dose dxftusc,e dans lo-
patient [AHN89]. La dose primaire représente ici la contrlbutlon des photons prmmnes 'unsl

que les photons secondaires créés dans la téte de laccelelateul La dose dxffusoc dcms le

patient reprend tous les photons qui ont 1nterag1 au moins une fois avec le mlheu '

En effet; puisque le Terma, dépendent trés peu de I’ energ;e_. L’equatlon (IL.2) devient dono :
D) =[[f, POhy(-5)d3s+[[f, SE)hq(-)d%s (IL4)

«  P()= [ To(r) “2(E) dE

*© SO)=JTe(r) [1 - S2(E)] dE

e Des kernels hy,(r) (dose primaire) et hy(r) (dese -dviffps'ée' par le patient) pondérés par

le Terma et ré-normalisés.

e et pg, sont respectivement le coefficient d’atténuation linéaire et. le coefficient .

d’absorption d’énergie.

Le transfert d’énergie des prem1ers photons diffusés depend de la composmon du m1heu enne a

le site d’interaction primaire et I’ endrOIt du dépot de la dose C est poulqum il est o’ uswe”

‘d’utiliser le concept de profondeur rachologlque deﬁme comme la’ profondeur geometnque

multlphee par Ie coefficient d’atténuation moyen par rapport a I’eau, évalué le loncr du tm;et

‘du rayon jusqu’au point de calcul

Lg Terrna est ainsi calcule a la p10fondeu1 1adlolog1que du site d’ mtelacuon de photon

. primaire, tandis que le kernel est pondéré par la den31te electromque moyenne entre 1€ site .

d’interaction et le site de depot de la dose. Cette méthode, appelée « densmy'soalmg », évite la

fastidieuse tache de calculer des kernels exacts pour chaquo situation [AHN99].




) Py algorlthme « convolution/superposition » -n’est pas- utlhsable en 10ut1ne cllmque car. il

necessue un grand nombre d’opérations ainsi que des approxunanons aﬁn de IGSOUdIC

RS équation I1.1 dans des limites de temps raisonnables. Nous allons ainsi decme le « pcnul‘

Beam » qui est utilisé en clinique.

I1.4.3 Le Single Pencil Beam

. Le « Single Pencil Beam », tout d’abord, se base sur des. kérnels mesurés. -Les' kerriels sont

déterminés a plusieurs profondeurs pour chaque‘ énergie [GARO09]. Ces kernels sontl N

‘modélisés dé maniére analytique. Le calcul de la dose ad autres pxofondetus utlhse dcs

interpolations entre les kernels pré-calculés [GARO09]. Pom les couectlons de la dose dans Te

cas d’hétérogénéités, cet algorithme utilise la loi de Batho :( 1964) mod1ﬁee et ne tient comptc'
que de Datténuation du faisceau. Cette loi utilise le rapp01t des « tlssue Au Ratloq » pom .
calculer la dose dans un milieu & deux couches et elle a été ensuite adaptee a un mllleu’
multlcouche pour finalement la rendre utilisable dans- des i 1mages 1ad1olog1ques Les llmltes
de cette loi ont été longuement étudiées pour en amver ala conclus1on que Ia dose- cst -

surestimée dans le cas d’une densité ‘supérieure & - let sous- estlmee Imsque la denqnte est,

‘inférieure a 1.

11.4.4 Le Penecil Beam

Comme son nom I’ indique, cet algorlthme se base sur des &« penml kemels » et non SUI deq

K pomt kernels ». L’ objectlf de cette approche est de redulre le temps de calwl en U[]]lSdl]l un .

pencﬂ kernel qui peut etre vu comme une pré-convolution de point kernel selon la dimension .
de la profondeur. La dose en un point arbitraire peiit. ene mterpolee par "deux. fonctmn#
représentant essentiellement la dose prlmalre et la doseé secondaire. Le pencil l\ernel expt imé
dans des coordonnées cylindriques peut étre schématisé de maniére précise .paAl [AHN9_2] ¥

Ay e™0zTigebzr . . (1§

P
—(r: zZ)= +

‘Ou :Aza,,B,,b, dépenderit de la profondeur. Une techmque a 1nteg1at1on numeuquc a’éré

développée par AhneSJo et al pour permettre . de ‘:parametrer des formes- de champq.

[AHN92].

comphquees au moyen d’une decomp051t10n trlanoulalre
En milieu hétérogene, le pencﬂ beam néglige les effets tels .que lelaxglssemcnt dc la "
pénombre et le. manque de diffusé, car la modehsatlon de tels . effets" au«rmentelmtz

dramatiquement le temps de calcul Le noyau, souvent calcule dans l ‘eau, d01t alors qubn un
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« depth-scaling » pour etre adaptée-a la densité du materlau‘ Cette appxoche est d’une gralde '
utilité cependant on trouve les limites suivantes : -
e Elle ne plend pas en compte des densités qlu se 31tuent dans les 16010115 ploehes clA
 Paxe de faisceau, qu1 ont pourtant un effet non neghgeable sm les d1ffusmns htexales -
d’énergie. ‘ ‘ . .
e Dans le cas des géométries 1nult1couches la deformatlon du noyau par.un: tel sealmo'

ne fourm pas un résultat exact.

11.4.5 La méthode Collapsed Cone Convolutlon

La méthode « Collapsed Cone Convolution » proposée par Ahl]eS_]O en 1989 [AIIN89]

consiste a appliqué une dlscretlsatlon angulaire du kernel qm permet une approche efficace .

pour le transport et le dépot de [’énergie. Elle offr_e,un des meilleurs 'comprom-ls
temps/précision. o - | o

Elle utilise des noyaux exprimés en c_oordonnées sphériques, ce qui’ penhet.de'_veir‘ une
direction de transport d’énergie comme un céne partant du peint central (c-a-d du point ou le’

Terma a été- p1ealablement calculé). Disposer de’ tels ‘noyaux pe1met d’ ut1hse1 Ies dcu\'

approximations suivantes pour accélérer le calcul des: depots d’ encrg1e

Approximation 1 :-toute I’énergie qui est plopagee d'lns:”un cone du noyau est tt'msponce ’_
Atténuée et déposée sur 1’axe de ce cone. Cette approx1mat1on est tout, a talt valable pmsque
V. Trés prés du point central, on a une grande premsmn car les cbnes ne sont pdS enco1e ‘
tres larges ; :
v Plus loin, les erreurs sont faibles car les cones v01sms se compensent les uns les
autres. Par ailleurs, les doses deviennent moms 1mportantes a mesme ‘que I’ on”

. s’¢loigne du centre du noyau.

Approximation 2 : les noyaux de dépét sont donnés, pour.chacun des cénes, parune fonction

exponentielle décroissante, dont- le paramétre dépend - de Ja direction du cone. '_Cette}_._.

Approkimation fournit des résultats trés corrects [AHN89] S

'.La prelmere etape de cette méthode est, comme pour le pomt kemel le caleul d(, la

distribution de Terma. Mais ensuite, les deux Approx1mat1ons enoncees ci- dessus sont ‘
utilisées pour repartir tres rapidement les énergies via les noyaux: Le Texma en un pomt st

déposé petit a petit, en partant du centre du noyau “sur’ Chacunc des’ dncctlons Matis en'b

avangant dans une direction donnée, (c-a-d en parcourant les voxels smles dans cette

direction), on va, sur chacun de ces voxels :
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v" Déposer de I’ energle (action classique, a la fac;on du pomt kernel)
\/ Prendre au passage 1’énergie’ du Terma déposé dans ce voxel, pour 1 emmener et la,

<d€pOS€1 dans la méme dlrectlon. On additionne ainsi des énergies provenant. de

dltferents voxels. Ceci est rendu possible par la modehsatlon des noyam de dépot. .

d’énergie par des fonctlons exponentielles.

Le « Collapsed Cone Convolumon» a apporté de glandes amehoratlons dans le calcul dc dosa_

en milieu heterogene I permet de modéliser avec beaucoup plus de plecxslon que’ lcs ’1U.tl(,S"
Iconthmes de type « Convolution /Superposition » des interfaces compxenant des mdndcs

différences de densité, méme s 11 n’est pas assez prems que le Monte Carlo.

e Nvem

Figure 11.7: Schéma de principe de la Superposit}oﬁ Tér'(J'za/Ke;f/7él

115 La méthode Monte Carlo (MC)

Historiquement, la premiére utilisation connue de la ndéthode M'onte-qulo date du | ‘%é"““fl iécle

[BLAO07]. Ce n’est-que pendant la seconde guerre 'Am ndlale avec I’ appanhon des’ outllq'_
informatiques et les travaux de Fermi, Von Newmann et Ulam que la methode Monte- C arlo a
été appliquée, pour la premiére fois, au transport des: partlcules 1013 de la concephon de la’
plemlele bombe atomique. La: méthode Monte-Carlo (MC) a enormement évolué et s cst
largement généralisée. A ce Jour dans le cadre des appllcatlons radlothelapeutxques la

methode Monte-Carlo est genexalement décrite comme étant lune des methodes les- plus_.

l-plec1ses pour calculer la dose délivrée [AND90].

Une meilleure connaissance des sections efficaces d’irteractions des particules avee. la

matiére ainsi que l’augmentation considérable des puissances de calcul a contribué &
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’apparition de.nombreux codes de Monte-Carlo tei"s qfte EGS4 [NELSS] EGS4/BEAM R

[ROGY5], EGSnrc [KAWO00], MCNP4 [BRI0O0], ‘ PENELOPE [SAL08] ‘»i_D'es_.
“améliorations continues leur ont permis de s 1mposer dans le domalne de la dos1met1 1€.

Au cours des trente derniéres années, de nombreux-travaux ont. porte sur la sunula’txon- ‘des

faisceaux de particules issus des accélérateurs linéaires utilisés en radiothérapie; Au départ,

seules de tres s1mples géométries ont pu étre modehsecs en raison de la- puxssmcc de cal(,ul

- des ordinateurs.

