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Introduction générale

Introduction générale

Le cancer est devenu un probleme majeur de santé. Selon les estimations de

monde sont atteintes de cette maladie.

Mondialement, entre 10 et 20% des traitements par radiothérapie sont effectués par
curiethérapie, ce chiffre tend a augmenter avec I’augmentation des indications de la
curiethérapie avec 1’évolution technologique et informatique, elle reste une technique
importante d’irradiation pour les cancers localisés de petits volumes. Elle consiste
principalement & utiliser des sources radioactives scellées placées a l'intérieur ou au contact
du volume cible via un matériel vecteur ou des applicateurs. En Algérie, la curiethérapie est
devenue une spécialité de traitement en pleine mutation, elle a connu un essor fulgurant par

son taux de participation ou elle contribue & 15/40% de la radiothérapie dont 95% pour le

4onitnnnmd dus AT b haden At §O0/ snnanee 1o donitbnmmannmt Avs Acers <~
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Depuis un siecle, la curiethérapie joue un rdle particulier dans le traitement des cancers.
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a visée conservatrice. Contrairement a la radiothérapie externe ou la source est placée a

[

distance du patient a traiter, la curiethérapie est une technique d’irradiation qui consiste
utiliser des sources radioactives placées dans/au contact du volume tumoral pendant un temps
déterminé ou indéterminé et selon des systémes d’implantation, tels que le systéme de
Manchester développé en 1934 par Paterson et Parker pour la curiethérapie endocavitaire, et
le systtme de Paris défini par Bernard Pierquin, Dutreix et Marinello en 1964 pour la
curiethérapie interstitielle. Cette technique d’irradiation permet de détruire in situ les cellules
malignes en épargnant au mieux les tissus sains, puisque la dose déposée par le faisceau
provenant de la source en traversant le milieu exposé varie de maniére inversement

proportionnelle au carré de la distance.

Les sources radioactives utilisées en curiethérapie sont des sources scellées émettrices
des rayonnements gamma et beta; 1’utilisation de ces sources dans le traitement des cancers
nécessite de connaitre leurs caractéristiques physiques dosimétriques et géométriques : modes

de désintégration, énergies, activités, périodes, longueurs, ... ..



Introduction générale

Pour qu'un traitement en curiethérapie soit fiable et efficace, les doses doivent étre
déterminées avec précision; et pour minimiser les erreurs, il est indispensable d'uniformiser

le langage entre utilisateurs afin de spécifier avec précision l'activité des sources utilisées.

Une spécification précise des sources radioactives en curiethérapie est indispensable au

radiothérapeute pour plusieurs raisons:

e Il faut lui fournir un moyen de comparaison entre les différentes sources proposées par
les fournisseurs et lui permettre de sélectionner celles dont les caractéristiques
conviennent le mieux au type d’application envisagée.

e Ti faut iui faciliter ia comparaison, d’une part, entre les différentes appiications
cliniques qu’il effectue ; d’autre part, entre ces applications et celles d’un autre centre.

e En fin, I'importance de plus en plus grande attachée a la précision dosimétrique dans
I’interprétation des résultats cliniques, et particulierement des incidents ou accidents,
impose une définition plus précise de la spécification des sources. Toutefois, cette
définition doit correspondre & une simplification du langage qui doit étre aussi proche

que possible de celui de la radiothérapie externe.

En curiethérapie, la spécification ou I’étalonnage des sources radioactives s’effectue en
utilisant des chambres d’ionisation équivalentes a celles utilisées en radiothérapie externe :
les chambres Puits et les chambres & cavité d’air pour les mesures dans 1’air [I4EA, 1999],

Aann )b pogs

[IAEA, 2662]. Pour cela, plusicurs méthodes ont é&é développées. Depui
National de Standardisation (NBS) a publié plus d'une vingtaine de documents sur
I'étalonnage des sources radioactives utilisées en curiethérapie en terme d'exposition mesurée

en Roentgens.

En Algérie, jusqua présent D’activité retenue pour le calcul dosimétrique en
curiethérapie dans nos services de radiothérapie, est celle indiquée par le fabricant ; mais
comme des erreurs sont constatées entre la valeur réelle et la valeur indiquée par le

fournisseur une vérification de cette grandeur est nécessaire et méme indispensable [AIE4,
1999], [Bidmead, 2004], [James, 1988], [Larry, 2004].

En 1992, I'étalonnage des sources de curiethérapie haut débit de dose a été mis en
pratique et en 1996, ' ATEA a établi le premier service d'étalonnage pour les sources de *’Cs

de curiethérapie bas débit de dose (BDD), utilisées pour le traitement des cancers

ovnécolooiaues
gynecologiques,
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La méthode Monte Carlo est une méthode statistique basée sur le tirage de nombres

pseudo-aléatoires suivant des lois de probabilit¢ et des fonctions de densité des probabilités

qui décrivent des processus naturels, biologiques ou bien physiques mis en jeu

La résolution d’un probléme probabiliste par la méthode Monte Carlo consiste a

observer le comportement de nombres pseudo-aléatoires choisis de fagon a ce qu’ils simulent

directement les processus physiques qui se produisent, puis & déduire de la conduite de ces

nombres, Ia solution désirée. La méthode de Monte Carlo est donc, particuliérement bien

adaptée dans notre cas, car la simulation de la trajectoire d’une particule reproduit son

comportement dans le milieu en prenant en compte ’aspect stochastique des interactions.

Différents codes de calcul Monte Carlo sont utilisés: EGS4nre, GATE4, MCNPX,

PENELQPE, .... Pour la réalisation de ce travail nous avons choisi le code PENELOPE.

Le présent manuscrit est structuré comme suit :

Le premier chapitre contient une présentation de la curiethérapie, des gi'andeurs
physiques et dosimétriques.

Des genéralités sur les différentes sources radioactives utilisées en curiethérapie, leurs
modes de spécification et ies moyens de contréle, sont réunies dans le deuxiéme
chapitre.

Dans le troisieme chapitre, nous avons présenté les différentes méthodes de calcul de
la dose en curiethérapie et nous avons détaillé la méthode Monte Carlo spécialement le

code PENELOPE : sa structure, son mode de fonctionnement et son modéle physique.

. cmm Ll 3
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Dans le quatriéme chapitre
détermination du débit de kerma pour une source de *’Cs la source CDC1100 fourni
par Amersham. Dans ce travail, le débit de kerma est déterminé en utilisant différentes
approches: la mesure expérimentale, basée sur les recommandations de I’AIEA, le
calcul analytique en utilisant I’hypothése de la source isotropique et la simulation
Monte Carlo en utilisant ie code PENFI.OPE.

Le dernier chapitre rassemble nos résultats et les discussions et nous avons terminé par

une conclusion générale.
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Chapitre 1 La curiethérapie

Chapitre 1
La Curiethérapie

1.1. Historique

La radioactivité n’a pas été inventée par I’homme. Elle a été découverte, il y a un peu
plus d’un siécle, en 1896, par le physicien frangais Henri Becquerel. Ce dernier cherchait a
savoir si les rayons qu’émettaient les sels fluorescents d’uranium étaient les mémes que les
rayons X découverts en 1895 par Wilhelm Roentgen, physicien allemand. Il pensait que les
sels d’uranium, aprés avoir €té¢ excités par la lumiére, émettaient ces rayons X. Quelle ne fut

pas sa surprise lorsqu’a Paris, en mars 1896, il découvrit que le film photographique avait été

1TrmMmnmrag 1[\“1’\&’ QOMNg avrnir a’fA avnnNnag A f‘) 1
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1 | T a
émettait spontanément et sans s’épuiser des rayonnements invisibles, différents des rayons X.
Le phénomene découvert est appelé radioactivité (du latin radius : rayon). A la suite des
travaux d’Henri Becquerel, Pierre et Marie Curie isolérent en 1898 le polonium et le radium,

des éléments radioactifs inconnus présents dans le minerai d’uranium [CEA, 2002].
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elle constitue le type d’irradiation le plus ancien (depuis les années 1900, voir figure 1.1) et
joue un role important dans les traitements a visée conservatrice. Dans le tableau 1.1 nous

avons résume I’historique de la curiethérapie.