Les années 80 sont mafquées par les premieres modélisations 60m‘plétes des.' tétes d"i.rradiat‘i'on.‘
des accélérateurs linéaires ; on peut citer, en 1eference les travaux de Patau et al [PAT78]

Nilsson et Brahme [NIL81], Peti et al [PET83] et Mohan [MOHSS] Il -est dcsommls_
p0551ble de modéliser les géométries les plus complexes de - la c1ble aux systcmcs dc

collimation. Enfin les années 2000, sont les années- au cours des quelles se'_generallse

Tutilisation de collimateur multilames sur les accélérateurs de ;rédi.dthérapig[DEY99,

HARO02, VANO03]...

Figure 11.8: Représentation d’une simulation Monte- Carlo des inter actions des pari l‘l(.ll/@b avec /es
e/ements de la téte d’un accélérateur :
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CHAPITRE ITI

Matériel et Méthodes

III.1 Introduction
Dans ce chapltxe nous allons voir si les variations dans les densltes electlomqucs Lelatlvcs dcs
mlheux peuvent influer sur la précision des algorlthmes de calculs dc dose des talsccaux de -

photons dans les situations heterogenes Les varla’uons des densues elecuomques lelatlves des

-milieux eqmvalent tissu peuvent étre induites pa1 Ik Varlatlons dans la tension ut1hsee 1015 de

I’acquisition des coupes scans.

"Une compalalson est effectuee entre les d1str1but1ons de doses pour dlffelentq f’lntomeq '

heterogenes calculees avec différentes courbes de cahb1at10n des r10mb1es CT

- Les fantémes sont représentés géométriquement a. ’aide du- systeme de plamhcahon de.

‘traitement afin de calculer les doses aux interfaces et les. proﬁls de dose avec I’algorithme: dé.

calcul de dose habituellement utilisé en routine clinique.. Les densités électroniques affectées
correspondent aux densités moyennes réelles des matériaux du fantéme et celles calculées &

partir-des différentes courbes de calibration CT.

Les situations hétérogeénes- étudiées portent sur des cavités d’air, de poumon et d’os situdes 4 . -

I’intérieur d’un fantome équivalent eau. Les calculs des distributions de doses sont effectués’

“sur ces fantémes, préalablement imagés sur le scanner CT, avec différentes-courbes CT- et

comparées aux distributions de dose calculées avec la:coutbe de-calibration CT de référence.

Dans ce qui suit, nous allons présenter le matériel utilisé et la nléfliodologie‘adoptée pour,-

réaliser le travail:

I11.2 Matériel -

g III 2.1 Scanner « Brllllance 16 Blg Bore »

En 2010 le service de radlotheraple du Centre Anti Cance1 de BLIDA (CAC—Bhda) a Inbldllb

_un scanner dédié, le scanner « Brilliance 16 big bore » de Phlhps Ce scannel de: ladlothCl aplc .

permet I’acquisition 3D des contours externes et des structures anatomiquies'des patlents. (_Ees'-‘_-'

derniers sont alors utilisés pour la simulation virtuelle des traitements de radiothérapie et le

.calcul des distributions de dose.
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‘distance de 50 cm entre les deux lasers L’installatio ‘

.La performance de ce systéme d’i 1mager1e ainsi que la pulssance des loglc1els d explomtron -

permettent d’augmenter la précision des tr aitements de rad1otherap1e

~Son’ large tunnel, d’un diamétre de 85 cm (contre 70 cm pour les’ scannels dlagnosthucs)

‘permet de réaliser I’ acqulsmon des coupes scanographlques servant de base au tmtement

tout en gardant les systémes de contention, qui redtusent les* mouvements des patrents lons des
dlfferentes phases du traitement. Le repérage trés précis des tumeurs. et des or ganes a usques,
via ce scanner, permet d’optimiser la bahsthue des traitements et de protecm au maxnnum

les tlssus sains.

"Ce scanner est doté de déux types de lasers, les 1aser,s_'internes- et les laseré externes; avec'une

St equlpee de tr01s lasers moblles pour
determmer 3 1socentre phy31que La table est en ﬁbre de carbone ‘pouvant supponter un p01d<~
de 295 kg, avec une vitesse de déplacement longltudmal de la table: compnse entle O 5 et .
100mm/s et une vitesse de deplacement verticale ent1e 2,5 et 50 mm/s.- Les parametres
d’acquisition et les caractéristiques de I’installation scanograpluque « B11111ance 16 bw borc »

de Philips sont fegroupés dans le tableau III.1

Figure IIL.1: Scanner de simulation « Brilliance 1 6 Big Bore '_» de Phtilips
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Table‘lu L1 : Parametres d’ acquzsztzon et les caracterzstzques de 1 msta//atzon scanographzque «
Brilliance 16 big bore » de PFili

‘Durée de rotation pour
Pacquisition liélicoidale (s)

Filtration totale (mm Aly

‘No‘mbll-e.des détecteurs v o e 81%
images /tour ‘ ’

1. 2 2 Fantome anthropomorphique CIRS A S
Le fantome anthropomorphique CIRS modéle 002LFC Thorax 51muIant le th01ax avec un -
sein droit est de ‘forme elliptique et simule un thorax d’ un adulte rnoyen (ﬁgme III 2) Il

mesure 30 cm x 30 cm x 20 cm. Le fantdme est constltue’de materlaux equlvalent tlssus

S .
PR S— ) - FrontVien
SN .1ct1$ectwn o themSuction

R R

P

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

OO O

Nem

pusmuasuanmenad -

e {50 e i 3 e,

Flgm e IlL.2a : Fantéme CIRS modeéle 002LFC Figure IIL 2b Scherna detaz//e du fam‘ome C[RS :
: Thorax . modele 002LF T hora,x :

Les inserts sont des tiges interchangeables ‘équivalents—tissué.’ servant‘aussi a introduire une

chambre d’ ‘lonisation pour la mesure directe de la dose. (tableau III 2). Des plaquettes en -

opt1on sont aussi disponibles pour I’ ut1hsat1on d’autres types de d051met1es comme la TLD - 5

(thermolummescent dosimeter), MOSFET (metal- ox1de semlconductorﬁeld effect tlan51st01)
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Une. manutent1on assemblage et une orientation appropr1ee du fantome gt 1endue fac1le avec

Titilisation d'un d1spos1t1f de base pour son maintient ét un bon alignement. Les su1faces du '

fantdme sont marquées pour faciliter T'alignement laser Parm1 les propuetes du fantdme

: anthropornorph1que CIRS:

e la vérification les corrections d'hétérogénéité ;
e la corrélation des uniités Hounsfield aux den51tes electromques
e Ver1ﬁcat10n des distributions de doses surtout dans des zones a r1sque

e Vérification de la dose en profondeur et de la dose absolue

e Détermination des 1sodoses (2D et3D); '
. e Utilisation de d1fferents détecteurs et ‘dosimeétres - (Filmvs‘, Chambre
d’ionisation,...) ; |

® * Vérification individuelle du plan de traitement. . -

- Tableau 1.2 : Valeurs de densité massique et elecn onzque des inser ts

. Densité .- Densité - - Densité
-massique electromq ue, = electromque v
(g/cm’) (cm S 1023) ' rehtlve al'e au s

"Tlssuadlpeux 096 317 0049 -

I11.2.3 Fantome hétérogéne ‘Equivalent-tissu’

:Un fantome de forme cubique a été ‘congu au laborat01re du departement de Phy31que.

,Med1cale du Centre de Recherche Nuclea1re d’Alger par la d1spos1t1on de’ 20 plaques de

PMMA (polyméthacrylate de. methyle de densité 1.2). Ce ‘matériai a’ été cho131 Jpour son"
¢quivalence a I’eau (figure II1.3). Des plaques carrees de 20- cm de .cOté et d’épaisseurs

variables de 1, 2, 5 et 20 cm sont agencées selon notre souha1t Les quatre plaques du mlheu

ont &té trouées pour placer a I’intérieur d’autres mate auXA equlvalents tlssus comme le -
poumon exhale, inhale et os (tableau II1.2). Pour I’air, deux plaques ont &té trouees au mlheu

(ﬁgure I11.3).

Tableau II.3a: Dimensions géométriques des diﬁ’é}*ents milieux.

Air . B Poumon L - Os
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Tableau IIL3b : Valeurs de densités massiques et dimensions de_sdiﬂérents matériau utilisés

Matériau Densnte mflsanue (g /cm )

(a) Differentes plaques (b)Plaque simulant le poumon. . (c ) : Dimensions des .
constituant le fantéme e A - plagues et des cavités ..
‘ hétérogene AT ‘

Figure IIL.3 : Le fantéme hétérogéne ‘Equivalerit-tissu’

III.2.4 Systéme de planification de traitement « TPS »

‘Le service de radiothérapie du Centre Anti Cancer de BLIDA est dote d’un Systeme de .

Plamﬁcatlon de Traitement (TPS) Echpse (Varian, USA) Le TPS Echpse sert & p1epare1 le

_'plan de traltement du patient, grice aux coupes scanographlques du pat1ent il permet Ia_

conversmn des valeurs de Hounsﬁeld sur’ les coupes scanograph1ques en’ den31tes o
electromques Les calculs de dose sont effectués par un algorlthme de supelposmon—
convolut1on prenant en compte les hétérogénéités.

Le TPS dispose d’outils qui permettent de désigner les contours des dlfferentes locations -

:(organe c1ble et organe a risque) et d’outils pour créer virtuellement des falsceaux et s1muler :

des irradiations. La distribution peut étre visualisée en forme .de courbes 1sodoses dans les '
coupes scannographiques et affichée en forme graphique de DVH (Dose Volume H1sto<rram)
Il existe aussi la possibilité de générer, grace a lout1l 1nformat1que des DRRs (dlgltally
reconstructed radiographs). L’1mage DRR est reconstru1te a partlr de I’ acqulsmon hehcmdale'
de I’image 3D renfermant les contrastes-tissulaires. Elle { ',nt remplacer le film de sunulatlon ;

anc:lennement placé a coté de I’image de controle sur le negatoscope (ﬁgme III 4)
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DRR

observateur 1

'4;:::::: o
L

Figure I11.4: Principe de la génération de DRR

Les calculs dosimétriques en mode photons sont réalisés a I’aide de I’algorithme AAA
(Anisotropic Analytical Algorithm) version 8.6.15 (Varian Medical System, Palo Alto,USA).
Le modeéle de type « Convolution/Superposition » utilise des données dérivées de simulations
Monte Carlo pour modéliser les photons primaires, la diffusion des photons extra focaux ainsi
que les électrons créés au niveau des éléments diffusants situés dans la téte de 1’accélérateur,
il a été développé par Ulmer et al [ULM96, ULM95].

L’algorithme AAA utilise des parameétres spécifiques pré-calculés d’une unité de traitement
de référence qui vont étre adaptés de maniére optimale avec les données mesurées sous une
unité de traitement clinique afin de construire un espace de phase définissant la fluence et le
spectre en énergie. La correction d’inhomogénéité est mise en ceuvre par la graduation de
photons et d’électrons dispersés de maniére anisotropique, selon la distribution de densité
électronique du tissu traité ainsi que sont voisinage. Tous les paramétres modélisés pour cet
algorithme sont calculés dans un milieu équivalent-eau.

Les expressions physiques fondamentales dans le AAA permettent une convolution
analytique, ce qui réduit de maniére significative le temps de calcul, il tient compte des
hétérogénéités des tissus de manicre anisotropique en 3D dans le voisinage d’un site

d’interaction, d’ou ’origine de nom ‘Anisotropic Analytical Algorithm’.

IT1.2.5 Accélérateur « CLINAC 2100 »
L’accélérateur linéaire de type Clinac 2100C (Varian) a été installé au service de
Radiothérapie-Oncologie du Centre Anti Cancer de Blida en juillet 2006 (figure IIL.5). Il peut

fonctionner soit en mode ‘photon’ ou en mode ‘électron’.
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Cet accélérateur offre deux gammes d’énergie en mode photon (6 et 18MV) et plusieurs
gammes en mode électron (4, 6, 9, 12 et 15 MeV). Il est installé dans une salle dédice

conforme aux normes de radioprotection.

Figure IT1.5: Accélérateur Clinac 2100C (Varian)

La téte de 1’accélérateur comprend plusieurs composants qui influencent la production, la
forme et la localisation du faisceau de photon. Ses composantes essentielles sont la cible a
rayons X, le cone égalisateur et le diffuseur & électron, le collimateur primaire et secondaire
ajustable, le collimateur multi-lames, la chambres d’ionisation monitrices et les filtres en coin

rétractables.

Figure 11L.6:Pupitre de commande de I'accélérateur linéaire (Varian 2100C)
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TI1.3 Méthodes
IIL.3.1 Acquisition des. courbes CT avec le fantome CIR

Pou1 L’acquisition des images scanographiques, le fantome CIRS modele OOZLF C Sem dr01t

est positionné sur la table (figure III. 7). Les différents materlaux sont insérés dans les 1nserts  |

. du fantome en ch0151ssant des points de repére sur le fantémne. Une fois le fantome posmonne ‘

‘nous vérifions. I'inclinaison de la table avec le niveau .a b1lle Par la su1te le d1sp051t1f est

A deplace dans le tunnel, prét & irradiation.

Figure IIL.7 : Schema du dispositif experzmental lors de [ zrradzatzon

du fantome CIRS OOZLF ;.

A l’alde des lasers externes, on positionne le fantéme & tell‘é sorte qﬁe lés'deux lasers

externes dans le plan paralléle a la table (x, y) soient alignés par 1apport au lepe1e (ﬁgme:' |

.III 8). L’ autre Iaser externe selon I’axe z permet de produire une. forme c1rcu1a1re qul doit etre'
alignée avec le cercle qui se trouve sur le fantéme. La table ‘est deplacee au centre du tunnel~

de telle sorte que les lasers internes forment un cercle dans la méme posmon que celle f01mee o

par les lasers externes.

Une fois le fantome lacé a 1 isocentre, 1’acquisition des imaj es ‘est réalisée comme 11 est
. p

'montre sur la figure I11.8. Pour simplifier le procédé, on peut schematlser le. fantome en-

mettant en ‘évidence seulement les inserts des matériaux necessalres pour la ver1ﬁcat1on de la

_hnearlte des nombres Hounsfield du scanner (tabléau TII. 4) Ces inserts do1vent etre_'

préalablement numérotés (figure II1.10).
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Figure I11.9: Vue de face d'une coupe du fantéme Figure I11.10: /mage scanographique de la

CIRS coupe montrant les points de mesure importants

Tableau II1.4: Valeurs de densités massiques des différents matériaux

Position Matériau Densité massique (g/cm3)
1 Eau 1.000
2 Muscle 1.060
3 Air 0.0012
4 Tissu adipeux 0.960
5 Equivalent eau 1.040
6,7,8,9 Poumon 0.210
10 Os 1.040

Plusieurs acquisitions ont été faites avec les différents protocoles et filtres de reconstruction

existants. Pour chaque protocole, on définit les parameétres d’acquisition qui sont : la tension,

Page 36



le courant le pitch, la collimation, 1’épaisseur de coupe, l espace entre les coupes; la ta1lle de:

-la matrlce la taille de champ maximale : FOV et le type de ﬁltre de reconstructlon

- Pour I’étude de la variation des nombres CT pour dlfferents valeurs de tenswns nous avons

procédé comme suit :

¢ Dans la prémiére partie, on cho151t le protocoIe THORAX avec lequel nous avonsl :
falt des acquisitions pour trois tensions différentes.: 90 120 et 140 kV.

. Pour toutes les acqu1smons nous avons fixé la colhmatlon a 16x1 5 mm, une fenetre

| centrée a -100 et de' 1500 de largeur, une epalsseur de coupe de 2 mm et un espace-

entre coupes de 2 mm.

Le tableau I1L.5 regroupe les paramétres d’ acqulsltlon Pour chaque acqulsmon une 1mage est’

sauvegardee en format DICOM

Tableau MLS5: Paramétres d’acquisition du prb{_ocgle_ THORAX

- Temps. " FOV.

Tension Charge Pitch. - .
o .‘rotation (s) (mm)
350
L 0

II1.3.2 Acquisition des images des fantomes heterogenes

Pour le positionnement des plaques ‘équivalant- tlssu néus avons suivi Ies memes etapes

‘ ut111sees pour le fantdme CIRS.

Apres avoir posmonne les fantdmes hétérogénes et les lasers al 1socent1e nous avons adapte

.'pour chaque milieu’ le protocole correspondant Pour chaque acqulsmon une 1mage est'“:

sauvegardee en format DICOM Le procédé est exphque dans le tableau ci- dessous

Tableau .6 : Paramétres d’acquisition et protocd/es sé]ectionnés '

Protocole  Tension kV) Charge (mAs) ' Pitch .
0.813
20,563
S0.813

HIL.3. 2.1 Préparation des plans de traitement . A . ‘
Les fantomes hétérogeénes ont été représentés sous forme de fantomes geometrlques al a1de

du logiciel de planification afin de calculer les doses aug : ;erfaces et les pxoﬁls de dose Les ‘_

Page 37



densités électroniques affectées correspondent aux densntes moyennes des matenaux du
fantéme réel (figure II11.11-14).

Nous avons simulé les mémes conditions d’irradiation en faisant varier la courbe de

calibration du scanner parmi celles acquises avec:le fdntéme CIRS: ‘Les conditions de

‘planification sont : 6tallles de champ : (1x1), (2x2) '3x3) (4x4) (8*(8) (IOXIO) dlstance

source-Peau, DSP 100 cm, -faisceau de photons de 6 MV: courbes’ de cahb1at1on CT: CIRS..
90°kV, CIRS 120 kV, CIRS 140 kV et 300 UM (Unité Monlteul) plescuts pour tous lcs"
fantémes.
Une grllle de calcul sufﬁsamment fine, de 2x2x2 mm , A €té ut1hsee Nous avons enﬁn Leleve 5

les valeurs de la dose en p1ofondeur sur l’axe central et des p1oﬁls de dose pour les

g profondeurs de 1.5,3,5,8.5, 10 et.15 cm.

v Fardy ] ol
o fraicec :a’l el

Figure IN1.11: Coupes sagittale, coronale et transversale du fantome ex/za{eis;’iinulées surle TPS .
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Figure 111.14 : Coupe transversale montrant | ‘irradiation du fantéme OS simulé sur le TPS"
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CHAPITRE TV ~
Résultats et Discus's'iolri's

IV.1 Introduction

'Dans ce chapitre, nous allons présenter et discuter les dlfferents resultats expeumentaux

obtenus concernant le calcul des distributions de doses effectues avec I’ algouthme de calcul
de dose AAA du syst¢éme de planning de traitement. E. -Allpse' de Varlan pour des. fantornes -
heterogenes en utilisant des courbes de calibration CT acqulses avec dlfferentes tensmns (90 L

kV, 120 kV et 140 kV). Les distributions de doses ont été calculees pour - le fa1sceau de:

“photon de 6 MV délivré par I’accélérateur Varian Clinac 2100C Les cou1bes de cahbratlon B

CT ont été réalisées, avec le fantéme CIRS, sur le scanne1 B11ll1ance 16 Big bore de PhlhpS

- dédi€ a la radiothérapie ainsi que les i 1mage CT des fantomes heterogenes

Pour pouvoir évaluer I’effet de ’utilisation d’une courbe de cahbratmn CT mesmee a une‘

‘-'tensmn dlfferente de celle utilisée pendant I’acquisition’ des données pat1ent nous avons, -

calculs, avec le TPS, des distributions de doses en - plesence de cavité hetelogenes de *

dlffelentes densités (air, poumon et 0s) pour dlfferentes ta111es de champs (Lx1, 2x2, 3><3 _

-4><4 8x8 et 10x10 cm®). Nous avons choisi sur une plaoe de taﬂle de champ allant jusqu’a’
1x1 cm? afin de voir I’ effet de la variation de la courbe CT en presence de la double rupture

sde 1? equ1hb1e ¢lectronique introduite pai la présence de- ‘cavité de faible densité’ (an poumon) ;

et par la petite taille de champ (1x1, 2x2, 3x3, 4x4 cm ).