La curiethérapie en 1904. La curiethérapie en 1935.

Figure 1.1 : La curiethérapie.



Chagitre 1 La curiethéragie

Tableau 1.1: Historique de la curiethérapie.

Dates Historique
1895 Découverte des RX par Wilhelm Canrad Roentgen.
1896 Découverte de la radioactivité par H.Becquerel.
1898 L’1solement du radium par Pierre et Marie Curie.
1901 Premicres applications de la curiethérapie.

Naissance de la radiothérapie avec ses deux branches : radiothérapie externe

et curiethérapie.

1923-1953 | Introduction et utilisation du systéme de Quimby.

Un nouveau progres survient aprés la seconde guerre mondiale, avec
1934 I’introduction des radioéléments artificiels, dont la découverte avait été faite

par Frédéric et Iréne Joliot-Curie.

1955 Premiers radioéléments artificiels utilisés en curiethérapie.

1960 Développements des sources d’“Ir et la technique de charge

Introduction du systéme de Paris par Bernard Pierquin, Dutreix et Marinello

oot basé sur I"utilisation des fils d’'**Ir avec des implantations interstitielles.

1970 Utilisation du Calcul par ordinateur “Systéme de Paris”.

1 88BL 105D Début de I'utilisation du HDR & chargement différé et du PDR; La
planification et I’optimisation par 1’ordinateur.

{543 Les recommandations de L’ICRU 38 pour les implantations intracavitaires
gynécologiques.

1985 Developpements de Ia curiethérapie de la prostate en implants permanents.

Depuis Evolution de I’imagerie et I’introduction des nouvelles techniques de la

2000 curiethérapie.

1.2. Définition

Une curiethérapie consiste en I’implantation, de fagon temporaire ou permanente des
sources radioactives au contact direct ou & I’intérieur de la zone a traiter. Ces sources émettent
des rayonnements qui détruisent les cellules cancéreuses. La dose de rayonnements décroit
trés vite au fur et 2 mesure que I’on s’éloigne de la source radioactive selon la loi de l'inverse
du carré de la distance. La dose est donc trés forte au niveau de la zone 4 traiter et diminue au

niveau des tissus sains avoisinants. Cela permet de limiter les effets secondaires. Cette
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technique, trés efficace, permet la guérison de nombreux cancers & condition qu'ils soient
diagnostiqués a temps et que les tumeurs soient accessibles et de petits volumes (entre 4 et 5

cm de diamétre maximum).

La curiethérapie est caractérisée par un haut dépdt de dose local avec chute rapide dans

les tissus sains environnants.

1.3.1. Classification des modalités de traitement selon la position des sources

1.3.1.1. Curiethérapie endocavitaire

Les sources sont placées au contact du tissu & irradier, en profitant de l'existence de
caviiés naturelles, qui servent de récepiacies au maiériel radioactif et & ses vecieurs {voir
figure 1.2). La plus répandue des curiethérapies endocavitaire est la curiethérapie utéro
vaginale, le vagin étant l'organe recevant les vecteurs dans les quelles on place les sources

radioactives comme par exemple pour traiter le cancer du col de I'utérus.

& * ) o~
s -
Insertion endocavitaire. Insertion endoluminale. Moulage de surface.

Figure 1.2: Quelques implantations endocavitaires.
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1.3.1.2. Curiethérapie interstitielle ou endocuriethérapie

Les sources sont implantées a l'intérieur de la tumeur (introduction de fils radioactifs a
I'intérieur d'un tissu, dans des tubes en plastiques ou d'aiguilles meétalliques creuses), comme

par exemple dans une tumeur de la langue, des 1évres de la prostate ou du sein (Figure 1.3).

Figure 1.3: Implantation interstitielle.

Divers systémes dosimétriques sont adaptés en curiethérapie. Un systéme est un

ensemble de régles qui gouverne I’implantation, nous pouvant citer (Figure 1.4):

e Le systtme de Manchester.
e Le systétme de Quimby.
e Le systtme de Memorial.

AN el D

h AP 3. TD_
LC SYySICicC ae rarfis.

® Le systéme informatique.
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1.3.2. Classification des modalités de traitement seion ie débit de dose

Cette activité regroupe plusieurs types d’applications qui peuvent avoir lieu dans des
d

dooranhiauement différents avee dec e
mguement dift S avec des so

o ces de nature différente imnlicuan
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¢nergies et des périodes différentes. L activité des sources est également variable dans des

proportions trés importantes, ¢’est pourquoi on distingue les types d’applications suivantes:

* La curiethérapie de bas débit de dose, correspondant & des débits de dose de 0,4 & 2
cGy h™, avec des activités de 10 a 20 mCi (une ou plusieurs sources radioactives).
“““““““ p
utilisés en routine clinique entre 120 et 130 Gy h™"), avec des activités entre 5 et 20 Ci
(une seule source radioactive).
e La curiethérapie de débit pulsé correspond & des débits de ’ordre de 1 Gy h™', avec

des activités entre 5 et 20 Ci (une seule source radioactive).

w
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1.4. Grandeurs physiques

Dans la nature, la plupart des noyaux d’atomes sont stables. Cependant, certains atomes
ont des noyaux instables, ce qui est dii & un exces soit de protons, soit de neutrons, ou encore
a un exces des deux. Ils sont dits radioactifs et sont appelés radio-isotopes ou radionucléides.
Les noyaux d’atomes radioactifs se transforment spontanément en d’autres noyaux d’atomes,
radioactifs ou non. Cette transformation irréversible d’un atome radioactif en un autre atome
est appelée désintégration et s’accompagne d’une émission de différents types de

rayonnements : alpha, béta et gamma [Ervin, 2006], [Jallu, 2008-2009].

1.4.1.1. Constante radioactive

Tl est impossible de prévoir a quel moment un noyau radioactif va se transformer, car il
s’agit d’un phénomeéne aléatoire. Par contre, il est possible de déterminer la probabilité qu’il a
de se transformer pendant 1’unité de temps. Cette probabilité s’appelle la constante radioactive
(4), c’est une caractéristique du noyau considéré. Elle est indépendante des conditions

physiques, chimiques et de 1’4ge de ’atome.

1.4.1.2. Décroissance radioactive

Le nombre d’atomes (de noyaux) en fonction du temps est donné par 1’expression

sutvante (Figure 1.5):

SRAVEAL S T

N(t) = N(0).exp (—At) 1.1

Avec :
N(0)= le nombre des noyaux au temps =o.
N(t)= le nombre des noyaux au temps .

On peut passer de la décroissance radioactive a 1’activité, on multiplie le nombre des
noyaux par la constante radioactive, ainsi i’aciivii¢ d’un échaniilion radioactif est ie nombre

de désintégrations par unité de temps (d.p.s) :

. AT 7

AreN __ 2 N
A(l) = AN(L)

M~
(S}

10
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A(t) = AN(0).exp (—t)
1.3

AN — A(D) ovn (—21)
A\ AV E8XP Ly

L’unité de 1’activité est le curie [Ci] ou le Becquerel [Bg].

1.4.1.3. Période ou demi-vie

La période (demi-vie) d’un radioélément désigne la période physique: C’est le temps,
T, au bout duquel ie nombre d’atomes (noyaux) a diminue de moitie et elle est donnée par

I’expression suivante :

T = Ln2/A = 0.693/1 1.4

Mg\

(-.{ 1/2A0

== 1/4A0 [~

Temps(h)

Figure 1.5: Courbe de décroissance de I’activité d’un radioélément en fonction du temps.

11
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1.4.2. Fluence de particules et le débit de fluence de particules

La fluence & est le quotient de dN par da, o dN représente le nombre de particules
traversant une sphére élémentaire de section diamétrale da [Kloug, 2010, [Ervin, 2006].
dN
=— 1.5
da

L'unité de Ia fluence est le [em™].

Le débit de fluence, @, est le quotient de d® par dr, dd représente le nombre de
particules traversant une sphére élémentaire de section diamétrale da pendant un intervalle de
temps df.

d® d3N

b=

_ 1.6
dt  dadt

L'unité du débit de la fluence est le [cm™ s7].

1.4.3. Fluence énergétique et le débit de fluence énergétique

La fluence énergétique, y, décrit le flux d’énergie dans un faisceau de photons et elle est

définit comme étant la quantité de 1’énergie dF traversant une région unité d4 jErvin, 2006].

dE
= — ]. 7
v dA
L'unité de la fluence énergétique est le [MeV cm™].

S Dasse s
Y

our un faisccau mono-&i uc, dE cst Ic nombic

Asr A s Ads vraa T A
Honu-calrgouguc, as CSt il il

leurs énergies v, et la fluence énergétique en fonction de la fluence de photons est

donnée par la relation suivante :

Y=0ohy 1.8

Le débit de la fluence énergétique est défini comme étant la fluence énergétique par
unité du temps.

~a
O

.
T odt

L'unité de la fluence énergétique est le [MeV cm™ s7'].

12
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1.5. Grandeurs dosimétriques
1T E 1 T awmmen néd AL
feJdele IMNTI IR €L UT

Le terme « kerma » est 'acronyme anglais de kinetic energy released per unit mass,
qui signifie la quantité d’énergie cinétique libérée par unité de masse [Ervin, 2006]. Le kerma,
K, est défini par le quotient de dE, sur dm, ou dE, est la somme des énergies cinétiques
initiales de toutes les particules chargées libérées par les particules non chargées dans un

¢lément de masse dm de matiére, il est donné par I’expression suivante:

_dEy
T dm

wrse

K 1.10

L'unité de cette grandeur est le [/ kg/].

Eiani donnée I'mporiance de ceiie grandeur, on a lui aiinbué le nom pariiculier de gray,
symbolisé par [Gy].

Une autre observation importante découlant de la définition du kerma est la nature

ponctuelle de cette grandeur. En effet, un élément de masse infiniment petit (dm) se rapporte &

un point dans l'espace.

La caractérisation de la vitesse a laquelle 1'énergie est transférée des particules non

chargées aux particules chargées de la matiére se fait par le biais du débit de kerma K. Celui-

ci est défini comme la dérivée du kerma par rapport au temps
= ¥ ¥ AT S e Al e
. dK
K=— 1.11
dt

Ou dK est l'incrément du kerma pendant 1'élément de temps dr.

L'unité du débit de kerma est le [Gy s7]

1.5.2. Kerma dans Pair a proximité d’une source radioactive ponctuelle

Le kerma dans I’air & proximité d’une source radioactive dépend du schéma de
désintégration du radioélément (énergie et probabilité d’émission des particules émises), de la
maniere dont I’énergie est transférée des photons aux électrons secondaires, de ’activité de la
- source et des conditions géométriques (répartition de I’activité dans la source et de la distance

du point d’intérét par rapport a la source).

13
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Si Iactivité est répartie de manicre homogene dans la source, le kerma est proportionnel
a Pactivité.

Si les conditions géométriques sont telles que la source peut étre considérée comme
etant ponctuelle et qu’aucune absorption n’a lieu entre la source et le point d’intérét, alors le

r
At savm <nun A1 v oA

1- AT Ao A s~ P el A~ 1o .
iversvinvliit prvpuvluvinivl au CaiiC Q0 1a Gi

kcrma cs
d’intérét.

Lorsque ces conditions sont remplies, le kerma dans I’air & une distance » d’une source
émettrice gamma d’activité 4 est donné par ’expression suivante :

A

Ky = [ —
air — {K
T‘Z

]
e
\S)

Ou I est la constante de débit de kerma dans Iair.

Lors de I’application de la relation précédente on prendra garde & la cohérence des
unités. Par exemple, si la constante de débit de kerma est donnée en (Gy m? ™ Bg™), il faut

Satmen e S B St s T
1IUUUULIC 1 dCLLVILWC Cil D

ol
[

1 ot
1a Uldlc

1.5.2.1. Relations entres le kerma et la fluence

L'énergie transférée aux électrons par les photons peut étre dépensés de deux maniéres

distinctes [Ervin, 2006].

1. par des interactions de collision (collisions simples, collisions durs).
2. A travers des interactions radiatives (Bremsstrahlung (freinage)), annihilation

(électron- positron).

Par conséquent, le débit de kerma total est habituellement divisé en deux composantes:

le kerma de collision, X.,; et le kerma radiatif, K4,

> Le kerma de collision K.,; est la composante qui méne a la production d'électrons qui
dissipent leur énergie sous forme d'ionisation dans ou prés des pistes d'électrons dans le
milieu, et le résultat des interactionsde champ Coulombienavec les électrons
atomiques. Ainsi, le kerma de collision est la valeur moyenne de I'énergie nette transférée a
des particules chargées par unité de masse au point d'intérét, 4 I'exclusion 2 la fois la perte

d'énergie radiative et I’énergie passé d'une particule chargée 3 une autre.

> Le kerma radiatif K,,zest la composante dukerma qui conduit ala production

de rayonnement de freinage que les particules secondaires chargées sont décélérées dans le

14
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milieu. I1 est le résultat d'interactions de champ Coulombien entre les particules chargées et
p

les noyaux atomiques.

» Le kerma totale X est donc donné par 1'équation suivante :

K=K, +K,. 1.13

La fraction moyenne de I'énergie transférée aux électrons qui est perdua travers des
processus radiatifs est représenté parun facteur appelé la fraction bremsstrahlung g. Par

consequent, la fraction perdue par des collisions est (7-g ).

> Une relation souvent utilisé entre le kerma de collision, K,,; et le kerma

totale, Kr elle est donnée comme suit:

Keot = Kair(l - 9) 1.14

> Pour les faisceaux mono-énergétiques, le kerma de collision X,,; en un point dans un
milieu est li€¢ a lafluence énergétique ¥en ce point dans le milieu par l'équation (1.15)

suivante:

i
Keor =qj(%) 1.15

- P air

Ou (e’ p) est le coefficient d'absorption massique en énergie pour les photons mono-

Aneradtinmiec
cnergeugues.

> Pour les faisceaux poly-énergétiques, le kerma de collision en un point est obtenu

comme suit:

Emax

Keor = [ Vg (E) (”—;”— (E)) dE = i‘lﬂ- (”‘ﬁ) 1.16
d !

i=1

Le coefficient d'absorption massique en énergie, dans un milieu est relié au coefficient
de transfert massique en énergie dans le milieu, (i, / p) pour un faisceau de photons mono-

énergétiques donnée, par I’expression suivante :

(‘%) = (%) 1-9 1.17

15
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Pour la gamme d’énergie utilisée en curiethérapiel

/!'len\~/.“l£"_\ 1.18
=) - () '

» Donc pour les photons mono-énergétiques le kerma. totale, K en un point dans un

milieu est liée a la fluence énergétique ¥ dans Iair par I'équation suivante:
K= e 19
\ P 1.19

> Pour les faisceaux poly-énergétiques, de la méme que ci-dessus, le spectre moyen des
coefficients de transfert massiques en énergie peut étre utilisé en conjonction avec la

fluence énergétique totale pour obtenir le kerma total /Ervin, 2006].

1.5.2.2. Détermination théorique du débit de kerma pour un faisceau monoénergétique

La constante du débit de kerma peut €tre calculée théoriquement, pour un radioélément,
i

si on connait avec précision son schéma de désintégration [Dutrex, 1982].

» Pour les faisceaux mono-énergétiques le flux d’énergie rayonné par une source

ponctuelle émettant N photons d’énergie E est NE, & une distance » de la source. ce flux

aavveinas A Aiwa

(
§

traverse une sphere centrée sur la source dont la surface est :

S=4m* 1.20
Et la fluence énergétique est :
NE
U = 797
= 4-77_'7‘ 2 1.41

Ainsi, le kerma dans I’air & une distance 7 de la source se calcule en tenant compte du
coefficient de transfert massique en énergie dans air lequel ne dépend que de ’énergie E du

rayonnement :

g=2E (é‘z) 1.22
4mr2 \p /g,

En comparant les équations (1.21 et 1.22), on peut déduire la valeur de la constante de
debit de kerma pour une source de Bg (N=1 s) et une distance unitaire 2 la source (r=1m);

si on exprime I’énergie en MeV et le coefficient de transfert massique en énergie en m’ kg’

16
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NE (u E ru
I = —(—”) =1610"13 —(i) _
™ 4 p 4 1.23

air P air

L’unit€ de la constante de débit de kerma est le [Gy m’ s Bq’l].