~IV 2 Présentation des courbes CT

La‘courbe qui relie les unités Hounsfield aux den31tes electromques s appelle combe de
calibration CT. Cette courbe est utilisée.par le TPS pour "c nvertlr les Un1tes Hounsﬁeld (UH) '
en den51tes €lectroniques de maniére- a prendre en compte cette dens1te t1ssulaue dans le

calcul de la distribution de dose. La Figure IV.1 montre un exemple de courbe d’etalonnage .  '

_de la den51te electromque en fonction des Unités Hounsﬁeld utilisée par le TPS Ecl1pse® '

Page 41



| i ]! -
- Cancel |

S Pings

Figure IV.1 : Courbe d ‘étalonnage z‘mplémenté’e dans le TPS Eclipse®

-Gréce aux images scanographlques du fantéme CIRS modele ‘002LFC Thorax nous avons

établi les courbes de cahbratlon pour un protocole d’acqu1s1t10n THORAX a dlffeIentes
tensmns d’ahmentatlon du tube (90kV, 120kV et 140kV)j La ﬁgure ci- dessous 1eg10upe les -

d1fferentes courbes de calibration.

1500 ‘ .
: Protocole THORAX ~_”;_,CT(90kv).
1000
mmCT(lZOkV)'
. 500 T-«:-CT(1401<V)
~
o o
E G 1,5 2
2
: £ .-500
E—‘
(&S]
L -1000
£
=
-1500 .
Densité massique(g/cm3) -

Figure IV.2 . Courbes d’étalonnage pour un protocole a’ acquzsztzon THORAX :

a différentes tenszons
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. Nous remarquons la forme bilinéaire du tracé de chaque courbe avec une pame hneane pour.

les tissus mous et une autre pour les structures denses. A partn de I’ analyse des combes nous

constatons une légere différence entre les valeurs des UH pour les poumons et une d1ffe1 ence- | .

.importante pourl 0s.

IV.3 Effet de la présence d'une cavité hétérogéne sur la. distribution de dOSe en

proforideur ‘ o
Les ﬁgures IV.3, IV.4 et IV.5 montrent les courbes de doses en profondeur pour dlfferentes

tailles de champs en présence de cav1tes d’air, poumon et os. Ces .courbes ont ete calculeesf

.avec une courbe de calibration CT acqu1se a une tension de 90 kV

: 0 e 11
< 100 ! —2X2
o 80 c.—_»m-3X3
S s 44,
S 60 -
B o e @G .
‘o 40 = |
2 s 10X10
=]
/A 20 -
0 ¥ ) Y sy e
0 5 10 5 o 20
Profondeur (cm) ' '

Figure IV.3 : Courbes dé doses en profondeur pour dszerenres z‘azlles de champs

en présence de cavités d air

120 . w it o elxd
‘ - 22
f\; 100 et 3% 3
2 80 s
E ‘ mngxg
T 60 'wmlelO
8 s
o 40
w .
(=}
] 20 -
0 . g ® T o T . ¥ 1
0o . 5 10- . 15 20

Profondeur (crh) “ v

Flgure IV.4 : Courbes de doses en profondeur pour dszerentes tailles de champs

en presence du pOle’l’lOl’l
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les tissus mous et une autre pour les structures denses. A part1r de P analyse des combes nous '

1mp011ante pour I’os..

profondeur

Les figures IV3, IV4 et IVS montrent les courbes de doses én plotondeul _pour. chttucnm.

IV.3 Effet de la présence d'une cavité hétérogene sur

Nous remarquons la forme bilinéaire du tracé de chaque courbe avec une paxtle lmeane pour

constatons une légere différence entre les valeurs des UI—I pour les poumons.ct une dlftcxcncc“;;

_ tailles de champs en présence de cavités' d’ air, poumon et 0s. 'Cés coulbes ont été calc

avec une courbe de calibration CT acquise 4 une tension de 90 kV.

120 e 1x1
~ 100 ' VA
§ ) A
q>) 80 -3x-3‘
= 4x4
T 60
T s @y 8
o 40 '
@ #+:10x10
=) C
2 20 -

0 . e —
0 5 10 .15 20
Profondeur (cm) :

Floule V.3 . Courbes de doses en profondeur poui dlﬁ’erentes fazlles de c/mmps

en présence de cavités d’air .

Dose relative (%)

juny
N B (&) @ o .
o o (@] (@] o o

e l>-</
i
=3x3
e 4304
v 8%8

Profondeur:(é}n 5

~ Figure IV.4 : Courbes de doses en profondeur pour a’zjj‘erentes tml[es de c/mmps

en pi”esence du poumon

‘la’ distribution de dose en
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Figure IV.5 : Courbes de doses en profondeur pour dl'fféi’élgt‘(fS tailles de c_hampS‘

en présence de cavités.d’os-

P apres les figures ci- dessus nous remarquons que lorsqu un farsceau de photons passe- a'

travers des milieux de différentes densités, la transmlssmn la dlffusron laterale et la

- rétrodiffusion changent. Si le faisceau passe d’un milieu de densité proche de I’unité (eau -

muscle, tissus mous, ...) vers un milieu de trés faible densne (poumon air, ...), les électrons

secondaires produits par les photons du faisceau incident auront un parcours plus eleve que

‘dans le milieu de densité unitaire et par conséquent’ leur pouvon de penetratron sera plus ‘

élevé. Par contre, si le falsceau passe d’un milieu de dens1te superleure a celle de I’ eau (os)‘

Vers un milieu de densité égale ou proche de celle de I’-é‘ les electrons secondanes prodults '

par les photons incidents auront-un parcours plus falble que "celu1 qu 1ls aurarent dans I’ eau et

leur pénétration sera plus faible. Il en résulte que lorsque le falsceau de photons passe d’un“ :

.mrheu equrvalent -eau vers un milieu plus dense ou moins dense que I’eau, .la drffusron en‘
‘profondeur et en direction laterale des électrons seconda1res sera modrﬂee ce qul va causer- B

des changements dans le dépot-d’ energ1e et par consequent dans la dose absorbee

Si on con51dere un faisceau- incident qui traverse une .zone de falble densité (an poumon)

."1nseree dans un m111eu equlvalent-eau on observe d’abord un affalssement (bulld down) dans. -

la zone de falble densité pu1s un rehaussement (bulld -up) dans la zone de’ densrte plus orande' ’

(eau) L’affaissement est dfi 4 ’augmentation du parcours des electrons induit pa1 la- variation

‘de la densité (densité plus faible donc parcours plus grand). Cette zone est une région de sous -

dosage. La magnitude de I’ affalssement et du rehaussemént depend dela den51te de la cavité

:. hétérogene. Pour une méme taille de champ, les valeurs de 1* affarssement et du 1ehaussement'

augmentent lorsque la densité de la cavité diminue.
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-du faisceau). A I’ ethbre €lectronique, la relation ent

Dans les rendements en profondeur calculés pour dcs cav1tes de falble densxte (axr poumon)

- illustrés par les figures VL3 et IV:4, la zone de rehaussement est smleeJuste en dessous de la

cavité et correspond 4 la zone de desethbre electronlque ou la dose absoxbee auomcnte
Jusqu a atteindre un maximum: Cette augmentation de h dose cst due a la dlﬂlantJOn du
parcoms des électrons secondairé qm so1tent de la cav1te Cette zone est une - ICC’IOH de

sur dosawe

L’équilibre elcctromque est un phénoméne tudlmensmnnel qul sous entend un cthbre

longitudinal (le long de I’axe du faisceau) et un equlhble late1a1 (pelpendlculauement a I axe

a: ﬂuence enerOethue en photons et

la dose est linéaire. . : e L e

Les conditions idéales de dépét d’ énergie sont réunies en presence d’un falsceau Iarce A l axe
du fa1sce'1u juste aprés le bulId—up et dans un 1mheu homogene de: denmte égale & 1 donc

Peau. En effet; dans ces conditions, la diffusion et la retrodlffuswn sont ma‘{mnles Amm

_avec la. rupture de I’ equlhbre €lectronique latérale- 1ndmte par la reduct1on de la tallIe du
champ (< 4x4 cm?®) Deffet 1ehaussement/affmssement (budd up/budd-down) Au niv_e'au. des

interfaces s’accentue.

De la méme f'lgon lorsqu’un faisceau de photons travelse une zone de forte denslte (os)'{-'

mseree dans un milieu eqmvalent -eau, on observe un rehaussement (budd -up) dans la zone de

den31te plus grande (os) puis un affaissement (build- down) dans 1:1 zonc de plus t'uble denslto

(eau). Ce phénomene est illustré par la figure IV.5.
A partir de ces résultats, nous remar quons que les doses calculces sont Sx.ﬂSIb les 4 Ta. coyrbe

de C’lhbl ation utilisée. Ceci pourrait avoir un impact sur h p1e0131on de la dose délivrée. »

IV.4 Effet de la variation dé la courbe CT sur la dose en pr ofondeur ’

.Dans ce qu1 suit, nous -allons présenter les courbes de: 1endement en plofondems aveg les

différentes courbes de calibration (90 kV, 120 kV et 140 kV) Nous presentelons ap_s& les

ecarts obtenus entre- les différentes courbes af'n drét dLer lmﬂuence de la courbe'de.

ealibration sur la dose. Nous avons choisi de tracer Ies resultats concex nant 3 hamps lxl :
cm , 3x3 cm? et 10x10 cm? pour les trois milieux (alr poumon et os) Un tableau recapxtulatlf
de tous les résultats pour tous les champs pris en conSIderatlon dans ce. tlavaxl sera aL_11581

presente
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IV.4'.1 Cavité ‘Air’ S o o
Les ﬁgures IV.6a, IV.7a et IV.8a représentent les rendements en profondeurs obtenus pom
différentes tensions en présence d’une cavité ‘Air’ pour 3 tallles de Champs ( lecm 3~<3cm et