1.5.2.3. Relation entre le Kerma et la dose

En geénérale,le transfert dénergied des particules chargées (kerma) a partir

_--... P PTG R _- ~ e i1l l
1dCCILICLIL pd, b C <

d’un faisceau de puULOﬁS dans un €

-

i€ne pas & l'absorption
d'énergie par le milieu (dose absorbée) au méme endroit. Cela est dii au parcoure non-nulle

des €lectrons secondaires libérés par des interactions de photons [Ervin, 2006].

Puisque les  photons radiatifs échappent  surtout du volume dintérét, onse
relie généralement la dose absorbée avec le kermade collision. En général, cependant,

Ie rapport entre ia dose et Ie kerma de collision est noté comme suit:

ﬂ = Dair/Kcol 1.24

Si les photons radiatifs s’échappent du volume d'intérét, on fait une hypothése, 5~ /.

> La figure 1.6, illustre la relation entre le kerma de collision et la dose absorbée sous
les conditions d’équilibre électronique: sous des conditions d'équilibre de particules chargées
(CPE) dans la figure (1.6.2), et sous des conditions d'équilibre de
particules chargées transitoire (TCPE) dans la figure 1.6.b.

> Tant que les faisceaux de photons de haute €nergie pénetrent dans le milieu, le kerma
de collision est maximale 4 la surface du matériau irradié en raison de la fluence des photons
qui est pius grande a la surface. Initiaiement, ia fiuence de particules chargées (donc ia dose
absorbée) augmente en fonction de la profondeur Jusqu'a la profondeur de dose maximale
Loncze.

> Dans une situation plus réaliste, cependant, en raison de l'atténuation des photons et

la diffusion dans le milieu, une région de TCPE se produit ot il existe une relation constante

antro 1e rerma de eanllic
(8iv] CU11S

iU 1T ACTIIOA aat nraticniement

nn
194 . L] (SEV3EY M2 uL;\iuvxx,L\ux»

constante, dans des faisceaux de photons de haute énergie, I'énergie
moyenne des €lectrons générés et donc leurs parcoures ne changent pas sensiblement avec la

profondeur dans le milieu.
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> Dans le cas particulier ou le véritable équilibre de particules chargées existe (2 la
profondeur de la dose maximale dans le milieu), la relation entre la dose absorbée D et le

kerma total X est donné par 1’équation suivante :
Dgir = Keop = K(1 — g) 1.25

La fraction bremsstrahlung dépend également dela maticre considérée, avec des

grandes valeurs pour les matériaux de Z élevée [Ervin, 2006].

(a)

e relative par unité de masse

d"équilibre | Equilibre des particules chargées ’
électronique i JEB ey

Zora

Profondeur dans le milieu
gl Bl e s el o S Do L e A S TRy o A i el N
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®)

relative par unité de masse

,l}égl-on Equilibre transitoire des palrac;l_e; ]
d’équilibre chargées (TCPE)
électronique »

SO,

iiaaiondeurdans le milieu

e SN Jaasakiase

Figure 1.6 : Variation du kerma de collision et de la dose absorbée en Jonction de la
profondeur dans un milieu irradié par un faisceau de photons de haute énergie.
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Chapitre 2 Spécification des sources scellées utilisées en curiethérapie

P

Dans ce chapitre, nous allons parler des différentes sources radioactives utilisées en
curiethérapie: leurs caractéristiques physiques, chimiques, leurs formes ainsi que, leurs modes

et moyens de spécification et de controle.
2.1. Sources scellées

Une source scellée est une «Sowurce radioactive enfermée dans une enveloppe scellée, ou
munie d’un revélement auquei eile est intimement liée, devant présenter une résistance
suffisante pour empécher le contact avec la matiére radioactive et la dispersion de celle-ci

dans les conditions pour laquelle elle a été congue » [ISO, 2919].

Avant leurs utilisations en routine cliniques, ces sources doivent étre soumises a un
ensemble de testes concernant: un controle dimensionnel, la non-contamination, 1’étanchéité,

la répartition de la matiére radioactive (homogénéité et uniformité), I’activits, ...
2.2. Sources scellées utilisées en curiethérapie

2.2.1. Sources émettrices gamma

2.2.1.1. Radium 226

Le Radium-226 (***Ra) est le premier radioélément qui & été utilisé en curiethérapie,

c’est un radioélément naturel qui occupe la place du sixiéme membre de Ia série de I’uranium,

G COITERcE aie AS8IT at oo it 20601 i 1.1. 01 N (L R TR, S
qu1 COIILIICIICC pi‘il 92U CLl SC CLIUIEC aveC g2 U SlADIC, 11 SC UCSIi chlc dvCC ullc JCini-vie

d’environ 1600 années pour former le radon dont le processus de désintégration du Radium
(***Ra) au plomb stable émet au moins 49 rayonnements avec des énergies allant de 0,184 3
2,45 MeV (gamme d’énergie large), 1’énergie moyenne des rayonnements du radium en

¢quilibre séculaire (avec ses produits de filiation) utilisé en thérapie est de 0,83 MeV,; cette
derniere est issue d’une f

iltration d’au moins 0.5 mm de platine

e

source, filtration suffisante pour absorber la plupart des particules émises par le radium et ses

produits de filiation.

La source active est fournie principalement sous forme de sulfate de radium ou de

chlorure de radium mélangé avec un produit inerte et chargé dans une capsule scellée (feuilles

2 hl r
d’or de 0,1 2 0,2mm). Le tout est (0,5mm) scellée, pour

Vo iiiizzy ~y

nNnur
rv
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éviter les fuites de gaz radon. Les sources de radium (figure 2.1), sont fabriquées sous forme

d'aiguilles ou de tubes de longueurs et activités différentes.
Les sources de radium sont exprimées par une:

e longueur active: la distance entre les extrémités de la mati¢re radioactive ;
e longueur physique: la distance entre les extrémités effectives de la source ;
e activité de la source: en milligrammes de radium contenu ;

e et une filtration : 1'épaisseur transversale de la paroi de la capsule, exprimée en

termes de millimetres de platine /Khan, 2003].

B 03 0 05mmP

ZaN
]

.
5 _[15 2mm R
il El
L 27 mm g
Une boite d’aiguilles de Radium. Container en plomb pour le Schéma d ’unez%iguille de Img
transport des sources. de ““Ra.

Figure 2.1: Sources de “*°Ra utilisées en curiethérapie.

2.2.1.2. Césium 137

Le Césium-137 (®’Cs) est un radioélément artificiel qui émette un rayonnement
monoénergétique, il a été introduit vers les années 60 comme substitut au radium a la fois en
curiethérapie inierstitieiie et iniracavitaire. Ii est fourni sous la forme de poudres ou de
céramiques insolubles microsphéres encapsulé dans des grains, aiguilles et des tubes en acier

inoxydable comme le montre la figure 2.2.

D’aprés le processus de désintégration, le ’Cs se transforme au “"Ba. 93,5% des
désintégrations sont suivies par I’émission du rayonnement gamma de 0,662 MeV (utilisé en
clinique), les particules et les rayons X caractéristiques de faibles énergies sont absorbés par

la gaine /Khan, 2003].
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PCSM-40 PCSM-3 PCSM-11

PCSM-3

Grain de '¥’Cs fournis par Amersham international
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‘¢—— Longueursctive ¥imm ——»
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¢ Longuewr wigle mm ——

——— longueurtotale 20mm —p,

Schéma d’un tube de 20 mg de **’Cs. Shéma d’une aiguille de *’Cs.

Figure 2.2: Sources de *’Cs utilisées en curiethérapie LDR.