10x10cm®). Les écarts de dose relative entre les dlfferentes combes sont Lepxesentes pom

" chaque taille de champ (f igures IV.6b, IV.7b et IV. Sb)

120. , ° _ L eemgOKY 6 | ==120-90
' ' wwesn 120KV _ 3] | e 140-90
e 1 40KV & 4 | s g0 520 |
2 3 p ® ‘
g 1A
o AN
%’. 1 {3 X _
S 0 44 -
AR —
o 1
o
8.2 -
m .
0 - i =3 9
0 5 0. 15 20 25 4l “g -
Profondeur(cm) - 2 -Profoxi'dgur (cm)
* FigureIV.6a : Rendement en profondeur dans ng 6b: Ecartv de dose en p;ojoua’eur

différentes regzons de densztes différentes (eau —
mr— eai) pour un fazsceau de photons, un taille de
champ IxIcm’et d ﬁ’e/ entes tensions.

ité d'air et un (,/mnlp ]t]cm“ P

L i : o, =90 kV N R P
— 2 B TR
100 12,01(\/ S ey TAOG) o
- s 1 4.0 KV =15 - P e ]
S - 0 " © et 1401120 .
—80 BT 3 %
g 5 -
= 5"0,5"“
560 :5,
Sa0 | g 0
40 -
S 30,5 5
: 20 - 5wt
s
0 1 T = -1’5- §
0 5 10 - 15 20 2 o ' S
Profondeur (cm) - PrqfonQeur(cm)
Figu:re IV.7a : Rendement en profondeur dans Figure IV 7b Ecarts de dose en pr ofondeu;

différentes régions de densités différentes (ecu — ‘cavité a’ air et un c/mmp 3x3 cm®?
air- eau) pour un faisceau de'photons, un taille de " E :
champ 3x3cm’ et différentes tensions.
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Figure IV.8a : Rendement en profona’ew dans Figure IV.8b : Ecarts de dose en pz‘qu/zdeu_r'

différentes régions de densités différentes (eau —

champ 10x10 cm’

- ali- eau) pour un faisceau de photons, un taille de

cavité dair’

‘etun champ 10 x10 cm®

A partir des courbes de fendement en profondeur, nOuS relﬁarquons que ces courbes sont -

I’équilibre elecnonlque induite par la présence d’un mlheu de falble den31te et |

-plus importante que la taille du champ est petite. Ceu en raison de |

se1151bles a la courbé de calibration CT utilisée dans le calcul Cette sexlslblhte est d

a doubh, rupture

dutant

de

a talllc du

champ. Les écarts les plus importants sont observés. entre les courbes 140 kv et 170 kv,

surtout pour les tailles de champs < 3x3 cm’ ot les écarts depassent 2.5% (Tqb eau . l)

Tableau IV.1:

Valeur moyenne max et déviation standard des écarts entre les PDD o/)le/m\ avec

différentes courbes de calibration pour une cawtc ‘air’

140 kV - 120 kV

(cmxcm) 120 kV - 90 kV 140 kVu- 9(_)'~kV
e O o e o R N e

1x1 0.163 2484 0700 0247 2876 0599 . 0410 2866 | 1118

2x2 0i104 "1 LTRIE B 035 G500 1703 10383 0404’ 2861 0.762
33 0I84 1812, 043 019 1346 0344 0384 | 2960 [ o581
N o147 e 1878 04 G 0.832 0301  .0372 TE35T . 036 | :

8x8 0041 | -1710° | 0241 0287 0767 0212 0357 - 1377, 0234
10x10 ¢ o066 | L-_1';,6_38.”;; 0o3dT omEerl Y oA 0008 038 1304 0351

"A partlr des valeurs des ecarts maximums presentes dans le tableau V.1 nous rem

arquons que

les écar ts les plus lmportants ont été enregistrés pour au mveau des 1nte1f'1c:es de la cawtc en
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. raison de I’ accroissement de la ﬂuence des electrons secondalres et qui sont responsables du'

phénoménes build- down/bulld -up. Lorsque la tallle du champ augmente ces ecuts se

, 1edulsent en dessous de 2%. Au dela de la cavité d’air, les ecarts de dose pour lc-:s combcs dc <

dose en: profondeur, calculees avec les différentes courbes CT pour toutes Ies tallles,de":"

champs sont inférieurs a + 1%.

V1.4.2 Cavité 'Poumon’

Les figures IV.9a, IV.10a et IV.11a représentent les rendemenits en p‘l'OfOIldCilrS 6btenus pour

différentes tensions en présence d’une cavité poumon pOul 3 champs (1\1cm°, 3x3em’ et
lelOcm) Les écarts entre les différentes courbes sont lepresentes pom chaque'taille de

champ (ﬁgures IV.9b, IV.10b et IV.11b).

120,00 - - =90 kv

g ’ ; 8 E

5 60,00 - 1

= o
-9 40,00 - 'g

% a

3 20,00 - S

8 R 200 -

0,00 - ) ;
10 20 -3,00 £ ‘
Profondeur (¢m) .o ’ Profondeur (cm)
F igure IV.9a: Rendement en profondeur dans Fi 1g111 eIV.9b.: Ecarts de dase en pr. OfOII[/eLH

" différentes régions de densités différentes (eau — A ‘cavité Poumon et un c/mmp 1 x] cm_: N

poumon- eau) pour un faisceau de photons, un
77 2
taille de champ Ixlcm

w120-90 - |
R -10) 144 i ) )
s 140-90 .
o 1 20KV ‘ o
— 140-120
v 140KV S
N
e
? b o
8\_J "‘\ =}
8] v, (%)
2 . o .
?j-__\ -
(=) oy =
- Q
=
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' - rofondeur (cm
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Figure IV.10a : Rendement en profondeur dans Floure IV. 10b Ecarts de dose en.p; ofonc/em

“différentes régions de densités différentes (eau — ca\ ié Poumon et'un c/mmp 3 \3 em®

poumon- eaw) pour un faisceau de photons, un
. ¥ & 2
taille de champ 3x3cm
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. Flgure IV.11a : Rendement en profondeur dans Figure IV 11b : Ecarts de dose en pr o/ondeuz ‘

différentes régions de densités différentes (eau — cawte Poumon etun c/zamp 10 x10 cim’
pounon- eaw) pour un faisceau de photons, un . :
' taille de champ 10x10cm’

A partir des figures.ci dessus, nous remarquons 1a- aussi que les courbes de rendement: en:

profondeur en présence de la cavité poumon sont sensibles'a la courbe deé calibration CT
utilisée dans le calcul. Comme la cavité poumon est un milieu de faible densitg, la sensibilité
est d’autant plus importante que la taille du champ est petite & cause de la double rupture de

I"équilibre électronique induite par la présence d’un mili‘eu de faible d‘ensité et -h taille du

champ comme dans le cas de la cavité d’air. Nous remarquons que les combes de Jendemem

en profondeur calculées avec différentes courbes CT presentent des dxffelences pom les

‘petits champs, au niveau des interfaces eau- poumon q‘ 1-peuvent attemdle ]usqu a2.5%. Les

écarts les plus 1mportants sont observés entre les courbes 140 KV et 90 kV (Tableau Iv: ’7) Au..

dela de la cavité poumon les écarts restent inférieurs a '+ 2%

Tableau IV.2 : Valeur moyenne, max et déviation Stana'm*d des écar ts entre /es PDD ob{enus dvec
différentes courbes de calibration pour une cavité . ‘poumon:’-

(cmxcm) 20kV-90 kv 140 kv 90 kv . >._1‘40 KV -120 KV,
_ KL AL h) e A h) ,,,(,\(A)) Lo (%), A,m,.{‘(%)-. O
ba 0238 [ 2535 | 1471 0425 - 2.285 - lag 0185 0440 | 0092
Ao T R e ,‘1;:896 0884 0153 -0352. 0.065
33 0603 1582 0688 0730 1715 | 0.687 0127 - -0.356 - 0.064
e ) 1642 05870 ooy iigs . oses -0.130" riEee. D62
8x8 -0.856° ' 1.634 0.487 -0.974 | -1.744 10.501 -'0.1'_18_ 20.409 10,059
10x10 7 10849 1E31 04790 0951 -1_._662". ffo._4_93 7 -0.102 - -0426 ".0.063
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Dans’ des champs d’irradiation suffisamment grands pour assurer 1 equlllbre elecllomque

g latéral (8%8 cm?, 10x10 cm %, la dose déposée dans le poumon augmente par 1app01t ila dose

déposée dans I’eau. En présence de petits champs d’ madlatlon (1x1 cm 2x2 cm? et 3x3 un )'
d’autres effets tendent a faire decrmtre la dose deposee dans le- poumon notamment la

proportion du diffusé et le manque d’ équilibre electromqué latéral.

1V.4.3 Cavité 'os'

Le troisiéme milieu considéré est 1’os. Nous avons,. pour cela, suivi la méme demaxchc quc

précédemment. Nous nous intéressons ici aux falsceaux t1avelsant une mtel face orthooonal ea

leur axe. Nous étudions cette situation sur un fantom omp_c_)_se d’une couche d’eau et d’une

couche d’os, traversées dansv cet ordre par le fa1sceau.