2.2.1.3. Cobalt 60

Le Cobalt-60 (*°Co) est un radioélément artificiel obtenu par 1rradiation neutronique du
*Co ; il se désintégre vers le nickel 60 (*°Ni) stable; il émet des rayonnements 8~ d’énergie
31 MeV arrétés par la capsule d’acier, cette désintégration se poursuite par 1’émission de

e 1,25 MeV, utilisée pour le

iitement. I.’avantage principal
du ®Co est son activité spécifique élevée, ce qui permet la fabrication des petites sources
requises pour certains applicateurs spéciaux. Cependant, il est plus cher que le *’Cs et il 2 une
demi-vie de 5,26 ans, ce qui nécessite un remplacement tous les 4 ans et un systéme

d'inventaire complexe [Khan, 2003].
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3,5 mm

‘;iézlmm

Source active

Figure 2.3: Source miniature de “’Co utilisée en curiethérapie.

Les sources d’Iridium-192 (**Ir) sont fabriquées d’un d’alliage d’iridium et de platine
sous forme de sources miniatures ou des fils minces flexibles qui peuvent étre découpés 4 la
longueur désirée (figure 2.4). L>"Ir est un radioélément artificiel généré par bombardement
neutronique d®Ir; il a un spectre complexe avec une énergie moyenne de 0,38 MeV, et une

période de 73,8 jours, une gaine protectrice de platine entre 0,1 et 0,2 mm suffit a filtrer

I’émission B /INRS/ IRSN, 2009].
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— \ dridium 192
$ 09mm $1mm
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“—>
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Source d’*’Ir utilisée en CHDR. Sources d"*’Ir utilisée CPDR.
.“:-: o ”—\"
?
[ {rey
.-
=
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Dimensions en mm
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Figure 2.4: Sources d”"*’Ir utilisées en curiethérapie.

2.2.1.5.L°0Or 198

L°0r-198 (**®Au) a une demi-vie de 2,7 jours, il émet un rayonnement mono-énergétique
d'énergie 0,412 MeV; des rayons d'énergie maximale 0,96 MeV sont ¢galement émis, mais ils
sont absorbés par la paroi de platine d'épaisseur 0,1 mm qui entoure le grain. Un grain &’'®Au

a8 mmAd
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£
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L’Iode-125 (**’I) est un radioélément artificiel qui a un spectre complexe, il se
désintégre exclusivement par capture d'électrons & un état excité de 2° Te, qui se désintégre
spontanément a 1'état fondamental avec émission d'un photon de 35,5 keV. Des Rayons X
caractéristiques dans la gamme de 27 a 35 keV sont également produite en raison de la
capture d'¢lectrons et les processus de conversion interne. L’encapsulation de titane permet

d'absorber les €lectrons libérés et les rayons X avec des énergies inférieures a 5 keV (Figure
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2.5). Il a une énergie moyenne de 28 keV et une période de 59,4 jours avec un taux de

désintégration de 1% par jour; Il est utilisé pour les implantations permanentes
[Khan, 2003].

Capsule Filen iode 125 céramique
de titane or poreuse

S
h 4

Figure 2.5 : Grains d’lode 125 utilisés en curiethérapie LDR.

2.2.1.7. Palladium 103

Les grains du Palladium-103 (1°3Pd), représentés sur la figure 2.6, sont récemment
devenues disponibles pour I’utilisation en curiethérapie; Leurs applications cliniques sont
similaires & ceuxde 'L Le 'Pd a une courte demi-vie de 17 jours, il peut fournir un
avantage biologique dans les implantations permanentes car la dose est délivrée & un rythme

beaucoup plus rapide.

La désintégration par capture d’électrons du '®Pd provoque ’émission des rayons X
caractéristiques dans la gamme de 20 & 30 keV, avec une énergie moyenne de 20,9 keV et des
clectrons Auger. La distribution de la fluence photonique autour de la source est anisotrope en

raison de I’auto-absorption a I’intérieur de la source [Kkan, 2003].

Titanium Pd piated graphite peliet -
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/
e : J
o
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Palladium-133

Titanium outer tube

Titanium inner tube

Platinum/iridium
radiopaque marker

Laser-welded seal

Figure 2.6: Grains de Palladium103 utilisés en curiethérapie HDR.

2.2.1.8. Source Xoft Axxent a rayon X

La source Xoft Axxent est la source du future. C’est une source miniature qui délivre un

faisceau de rayons X pour des tensions entre 25 et 50 kV (Figure 2.7).

Cooling sheath X-Ray Source HV cable

Figure 2.7 : Le grain Xoft Axxent a rayon X.

26



Chapitre 2 Spécification des sources scellées utilisées en curiethérapie

2.2.2. Sources émettrices béta

Le phosphore-32 (**P) est une substance radioactive artificielle obtenue par
bombardement neutronique de phosphore stable [ Sip (n,y) 32P]; il se désintégre vers le
soufre32, c’est un émetteur B~ pur de haute énergie, dont le spectre continu a pour énergie
maximale 1,7 MeV et pour énergie moyenne 0,7 MeV; sa période radioactive est de 14,3
jours; il est utilisée en bas débit sous forme de fiis fiexible, ie radioéiément est incius dans une

gaine en alliage de nickel et de titane avec une longueur active de 27 mm [INRS/IRSN, 2009].

2.2.2.2. Strontium 96 et Yiirium 50

Le Strontium-90 (9OSr) résulte de la chaine de fission du brome90. Il conduit par
désintégration B~ & I’yttrium90 (°°Y), lui-méme émetteur B" de courte période radioactive
(64h). Le *°Sr a une demi-vie de 28,5 années, une activité massique de 5,16.10" Bq g et une
énergie maximale de 546 keV. Pour le *°Y, I’énergie maximale est de 2,28 MeV. Les sources
de “°Sr utilisées en curiethérapie bas débit sont des sources sceilées constituées de grains de
0Sr enfermés dans une capsule en acier inoxydable. La longueur de la capsule est de 2,5 mm
et la largeur active des grains est 2,3 mm. Les grains de *°Sr sont utilisés pour le traitement de

Iésions superficielles de 1’ceil comme le ptérygion [INRS/IRSN, 2008].

Sur le tableau 2.1, nous avons regroupé les caractéristiques des radionucléides utilisés

en curiethérapie.

N
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Chapitre 2 Spécification des sources scellées utilisées en curiethérapie

Tableau 2.1: Caractéristiques des radionucléides utilisés en curiethérapie.

Radium Ra 226 160,0 0,83 / Temporaire
années
» 73,8 ,
Iridium Ir 192 . 0,38 / Temporaire
jours
s 30 .
Césium Cs 137 ] 0,662 / Temporaire
années
5,26 )
Cobalt Co 60 , 1,25 0,031 Temporaire
années
21
Or Au 198 . 0,412 / Permanent
jours
Iode I 125 ,59’4 0,028 / Permanent
jours
: 17
Palladium Pd 103 . 0,0209 / Permanent
jours
14,3
Phosphore P 32 _ / 700 Permanent
jours
; 28,5 .
Strontium Sr 90 . f 546 Temporaire
années
. 64 .
Yttrium Y 90 / 2280 Temporaire
heures

2.3. Modes de spécifications des sources

La section suivante donne les quantités recommandées pour la spécification des sources
de curiethérapie. Les anciennes quantités sont encore utilisées par les fabricants et, dans
certains systemes plus anciens de planification de traitement. Lorsque la conversion d'une
quantité¢ a une autre est faite, le plus grand soin doit étre apporté a la sélection des facteurs

appropriés.

N
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2.3.1. Spécification des sources de rayonnements gamma

Des le début de I'tre du Radium ; vers les années 1900, jusqu’au années 50, il était
habituel de spécifier I’intensité des sources de radium disponibles en termes de la masse en
mg du Radium. En 1911, Punité du milligramme de radium (mg Ré) a été inclue lorsque
Marie Curie a introduit une norme internationale 4 I'aide d'une masse connue de chlorure du
Radium dans un tube en verre de Thiiringian.

La définition originale de la curie (Ci) est que l'unité d'activité était le Ci et 1 Cj est
égale a l'activité produite par 1 g de Radium (3,7 10" s). Des mesures raffinées ont

évaluées l'activité de 1 g de Radium par 3,655 x 0,988 10°s™ ou 1 Ci.

La mesure de I'activité de la matiére radioactive (source active), en particulier pour des
sources scellées, présente des problémes, 4 cause de la présence de la gaine ; matériau de
filtration entourant la source active, ce qui génére des phénomenes d’atténuation et de
diffusion. C’est pourquoi autres quantités de rechange ont été introduites entre autres : masse
€quivalente de Radium, activité apparente ot équivalente, débit d’expositionX, débit de kerma

de référence et plus récemment 1’intensité du débit de kerma [Baltas, 2007].