120 - —_ 0,400 -
=100 - o s 120 kV » '
§10 [/ - < 0200 -
o 80 - : S
I= | A ® 5000 :
S 60 g 0,000
£ N
o .40 -~ T -0,200
A £
a 20 - ¥ S
1 -0,400 -
0 i 1 ) . e
0 10 20 | -0,600 - .
Profondeur (cm) R ) Profondeur (cm)
. Figure IV.12a : Rendement en profondeur dans Figure IV.12b - Eca/ 1s de dose en pr 0/0/1c/eu1

les régions (eau —os- eau) pour un faisceau de . cavité 0s’ et un c,/mmp 1xlem’™
i7i 2 . @a O )
photons, un taille de champ Ixlcm

120-90 . -
~140-90
wo 140-120

:120 " —T0 D34
e ] 2.0 KV
w140 kV

funy
o
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3 40 i BT g
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8 20 - , 5
O H i 1 )
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Figure IV.13a : Rendement en profondeur dans les Figure IV.13b : Ecarts de dose en profondeur
régions (eau —os- eau) pour un faisceau de . ‘cavité os' et un champ 3 x3 cm’’ -
photons, un taille de champ 3x3cm
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g Fioure IV.14a : Rendement en profondeur dans les F'loure IV 14b Ecarts de dosc en pi o/onc/eu;

régions (eau —os- eau) pour un faisceau de ‘cavité os " et un c/mmp 10x10. cm™”
photons, un taille de champ 10x10cm’ C '

A partir des figures 1V.12b, IV. 13b IV.14b, qui comparent les 1esultats obtcnus par un
faisceau étroit (pour les tailles de champs : 1x1 cm?, 3x3 cm ) et par un faisccau Iai oc (pom la

taille de champ: 10x10 ecm?).et pour les trois tensions (90kV, 120kV, 140kV) et des résultats

des €carts réportés sur le tableau IV.3, nous iemarquons que dans le cas de la cavité 'os' la

tension d’acquisition des courbes CT n’influence pas les distributions de dose en profcindeiu‘

ol les écarts restent mferieurs a+05%a toutes les piofondew pOLlI toutes Ies t"ullcs de

champ. : : .. o ,A S

Tableau IV.3 : Valew moyenne, max et déviation standard des ec‘m ts entre les PDD obtenus avee -
différentes courbes de calibration pour une cavité d’ os

(cmxcm) ’ 120 kV -90 kV 140 kV,-' 9,0 kv O 140 kV - 120 kv~

A0 mnx%) Lo ma\(A))' D) 6 M%) Bei(B) . o
Ix1 - -0.064  -0360 0141  -0.203 ' .0.498 o"isi 0140 0.404.. 00076 -
B0 F 00087 O Ay O 6 Ae o 0158 0,366 7.20.060
33 0003 0326 . 0130 0115 0385 . 0151 - 0112 - 0373 0071
"Zix'q"' L DB RO URET ) ) __‘,-0136-8. ST 0108 20349 7 0,069
88 - 0.038 0316  0.124  -0.060 ‘..':.—0'."3‘38' 0.147 0098 0311 0058 _
1010 & TR0017.2 5 0gRs 0 g R 0315 . 0141 0,091 <0.307 . 0:066 °

IV .4. 4 Récapitulation

La présence d’une cavité hétérogene dans un fantéme d eau peitmbe de rac;on nnpomantc

" surtout pour les petites tailles de champs en raison de la rupture de 1 equllibie elecuomque 3

latéral et c’est pour cela qu’ on observe un affaissement_(buil,d-down),_dans la zone .de faible:
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densrce puis un rehaussement (build- -up) dans la zone de den31te plus g1ande au n1veau des :

.Interfaces. Une explication de cette' différence se trouve dans le theo1eme de Fano [AAPM

2004] qui dit en effet que dans un milieu sufﬁsamment etendu p0881blement hetelooene B

densité, mais homogéne en composition, si la ﬂuence en photons pnmaues eést Ia méme -
partout alors la dose est constante. En effet, si la ﬂuence est la. méme paltout alors les flux -
electromques sont €galement partout identiques, et il en va de: meme pou1 la-dose. 01 au
centre d’un faisceau large la fluence peut étre con'1de1ee constante dans  une’ zone ,
sufﬁsamment étendue autour de I’axe du faisceau. On peut. egalement la con31de1er constante '

avec la profondeur avant et aprés I’interface, son attenuatlon étant trés lente Les COHdlthHS

du théoréme précité sont donc réunies, ce qui explique la faible varlatlon de dose ar 1nte1face i

En revanche, dans le cas d’un faisceau étroit, la fluence pumaue n est pas constante sur une ..

assez grande largeur. Les flux electronlques latéraux ne sont donc pas equ111b1 és.: C’ est e qu1

-exphque le saut de dose a I’interface sur les figures.

Par consequent les doses en profondeur calculées avec dlfferentes courbes CT plesentent des

dlffelences notables pour les champs de petltes dlrnensmns pu1sque dans le p1ocessus de T

calcul de dose dans le TPS, les densités sont calculées a paf[u des nombres CT &t les écarts

.enne les nomb1es CT sont plus importants pour les milieux peu denses

Globalement les écarts entre les doses calculées avec dlfferentes courbes de cahblatlon sont '

relativement plus importants pour les m111eux de faibles den51tes (air, poumon) Les écarts les '

plus importants ont été enregistrés pour les ‘points de calcul 31tues au nlveau des 1nte1faces
eau-air, en raison de la rupture de-1’équilibre electromque latéral, ot nous avons. emeglstre des ‘

ecarts pouvant attelndre +5%,

Pour la cavité 0s, les écarts rencontrés pour les différents.p omts quo1que 1nfe11euls a 2% ne .
do1vent pas étre négligés car ils peuvent s *ajouter & d’autres’sources d’erleurs et contnbuer a

augmenter 1”écart entre la dose délivrée et la dose prescrite dont Ia tolerance est de 5%

IV 5 Effet de la variation de la courbe CT sur les profils de dose .

‘Le méme travail fait précédemment pour- les PDD est falt avec-les proﬁls de dose pour les ;

trois hétérogénéités ‘Air, Poumon et Os’. Les proﬁls de dose ont ete calcules dans les'

-d1ffe1entes zones (avant la cavité, dans la cavité et apres la cav1te) comme 1llust1e su1 la' :

ﬁgure ci- dessous
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Figure IV.15 : Régions de mesure des profils de dose

IV.5.1 Cavité d’air

La figure IV.16 montre les profils de dose, a dlfferentes pro ondeurs (1. 5 3,8. 5 10 et 15 cm)

pour une taille de champ de 1x1 cm? calculés avec une courbe de cahbratlon mesulee a 90

" kV. Les €carts de dose relative entre les profils calcules avec d1fferentes courbes de -,.

cahbratmn CT (90, 120 et 140 kV) sont illustrés par la ﬁgure IV 17

120 - | e 1.5
o wtemmn 3,0
w85
| e 10,00
X -
N/
[«5]
%]
[=]
a
I
-5 -3 3 5
Distance a l'axe (cm)

F igure IV.16: Profils de dose dans les régions (eau —dir- eau) pour un fazsceau a’e phoiom
une taille de champ 1x1 cmz : ;

Nous remarquons que les profils de dose calculés ont une; allu1e gausmenne (1nex1stence du

plateau de dose) en raison du manque de 1’ équilibre electromque laterale Ce manque est en -
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relation avec la diminution de taille du champ. Le tableau IV 4 1eg1oupe les ecaI ts moyens et

les ecarts maximums ainsi que les déviations standards. |

20 =15
T
j —
& e 10,00 -
2 i 15,0 S
2 e
'_'g g .-—-:;)u}f‘ e —_—. "é ol
e
2 £
=
-15
" '20, . o : :
. Dj 3T Distance al'a ~ g A b
N Distance all axe (cm) . . ; xe (cm) : Dist_aﬂl:% 3 I'axe (crn) |-
(@) 120-90 . ' (b) 140-90 - . () 140 120

- Fi 1gux e IV.17: Ecart em‘re les profils obtenus avec les di ﬁ’ez entes courbes de ca/zbi ation -
' pour une taille de champ JxJ cm’. :

Tableau IV.4 : Valeur moyenne, max, min et déviation standard a’es écarts ent; e les profils de. dose -
obtenus avec différentes courbes de calibration en presence d’'une cavzte d’air '
pour une taille de champ 1*1 cm '

l 1.5cm l 3cm . 85cm | . 10cm B l 415'cn’1 o
. . A=120-90 L S
(%) -0.0003 0.028 -0.028 [ 0848 | 0.086
8 max 6.530 13.707 1616 . | 17926 . 4351
8 sin -6.798 -14.187 2226 .| O -1.754 ] T 3068
Ecart type 1.068 2275 0356 - iiifn. 3726 10.679.-
. = . s BEMOOD . i T s
Ao(%) 20.001 0.027 0.028 0864 [ - -0.026
8w | 11.498 9.525 4031 - 18.113 7788
3 min -12.048 -9.709 3768 | 1444 | 9195
Ecart type |- -1.894 1.561 0704 | 3811 . | - 1562
- . o T o e T S
Aug(%). | -0.001 -0.001 0.055 - [ 0.019 T 0112 .
8 ma . 5.034 T 4.665 2606 [ 2205 . [~ 4538
-5 min 57 4364 1748 . | -1.924 7363
Ecart ype| 0839 0.748 0406 ~ [. - 0358 - 1.095

A partlr des courbes des écarts de dose 1llustres par la ﬁgure IV 17 et du tableau IV 4y nous ik
remanuons que, dans toutes les régions des écarts, les plus 1mportants sont e111e01st1es au

niveau de la pénombre qui ‘est une zone de fort gradient de dose ou la moindre variation dans
la position peut conduire a un écart de dose important. Ces ecarts atte1gnent envuon +20%

pour les différences entre les courbes CT 140 kV et 90 kV. Ees écarts Tes' plus 1mp01“tants (> '
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alIant Jusqu’a + 18% au niveau de I’ interface eau-

j'ilS%) sont obtenus dans la zone 2 (au niveau de la cavité d’

alr) ol nous obselvons des ecarts .

air (profondeur 10 cm) pour les d1 FRérerices’

de doses entre les profils calculés avec les courbes CT 120 kV et 90 kV et aussi ceux calcules ,

‘avec’ ‘les courbes CT 140 kV et 90 kV. Pour les dlfferences de doses entre les proﬁls calculés -

avec les courbes CT 140 kV et 120 kV les écarts enregistrés attelgnent JuSqu a%7%.

‘La figure IV.18 montre les proﬁls de dose calculés avec une - coulbe CT de 90 kV a

dlfferentes profondeurs (1.5, 3, 8.5, 10 et 15 cm), pour une tallle de champ 3x3 cm La ﬁgme |

IV.19 illustre les écarts de dose relative entre les proﬁls calculés avec d1fferentes courbes de |

'cahbratlon CT (90, 120 et 140 kV).

Dose(%)

§ s 30

-20
Distance a lYaxe (cm)

1

L Y

s (),
e 1,50

Flgure IV 18 : Profils de dose obtenus avec un falsceau de X6,4a DSPlOO
a une taille de champ 3x3 cm?

Ecart de do_se' felative' (%)

Distaice al'axe (cm)

w

Ecart de dose relative (%)

15

" Distani@ 3

\I'axe (cm)

'
W

,E-cart de dose relative (%) :

8 0 e -
. Distance a 'axe (cm) .

(@) 120-90

(b) !

40-90 -

() '1.40-1'2'0

Figure IV.19: Ecart entre les prof Is obtenus avec les a’zﬁ‘erem‘es courbes de calzb; ation’ . -
pour une taille de champ 3\:3 cm @

Page RR




Les €carts moyens et les écarts maximums ainsi que les déviations standards déterminées a
partir des profils calculés avec les courbes CT 90, 120 et 140 kV sont résumés dans le tableau
ci dessous.

Tableau IV.5 : Valeur moyenne, max, min et déviation standard des écarts entre les profils de dose

obtenus avec différentes courbes de calibration en présence d’une cavité d air
3 % 2
pour une taille de champ 3*3 cm

Profondeurs 1.5cm 3cm 8.5 cm 10 cm 15 cm
A=120-90
Ao (%) -0.017 0.051 -0.068 1.357 0.244
O max 5.535 11.783 1.481 9.808 3.609
O min -6.347 -12.665 -2.021 -4.511 -3.129
Ecart type 0.961 2.168 0.431 2.960 0.800
B=140-90
Apioy(%6) -0.006 0.045 0.130 1.375 -0.072
O max 9.924 8.043 3.543 9.252 9.009
Omin -10.869 -8.854 -3.473 -3.888 -8.794
Ecart type 1.702 1.490 0.899 2.993 1.505
C=140-120
Ao (%) 0.011 -0.006 0.198 0.021 -0.316
0 max 4.470 3.996 2.291 1.649 6.033
O min -4.602 -3.918 -1.696 -1.649 -5.909
Ecart type 0.753 0.707 0.593 0.337 1.239

Comme pour le cas du champ 1x1 cm?, pour toutes les zones, des écarts importants sont
enregistrés au niveau de la région de la pénombre. Nous remarquons aussi que les plus grand
écarts (> £ 10%) sont observés au niveau de la cavité d’air (surtout au niveau de I’interface
eau-air) pour les comparaisons entre les courbes 120 kV — 90 kV et 140 kV — 90 kV. Pour la
zone | (au dessus de la cavité d’air) et en dehors de la région de la pénombre, les écarts sont <
+ 2%. Le méme phénomene est observé au dela de la cavité (zone 3). Pour les comparaisons
entre les courbes 140 kV — 120 kV, nous enregistrons au niveau de la région de la pénombre
des €carts qui peuvent atteindre 6% et en dehors de cette région, les écarts sont < £ 2% pour

toutes les zones.

La derniére taille de champ considérée dans ce travail est le champ 10 x 10 cm?® La figure
suivante montre les profils de dose obtenus avec une courbe CT 90 kV pour une taille de
champ 10x10 cm®. Les écarts de doses sont représentés par la figure IV.21. Pour cette taille de
champ, on a la présence d’un plateau suite a I’existence de 1’équilibre électronique latéral. La
dose diminue en accédant au milieu, on a une augmentation du plateau (partie homogéne et

symétrique) du profil suite au changement du milieu.
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Figure IV.20: Profil de dose obtenu avec un faisceau de X6, 4 DSP100

Ecartde dose relative
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Ecart de dose relative (%)
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Le tableau IV.6 résume les écarts moyens et les écarts maximums ainsi que les déviations

standards obtenus avec les courbes CT 90, 120 et 140 kV.

p—
pr—)
8.5
s 10,0
w150

£

i

axe (cm)

(a) 120-90

Figure IV.21 Ecart entre les profils obtenus avec les différentes courbes de calibration

(b) 140-90

pour une taille de champ 10x10 cm”.

(¢) 140-120
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Tableau IV.6 : Valeur moyenne, max, min et déviation standard des écarts entre les profils de dose
obtenus avec différentes courbes de calibration en présence d’une cavité d'air
; 2
pour une taille de champ 10x10 cm

1.5cm | 3cm 8.5cm 10 cm ’ 15cm
120-90
0 moy -0.043 -0.009 -0.294 -0.165 0.658
0 wins 4.364 12.026 3.573 4.422 2.367
O min -5.603 -11.551 -2.563 -2.452 -3.769
Ecart type 0.856 2.405 0.662 1.253 0.894
140-90
8 inuy -0.008 -0.047. 0.510 -0.236 -0.245
0 max 7.921 7.541 4.679 2.199 6.388
0 win -8.892 -8.500 -7.336 -2.379 -6.753
Ecart type 1.508 1.652 1.344 1.194 1.161
140-120
0 moy 0.035 -0.035 0.809 -0.067 -0.896
0 fiax 3.883 3.110 2.380 2.070 5.892
O min -3.626 -4.486 -5.494 -2.338 -3.455
Ecart type 0.679 0.789 1.244 0.352 1.249

A partir de la figure IV.21 et du tableau IV.6, nous constatons que des écarts > + 5% sont
enregistrés au niveau de la région de la pénombre dans toutes les zones et pour la
comparaison de toutes les courbes CT. Ailleurs, les écarts sont inférieurs a = 3% que I’on

observe au niveau de I’interface eau-air (profondeur 10 cm).

IV.4.2 Cavité poumon

Les figures IV.22-24 représentent les profils de dose et les écarts de dose relative, en présence
d’une cavité poumon, pour les tailles de champs de 1x1 em?, 3x3 cm’ et 10x10 cm’
respectivement. Pour le cas de la cavité poumon, le calcul des profils de dose ont été effectués

uniquement pour les courbes CT 120 kV et 140 kV.

Les écarts moyens et les écarts maximums ainsi que les déviations standards des doses

déterminées a partir des profils calculés avec les courbes CT 120 et 140 kV sont résumés dans

le tableau IV.7.
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- Figure IV.22 : (a) Profils de dose obtenus a une taille de champ Ix1 em’ (cavité poumon)
(b) : Ecart entre les profils obtenus avec les courbes de calibration 120 kV et 140 kV
pour une taille de champ IxI cm’

Dose (%)

~20

Ecart de dose relative (%)

-30
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Figure IV.23 : (a) Profils de dose obtenus a une taille de champ 3x3 cm2 (cavité poumon)
(b) : Ecart entre les profils obtenus avec les courbes de calibration 120 kV et 140 kV
pour une taille de champ 3x3 cm?2
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Figure IV.24 : (a) Profils de dose obtenus g une ta
(b) : Ecart entre les profils obtenus avec les co

Tableau IV.7 : Valewr

obtenus avec deux courbes de calibration en

(a)

“Distanﬂiﬁ l'axe(cm)w - «

(b)

pour une taille de champ 10x10 cm®.

ille de champ 10x10 cm’® (cavité poumon)
urbes de calibration 120 kV et 140 kV

moyenne, max, min et déviation standard des écarts entre les profils de dose
présence d'une cavité ‘poumon’

140-120 | 1.5cm 3em | 85cm | 10 cm 15 cm
1*1
Apoy(%0) -0.034 -0.052 0.004 -0.001 -0.0004
B v 22.394 12.128 11.025 23.104 9.785
0 min -21.926 -12.214 -10.759 -22.530 -9.552
Ecart type 4.546 2.447 2.109 4.085 1.668
3*3
Aoy (%) -0.074 -0.098 0.023 0.010 -0.002
8 max 23.930 14.214 13.199 25.180 7.056
0 min -23.086 -13.827 -13.468 -25.878 -7.307
Ecart type 4.364 2.533 2.286 4.117 1.457
10*10
Ao (%) -0.201 -0.259 0.120 0.015 -0.003
O max 29.476 12.350 12.944 14.812 5.527
0 min -28.625 -11.448 -14.432 -15.944 -5.801
Ecart type 4.668 2.601 2.333 3.360 1.272

Comme dans le cas de la cavité air, les écarts importants sont enregistrés au niveau de la

région de la pénombre, ou ils dépassent + 20%.

Ailleurs, les écarts restent inférieurs a + 3%.

Les résultats pour la cavité poumon sont similaires & ceux de la cavité air puisque toutes les

deux sont des milieux de faible densité et par conséquent, elles présentent des comportements

semblables.
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IV.4.3 Cavité d’os

Les profils de dose, a différentes profondeurs (1.5, 3, 8.5, 10 et 15 cm), pour une taille de
champ de 1x1 ecm® calculés avec une courbe de calibration mesurée a 90 kV en présence
d’une cavité os sont montrés dans la figure IV.25. La figure IV.26 illustre les écarts de dose
relative entre les profils calculés avec différentes courbes de calibration CT (90, 120 et 140

kV). Le tableau IV.8 regroupe les éc

déviations standards pour les profils calculés & différentes profondeurs avec différentes

courbes de calibration CT.

arts moyens et les écarts maximums ainsi que les
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@
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e
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Figure IV.25 : Profil de dose obtenu pour une taille de champ Ix1 cm’ (cavité Os)
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Figure IV.26 Ecart entre les profils obtenus avec les différentes courbes de calibration
pour une taille de champ IxIcm’(cavité 0s)
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Tableau IV.8 : Valeur moyenne, max, min et déviation standard des écarts entre les profils de dose
obtenus avec différentes courbes de calibration en présence d’une cavité ‘os’
. sk 2
pour une taille de champ 1*1 cm

1,5 cm [ 3cm 8,5 cm 10 cm ’ 15 cm
120-90
Aoy(%0) -0,010 -0,044 0,064 -0,013 -0,028
8 max 23,928 0,840 8,460 5,951 3,064
8 min -22,533 -1,848 -6,711 -5,795 -3,356
Ecart type 3,722 0,253 1,231 1,022 -3,357
140-90
Aoy (%) -0,005 -0,051 0,040 -0,035 -0,022
0 max 11,781 0,256 1,165 0,014 3,280
0 min -11,099 -1,334 -0,467 -0,677 -3,446
Ecart type 1,859 0,210 0,204 0,119 0,631
140-120
Aoy (Y0) 0,005 -0,007 -0,023 -0,022 0,005
& max 11,707 0,607 7,211 5,231 0,307
& min -12,451 -0,646 -8,228 -6,069 -0,179
Ecart type 1,956 0,101 1,286 0,979 0,043

A partir de la figure IV.26 et du tableau IV.8, nous remarquons des écarts importants au
niveau de la région de la pénombre qui peuvent dépasser + 20% pour toutes les zones.
Comme pour les cavités précédentes, ses écarts sont présents au niveau de la région de la
pénombre qui est une zone de fort gradient de dose ol la moindre variation dans la position
peut conduire & un €écart de dose important. Le plus grand écart a été enregistré a 1.5 cm de
profondeur a proximité de ’interface eau-os pour une comparaison entre les profils de dose
calculés avec les courbes de calibration 90 kV et 120 kV. Ailleurs, les écarts ne dépassent pas
+£2%.