2.3.1.2. Masse équivalente de Radium

expériences dans le domaine de la curiethérapie a été acquise en utilisant des sources de
Radium, il était commode de changer les sources en conservant le dosage et les techniques
existants a cette époque. Ainsi, pour les sources contenant des radionucléides sont considérés
comme des substituts du Radium, leur spécification était réalisée en milligramme de Radium-

¢quivalente permettant ainsi une comparaison directe avec le Radium.

A ce moment-13, dés le début des années 1970, les tables utilisées pour des sources de
Radium pourrait encore étre utilisés pour les nouvelles sources de radionucléides, tels que le

“Co et Ie P'Cs.

La masse équivalente du Radium d'une source est définie comme étant la masse en mg

Ans MNDaodicecas Ll4wtn smnwe N & cneen A |
Us Nauiulil 111uco P V,J 11111 U 1%

D

résultant de la source en cours d'examen a la méme distance de 1 m dans I'air [Baltas, 2007].

N
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2.3.1.3. Activité apparente ot équivalente

Pour une source de curiethérapie est définie comme I'activité d'une source
ponctuelle hypothétique non filtrée du méme radionucléide qui donnerait le méme débit de
kerma de référence dans I’air & 1’air, 4 une distance de référence (généralement de 1 m)le

no Aa

o 1a a it
U115 VY 1d L1 18

1 nia act la
Yi 14 WOl Iv U

a annara
N ulJlJul\«.ll >

appelée activité équivalente.
2.3.1.4. Débit d'exposition X

Autrefois, le débit d'exposition selon une distance donnée de la source a été utilisé en
tant que mesure de l’intensité de la source. I était le parametre d'origine d’'intérét en
curiethérapie.

Au point Pdans l'air dune distance d dela source le débit d'exposition est

exprimé comme suit

Q

N
N
o)

Ou:
A : activité apparente de la source en [Ci].
I constant du débit d'exposition [Rm’ Ci’ ™).

d : distance radiale.

2.3.1.5. Débit de kerma de référence

La quantité recommandée, actueilement pour ia  spécification des  sources de
rayonnement gamma est le débit de kerma de référence K¢ définie par 'TCRU 38 et 58
comme étant le débit de kerma dansl'air a Iair,2 une distance de référence d'un

metre, corrigé pour l'atténuation et de diffusion dans I’air.

L’unit¢ SIdu débit de kerma de référenceest le Gy s”, mais pour des fins de
spécification de la source, il est plus commode d'utiliser - Ie uGy h pour les sources de

curiethérapie LDR, progresse a pGy s™ et mGy h™ pour des applications HDR.
P
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Chapitre 2 Spécification des sources scellées utilisées en curiethérapie

2.3.1.6. Intensité du débit de kerma

L'Association Américaine des Physiciens en Médecine (AAPM TG43) recommande que
les sources émettrices des photons soient spécifides en termes d’intensité de débit de kerma
Sk, qui est défini comme le produit de débit de kerma dans 1’air dans I’espace libre 4 une

iy

1 A nantra Aa la antira
QALLLL UU VVIIULY UL 11U

alalana dAa 1a hi
Uuive 10 1011g G [

\
a Cia

P
et le carré de la distance d.

La relation entre le débit de kerma de référence et I’intensité de débit de

kerma est donné par:
Sk = Krer(d) d? 2.2

Ou:

etre traitée comme une source ponctuelle et de telle sorte que les dimensions finies du

détecteur n’influent par sur le résultat.

7

Il ressort de I'équation (2.2) ci-dessus que les valeurs numeériques de l'intensité de la
source, qu'elle soit exprimée en intensité de débit de kerma ou en débit de kerma de référence,
sont identiques. La seule différence enire ces deux quantités est 'unité avec laqueiie I'intensité
de la source est exprimée.

» Si le débit de kerma de référence d'une source est J 4Gy K, puis son
intensité, exprimée en intensité de débit de kerma est de / uGy m* b Le rapport AAPM TG43

recommande une notation de /U = IuGy m’ k! = 1 cGy cm’h™.

Comme des mesures précises de l'intensité d’une source en un point d’intérét sont
possibles, [Ervin, 2003] le débit de kerma de référence et I’intensité de débit de kerma sont

maintenant les quantités recommandées pour spécifier les sources scellées utilisdes en

curiethérapie LDR, PDR et HDR /Baltas, 2007].

w
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2.3.2. Spécification des sources de rayonnement béta

°4 k| 3

2.3.2.1. Débit de dose de référence

La quantité¢ recommandée pour la spécification des sources de rayonnement béta est le
débit de dose absorbée dans l'eau a une distance de référence de la source. La distance de
référence dépend de la forme de la source (différe d'un type de source a l'autre), généralement

elle est comprise entre 0,5 et 2 mm [Ervin, 2006].

2.4. Moyen de contrdéle et de spécification des sources gamma

11 est indispensable, avant toute utilisation de ou des sources radioactives, méme si elles
sont fournis avec un certificat d’étalonnage du fournisseur donnant le débit de kerma de
référence ou I’activité, d’effectuer :

k]

> un teste d’accépiance pour s’assurer qu’elie correspond effectivement a celie
commandée et annoncée par le fournisseur ;

> un inventaire des sources ;

> un contr6le de qualité de la source, car le seul contrdle de débit de kerma de
référence ne suffit pas ;

» et comme la distribution de la matiére radioactive au sein d’une source influe sur

le calcul des distributions de doses, il convient de déterminer soigneusement la
répartition de celle-ci :
o S’il s’agit d’une source discontinue, on contrdle la longueur active,
I’espacement des grains, les dimensions des sources... etc.

Q2:1 a’acit A
O 1L S agit

O
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kerma de référence le long de la source.
Pour se faire, différents détecteurs sont utilisés entre autres :

> La chambre d’ionisation.

L’activimetres linéiques.

Y v

A4

Le film radiochromique.
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2.4.1. Chambre d’ionisation

Une chambre d'ionisation est essentiellement une cavité entourée par une paroi externe
conductrice et ayant une électrode collectrice centrale (voir Figure 2.8). La paroi et I'électrode
de collecte sont séparées par un isolant de haute qualité pour réduire le courant de fuite quand
une tension de polarisation est appiiquée a la chambre.

Une é€lectrode de garde (externe) est généralement prévue dans la chambre afin de

réduire le courant de fuite de la chambre. L’¢lectrode de garde intercepte le courant de

fuite et lui permet de s'écouler a la terre en contournant 1'électrode de collecte.

Electrade centrale

Graphite
Isolant arap ! Electrade externe

T .
BN e T N e B R e e
O

Figure 2.8 : La conception de base d'une chambre d'ionisation cylindrique de
type Farmer.

L'air est généralement utilisé comme un gaz sensible dans une chambre d'ionisation.
L'événement initial d'interaction d'un rayonnement indirectement ionisant avec la chambre est
caractérisée par la libération des électrons de haute énergie dans le mur de la chambre ou le
fantdbme a travers l'effet photoélectrique, effet Compton, ou la production de paires. Certains
uinie sensibie de la chambre et ionisent les molécules d
produisant des ions positifs et électrons de faible énergie dans le volume sensible de détection
de la chambre. Les électrons de faible énergie se joindre aux molécules ¢électronégatifs
d'oxygene dans 1'air formant des ions négatifs. Ainsi, dans une chambre d'ionisation & base de
I’air, les particules chargées qui sont collectées sont des ions positifs et négatifs (paires

d'ions), plutdt que des ions positifs et des électrons [Ervin, 2006].
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2.4.1.1. Chambres d’ionisation utilisées en curiethérapie

Pour les mesures dans 1’air, différents types de chambres d’ionisation & cavité d’air sont
utilisées. La sélection d'une chambre d'ionisation dépend de I’activité de la source:
> Pour les sources d’activité tres élevées (comme dans les applications de curiethérapie

HDR et PDR), leschambres d'ionisationavec des volumesde 0,3 a 1,0 cm’ peuvent

r..r

&ire considéiées coimine a ure

ok L AO N Do 1. 1
qu 1es (liguic€ 4.v.4a). rius ic vor
st m

mesure spécifique.

> Pour les sources d'activité basse, des chambres avec des volumes beaucoup plus €levés
que 1 cm® sont nécessaire (jusqu'a 1000 cm®, voir figure 2.9.b) pour une collection d’un
signal adéquat et ainsi, une distance de mesure trés grande entre la source et la chambre est

nécessaire [Baltas, 2007].

w,l\h—)'

(@ ®
Chambre d’ionisation cylindrique de type Farmer avec Chambre d’ionisation & cavité d’air.
capuchon d’équilibre électronique.

Figure 2.9 : Chambre d’ionisation.

b) Chambres-Puits

du débit de kerma de référence des sources radioactives. Elle est constituée par deux

¢électrodes cylindriques coaxiales maintenues sous une différence de potentiel de ’ordre de

MNN (\{\ X7 contre Taganall AranmrianmnA Aa 1701 Avs 110 oo inarta antig m' {avrornn mar
pAvIY 1 Ciipristniic G 1 aif Ou uil gaz inciC SOuUs piTssitil (argon par
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exemple). L’électronique associée convertit le courant d’ionisation produit par les
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rayonnements €mis en une tension proportionnelle au débit de kerma de référence globale de

la source.

Au moment de la mis en service et durant toute la période de I’utilisation d’une chambre-

puits, il convient de :

V' Vérifier sa précision et sa reproductibilité.

v" Déterminer son volume d’isoréponse.

v Déterminer sa réponse en fonction de I’énergie.

V' Vérifier la linéarité de la réponse en fonction du débit de kerma de référence dans la

gamme des activités habituellement employées.

v S’assurer que la chambre est sensible aux variations des temipeératures et de pression si
elle est dite « étanche », ou effectuer les corrections correspondantes dans le cas
contraire [Bernard, 1992].

v

Etalonner la chambre puits en utilisant une source étalon fournie par un laboratoire
national de métrologie, accompagnée d’un certificat d’étalonnage. Cet ¢talonnage doit se

faire non seulement & la mis en service de la chambre-puits mais aussi périodiquement (en

moyen tous les 2 ans) [Baltas, 2007].
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La chambre d’ionisation HDR-1000 d imagerie standard
(Standard Imaging Inc, Middleton, Wisconsin, Etats-Unis)
Ceci est la version commerciale disponible d'une chambre &
l'origine congu par Attix.65 le model actuelle HDR-1000 avec
Dlusieurs inserts ou des adaptateurs pour les différentes
sources ou radionuciéides.

Figure 2.10: Différents types de chambres Puits,
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2.4.2. Activimétre linéique

Cette appareil permet de mesurer directement le débit de kerma de référence linéique
des sources continues ou le débit de kerma grain par grain des sources discontinues, et d’en
déduire le débit de kerma de référence global. Iis consistent & déplacer la source radioactive
devant un détecteur situé a I’extrémité d’un coilimateur de faibie section et a ne prendre en
compte que le rayonnement provenant d’un petit élément de longueur de source. Leur
clectronique permet de traiter le signal regu, et de traduire la réponse du détecteur en termes
de débit de kerma de référence par unité de longueur; Certains appareils récents sont associés

a un micro-ordinateur. Les données relatives 4 la mesure d’une source sont alors transmises
point par point & celui-ci et stockdes dans un fichier, une foie Pacquisition terminde
I’exploitation des résultats (débit de kerma de référence linéique moyen, longueur maximal,
minimal, global, hétérogénéité, longueur active...) est rapide. Un enregistrement graphique
permet de visualiser la variation du débit de kerma le long de la source, d’en déterminer la

longueur active et vérifier I’hétérogénéité de la source.
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Figure 2.11 : L’activimétre linéique « Kerma scan de Cis-Bio international » et son

schéma de principe.

Tout comme la chambre puits 1’activimétre linéique doit faire ’objet d’un certain nombre de

vérifications avant et pendant sa mise en service [Bernard, 1992].

w
o



Chapitre 2 Spécification des sources scellées utilisées en curiethérapie
\

2.4.3. Films radiologiques

D'un point de vue historique, 1'émulsion photographique a été le premier détecteur
utilisé des la découverte des rayons X. Le film radiographique est constitué de grains de
bromure d'argent (AgBr), enrobés d'une émulsion de gélatine, qui sera réduits en atomes
d'argent lors de I'irradiation. Ce processus forme une image latente qu'il sera nécessaire de
révéler ultérieurement au moyen d'un développement physico-chimique. A l'issue de cette
etape, le film présente un noircissement, exprimé en densité optique et mesuré au moyen d'un

photodensitomeétre, d'autant plus important que la dose absorbée est grande.

Une méthode dite “Autoradiographie’ faite par un Autoradipgraphe ; Elle consiste &
placer la source radioactive bien étirée en contact direct avec une émulsion photographique de
fagon a éviter I’introduction d’erreurs dues 3 la variation de distance entre la source et le film,
un tres bon contact doit étre assuré entre les deux, par exemple en placant une plaque de
polystyréne sur I’ensemble “source-film* ; Le temps d’exposition des films est fonction de
leurs sensibilité, du mode de développement ainsi que de Pactivité des sources ; elle est
valable quelque soit le type de source utilisée. Le but de cette méthode est de la vérification

quantitative et géométrique (longueur active, espacement, nombre des grains).

i
|
i
[
’
%
i
r’
|
f

Figure 2.12: Un Autoradiographie.

Les films présentent une résolution spatiale €levée qui peut atteindre en théorie la
finesse du grain (1-3 um) et une sensibilité importante 4 différents types de rayonnements.
Enfin, leur cofit d'achat reste faible et ils offrent la possibilité de conserver les informations
sur une trés longue période. Iis ont néanmoins I’inconvénient de ne pas étre équivalent tissu et

présentent une sur-réponse aux photons de basse énergie.

La densité optique dépend donc de I'énergie des photons, de la taille de champ et de la

profondeur de mesure. Ils présentent une réponse non linéaire (courbe en “S™) et sont
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sensibles a la lumiére. Certains auteurs ont montré une variation de la densité optique avec le
débit de dose.

Le développement chimique constitue I’un des inconvénients majeurs car les conditions
Pp

de développement influent grandement sur la réponse des films. 11 est également nécessaire de

tanir a Aaa A1 FFva nnan Aa

NAamant qangihilitd intra Int ot Aac narfarman~rac r111 ~h A nn;fnm&ﬁo

war LUHIpw GOS GIirCrences Ge sensibilite inty a-ivL L bos porndiimnances gu joitty todensit LICUC
[Benoit, 2008].

nfi leg filmeg radinaranhimiac sont fréauemment ntilicde (Cani nent o vr\hnnnr nar la
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facilité d'utilisation de ces dispositifs et les habitudes des physiciens. A ce jour, un groupe de
travail de 'AAPM a émis des recommandations sur la sélection des films, l'irradiation, le

développement, la lecture. [Benoit, 2008]
2.4.5. Films radiochromiques

Les films radiochromiques sont constitués d'une ou plusieurs couches actives de

monomere radiosensible (di acétyléne) protégées par une enveloppe en polyester ;

L'irradiation de ces films entraine une réaction de polymérisation aui conduit

““““ = r=-J-== ¢ e -

changement de couleur du film, I'intensité de Ia couleur obtenue est proportionnelle 2 Ia dose

-
3

absorbée par le film, I'évaluation de la dose s'effectue en mesurant la transmission lumineuse
du film au moyen d'un photodensitométre, ces films ne nécessitent aucun développement ;
L'ensemble des films propose une large plage d'utilisation allant de 0,5 a 2500 Gy, ils sont

equivalents tissu et sont largement utilisés en dosimétrie médicale.

Plusieurs travaux de caractérisation dosimétrique de films radiochromiques ont permis

de mettre en évidence que la réponse :

= Des films et peu dépendante de I'énergie des photons dans la gamme utilisée en
radiothérapie.
= Des films est en général non dépendante du débit de dose dans ia gamme utilisée en
radiothérapie.