Pour le profils de dose en présence d’une cavité os, a différentes profondeurs (1.5, 3,85, 10
et 15 cm), calculés avec différentes courbes de calibration CT (90, 120 et 140 kV) pour des
tailles de champs de 3x3 cm®et 10x10 cm?, nous remarquons a partir des figures représentant
les écarts de dose relative pour les comparaisons entre les profils calculés avec différentes
courbes CT (figures IV.29 et IV.30) que les mémes écarts observés pour la taille de champ de

1x1 cm” sont présents au niveau de la région de la pénombre pour toutes les zones.
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Figure IV.27 : Profil de dose obtenu pour une taille Figure IV.28 : Profil de dose obtenu pour
de champ 3x3 cm’ (cavité Os) une taille de champ 10x10 cm’ (cavité Os)

Les écarts les plus importants peuvent atteindre = 20% a 1.5 cm de profondeur a proximité de

I’interface eau-os pour une comparaison entre les profils de dose calculés avec les courbes de
calibration 90 kV et 120 kV (Tableaux IV.9 et IV.10). En dehors de la région de la pénombre

les écarts restent inférieurs a + 1.5%.
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Figure IV.29 Ecart entre les profils obtenus avec les différentes courbes de calibration
. 2 ., r
pour une taille de champ 3x3cm™(cavité os)
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‘Figure IV.30 : Ecart entre.les profils obtenus avec les d‘lﬂéi‘eﬁtes courbes delcalz'bratioiﬁ .
- pour une taille de champ 10x] Ocm’ (cavité os)

Tableau IV.9 : Valeur moyenne, max, min et déviation standard des écarts entre
obtenus avec différentes courbes de calibration en présence d’1

pour une taille de champ 3*3 cp’® -

les profils de dosé

me cavité ‘os’

1,5 em

] 3 cm

8,5 cm

 10em

120-90

[ o 15¢cm -

0 moy

20.006

20.078

0.190

20.020

-0.052

6 max

19.783

0.671

5.690

T 4.080

3.262

5mirln ‘

-18.288

-1.257

4699

4737

3737

1117 &

Ecart type

3.240

0.241

14090

[~ 0906

0.607 .

6moy ‘

0014

-0.084

0.129

-0.0618

20033

C 6mﬂx

9.798

0.303

1.066

0.141

3480

0 n.lin

-9.095

-0.808

-0.509

--0.479

3916

- 1.609

0.215

0.363

0141 . -

: 0.636.. B

Ecart type |-

6 moy

T 0.021

. _0;0(')6”

20.062 -

0,041

0.019

Esmnx‘

9.548

0.500 ..

4.769

4300 -

. 0:221 -

’ 6_min

-10.375

-0.376

-5.370 -.

-4.077

©-0.253".

1.700

0.081

1.081

0.0574 -

‘Ecart type

. 0.861
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. Tableau IV.10 : Valeur moyenne, max, min et déviation standard des écarts enti-e les profils de dbsé '
CoE . obtenus avec différentes courbes de calibration en présence d’une cavité ‘os’ . :
; bpour une taille de champ 10%10 cm’ N o ow Ty
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15cem 3cm l 8.5 cm " 10cm - 15 cm

o : e T

3 moy -0.016 -0.205 0.624 0.112. 70158

8 max 13.991 0.812 4266 - T 6191 3.532

B , -14.967 -1.469 -6.993 . -6.894 40177 |

Ecart type 2.932 0.280 1.272 1.108 . 0.661

. Moo — 6

B sy - 0.0247 -0.198 0.397 -0.205 -0.085

8 mix 6.439 0.567 1.026 | - 2.178 3633

8 min 7710 -0.720 -1.983 - [ -0.853 -4.483

Ecart type 1.434 0.247 0.562 .7 [~ 0202 0.698

e . o . i R
18 moy 0.045 0.007 20229 -0.087 0.066_ -

3 ran 7.392 0.789 5.702 6,046 - 70.183-

8 min T2T 20246 -5.012° 6473 | T 0490 -

Ecart type 1.546 0.096 1.103 - 1.052 0111 .




CONCLUSION - -

Dans le domaine d’ énergie utilisée en tomodensﬂometne I’ attenuatmn des 1ayons X se fait.

.principalement pour les tissus mous par diffusion Compton Par consequent la 1elat1on qu1. .

lie la den31te électronique avec les nombres d’ Hounsﬁeld d01t étre vérifide, Cette relatlon qu1

se tradult sous forme d’ une courbe expérimentale est trés 1mportante car’les systemes de

calcul de la distribution de dose (TPS : Treatment Planmng System) ont besom de la den51te

.“'electromque de chaque voxel pour calcule1 avec p1e0151on la dose dehvree

Pour pouvoir évaluer I’effet de I’utilisation d’une courbe ‘de cahbratlon CT mesmee a une

'tensmn différente de celle utilisée pendant ’acquisition des données patient, nous avons -

calculé, avec le TPS, des dlstrlbuuons de doses en p1esence de cav1te hete1ogenes de

- différentes densités (air, poumon et os) pour différentes tallles de champs (1><1 7><2 3><3 '

4x4, 8x8 et 10x10 cm?). A
Des courbes. de rendement en’profondeurs et des profils de dose ont été calculees avec les o
d1ffelentes courbes de calibration (90 kV, 120 kV et 140 kV) en presence de trois milieux (an |
poumon et 0s). Les résultats des calculs ainsi que les ecarts obtenus enitte les dlffexentes

courbes ont été présentés.

D’apres les courbes de rendements en profondeurs pour dlfferentes tailles de champs nous :
avons constaté que la présence d’une cavité hétérogeéne’ (alr poumon os) dans un fantome

d’eau perturbe de fagon importante la distribution de doses surtout pour les pet1tes tallles de '

-champs. Ceci pourrait avoir un impact sur.la précision de la dose dehvree

Les doses en profondeur calculées avec d1fferentes courbes CT presentent des’ d1ffe1ences 4

importantes pour les champs de petites d1men51ons (Ix1, 2><2 3><3 et 4x4.cm ) pLusque dans B

le processus de calcul de-dose dans le TPS, les den51tes sont calculees a partu des nombIes
CT et les €carts entre les nombres CT: sont plus 1mportants pour les milieux peu denses. Ces :

écarts importants constatés pour les petites tailles de champs sont dus ala double Iuptuxe de :

LI’équilibre électronique latéral induite par la taille du charnp et la p1esence d’une cav1te de ,

'fa1ble denslte
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Les ecarts entre les doses calculees avec différentes courbes de cahbrat1on sont 1elat1vemen‘£

plus importants pour les milieux de faibles densités: (air, poumon) Les écarts Tes plus '

importants ont été enregistrés pour les pomts de calcul situés au nlveau des 1nterfaces eau- au

-0l nous avons enr egistré des écarts pouvant atteindre £5%.

Pour la cavité os, les écarts rencontrés pour les dlfferents pomts qu01que mfeuems a‘?% ne
doivent pas &tre négligés car ils peuvent s’ajouter & d’autres : sources d’erreurs et contr1bue1 a '

augmenter ’écart entre la dose délivrée et la dose prescrlte dont la tolerance est de 5%

Pour les profils de dose; nous remarquons que, dans tou't les reglons des écarts impor tants :
sont enregistrés au niveau de la pénombre qui est une zone de fort gladlent de dose ou la

momdre variation dans la position peut conduire 4 un ecart de dose i 1mportant

Ces ecarts ont atteints 20% pour les hétérogénéités ‘air’ et poumon pour les petites ta1Hes de -

champs mais diminue pour les tailles de champs 1mportants Ils sont de 10% et 5%. ] pour 3x3" )

et 10x10 cm? respectivement. L’écart diminue au fur-et & mesure: que la tallle de champs =

augmente. Le méme comportement a été observé pour la cav1te poumon En plesence de: 1 08,

..nous avons.observé un écart de 20% pour toutes les tailles de champs

A partlr des résultats du présent trava1l nous avons mis en ev1dence la sensibilité du calcul de

.dose en présence d’hétérogénéités, par rapport & la courbe de calibration CT ut1hsee dans le :

TPS Par conséquent, une attention particuliére doit étre accordee alr utlhsatlon .dans les TPS

.de courbes de calibration CT qui permettent de tenir compte des Varlatlons des palamenes ‘

d acqu1s1t1on des données patient avec le scanner CT. Ceci afin de minimiser 1’ e11eu1 due - ala-

couibe de cahbratlon CT qui v1endra S aJouter al 1ncert1tude globale sur la. dose de11v1ee lors -

des traitements par radlotheraple suﬂout dans les reglons tete cou et thmax
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