Néanmoins, la majorité des films radiochromiques sont sensibles a la température pendant
et apres lirradiation; Ils sont €galement sensibles & I’humidité et aux UV, lors d'une
exposition aux UV, une coloration du film peut apparaitre dont I'importance dépend a la fois
de la longueur d'onde et de [intensité de ia source UV. De plus, Ia densité optique augmente

continuellement avec le temps d'attente apres irradiation [Benoit, 2008].
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Chapitre 3
Calcul de dose en curiethérapie

Les modeles de calcul de dose en curiethérapie, pour les sources radioactives scellées

sont divisés en trois catégories :

* La premicre catégorie est basée sur I’hypothése de la source ponctuelle et peut étre
utilisée pour des contrdies rapides et ia vérification des plans de traitement.
e La deuxiéme catégorie est représentée par le formalisme de ’AAPM le TG43

TRavinder, 10051 aumi ect concidéréd comme le
der, 1005 1 est co cO e le

ormaliesme le nluc réalicte dic
] gui est consiger € comm ormanisme l¢ plus realiste dis

2

aujourdhui. Cette approche est utilisée dans les systtmes modemes de planification de

traitement.

méthode la plus précise actuellement.

o wmwA o mcada Tl adan nead AArrer vas EURVRS By
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ans ce chapitre, nous allo
réalisation du présent travail, les modéles classés dans la premicre et troisiéme catégorie : le

formalisme classique et la méthode Monte Carlo.

3.1. Modéle classique

3.1.1. Sources ponctuelles

Dans ce paragraphe, nous allons présenter les méthodes de calcul de dose pour les
sources ponctuelles basées sur la connaissance du kerma dans 1'air a 1'air. Ces méthodes, telles
que présentees ici, sont les plus utilisées dans les systémes de planification de traitement

(TPS).

Avec la connaissance du débit de kerma dans l'air 3 I'air 3 une
la source et la constante du débit de kerma dans I’air, le calcul de l'activité apparente, A,,, de
la source radioactive est possible en utilisant la constante du débit de kerma. De méme,
connaissant le débit de kerma dans l'air 4 I'air, il est possible de calculer le débit de kerma
dans I’air a l’eau(li'air)eau, a la méme distance ‘d’entre la source et le point d'intérét en tenant

compte de i'absorption et la diffusion dans ’eau.

Pour les sources émettrices de photons avec des énergies de ’ordre de grandeur ou

=

elles de I'"™Ir, le rapport (K,;.) /(K..)  est une fonction lentement

. \
ares a e,
o T\ & eyl TG g T T
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variable de la distance et peut étre représentée assez exactement par une fonction de

transmission, F(d) Ainsi,

(Ko@) = (Kar@) . F(@) 3.1

eau ai

En geénéral cette fonction est donnée par un polyndme de troisiéme ol quatriéme degré.
v' Facteur de Meisberger, ¢ .

La plus part des modeles utilisent pour la fonction de transmission le polynéme de
Meisberger. La figure 3.1, montre la correction de I'absorption et la diffusion donnée par
Meisberger, pour les deux sources couramment utilisés en curiethérapie, la source d"*?Ir et la

source du *’Cs [Ervin, 2006].

" Bl 192 |
100 } . .. o

-

|oso}

rection de diffusion et d’absorption

0.8s

0 2 4 8 g 10

____ Distance(cm)

Polynéme de Meisberger

Figure 3.1 : Corrections de diffusion et d'absorption pour 1"*’Ir et le **’Cs.

Pour la fonction de transmission, Meisberger et al. (1968), ont propos¢ d’approcher

¢ ,,(d) par un polynéme du 3™ degré donné comme suit:

@ u(d) = Co+ Cy d+ Cyd? + C3d3 3.2

40



Chapitre 3 Calcul de dose en curiethérapie
%

Les coefficients Cy, C1, C, et C; sont des constantes spécifiques pour chaque radioélément, ils

sont donnés dans le tableau 3.1 :

. " p 137
Tableau 3.1 : Valeurs des coefficients du polynome de Meisberger pour la source de ' Cs
utitisée en curieinérapie.

1.0128 5.019 103 1.178 107 2.008 107

v" Facteur de build up, ¢,

La fonction de Meisberger n’est valable que pour des distances radiaies entre 1 et 10
cm, pour des distances supérieures nous utilisons le facteur de build up qui décrit

Paccroiscement de dace ainci la fanctinn da Meicheroer cara remnlacédea
+ evLauisstiiCin GO GOSC, ainsi (a onction ge Meisheroer sera remnlacée

@ (d) = Bexp(—ud) 3.3

Avec :
4 : Coefficient d’atténuation.
d : Distance radiale déminant la position du point d’intérét.
B : Facteur de build up.

La méthode du facteur de buiid up tient comptie de ia coniribution des rayonnemenis

diffusés mais néglige 1’auto absorption (I’atténuation des rayonnements dans la source et dans

L’intégration de I’équation (3.3) sur toute la longueur de la source peut étre calculée
facilement car elle ne fait pas appel 4 des méthodes numeriques. En 1971 Van Kleffens et Star

ont proposé une relation valable jusqu’a 20 cm, elle est donnée par I’expression suivante :

(@) = 3.4

Les valeurs des constantes a et 4 sont spécifiques pour chaque radioélément, ils sont

donnés dans le tableau 3.2:
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Tableau 3.2 : Valeurs des coefficients a et b pour la source de **’Cs utilisée en
curiethérapie.

tandis que les applications cliniques nécessitent des distributions de dose dans un milieu

diffusant comme le patient en tenant en considération la forme réelle de la source. Une source

réelle nrésente une anisotronie. Avec une telle cource
ople, c une telle source

AVviiv poa 2235 va LAY~ a ~. s Py

déterminer avec précision la répartition des doses dans un milieu diffusant & partir de la

distribution de fluence des photons dans 'air libre d”une source isotropique.

Le débit de kerma dans I'eau 4 l'eau est lié au débit de kerma dans I’air & l'eau par
l'intermédiaire du rapport des coefficients de transfert massiques en énergie comme le montre

I’équation suivante:

L
Uy

11 3_.._1>____ _+ 1 1N - 7.
1,11 Uadnls 1 €4au Ct 1,1V d 1S C LISS

st €gal a Us

le
’ordre de 1,02.

Enfin, e débit de dose absorbée dans I'eau & une distance ‘@ entre la source et le point

d'intérét est donnée par :

) 3.6

N’
®
Q
N
©

Ou ; g est la fraction bremsstrahlung. En curiethérapie, ce facteur est toujours ignoré car

1l est tres faibie (de I’ordre de 0,16%) pour tous les radionuciéides utilisés.
L'équation (3.6) peut maintenant étre écrite comme suit:
1\ €au

Deau(d) = (Kar @) F@)(*2) " (1-g) 3.7

p air
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Si la source est calibrée en terme de débit de kerma de référence dans 1l'air 3 l'air, le

débit de kerma dans I’air a 1'air a la distance ‘d’ est donnée par:

o g d 2
( Ko@) = (Kair(drer)) ( :f> 3.8

Donc, Le débit de dose peut &tre calculé en utilisant l'expression suivante:

: . d..-\>
Dra® = (), (2] x

0 eau
Avec C = F(d) (f (1-g
ir '

a

Pour un contrdie aisé ei rapide de la dose & courte distance, par exempie, 1 cm, & partir
d'une source unique, on peut faire les approximations g=0etF(d) = 1. Le débit de dose 4 1
cm peut alors étre approché avec :

D(1cm) ~ 1,11.10* x (kair(dref)) . 3.10
awr

On note que si ia source est spécifiée en terme de débit de kerma de référence, alors la
connaissance de la constante du débit de kerma dans I’air n'est pas nécessaire (sauf si on veut
calculer I’activité de la source radioactive), en raison de l'incertitude, ainsi, la spécification
des sources de curiethérapie en terme de débit de kerma réduit I'ncertitude sur la dose

calculée [Ervin, 2006].

Pour des fins de calcul de la répartition de la dose autour des sources linéaire, ces
dernicres sont supposées éire constituées d'un certain nombre d’élément infinitésimal (source
ponctuelles), et chacune contribue a la dose totale au point ‘P’ d'intéréts. Deux configurations
doivent étre envisagées: la plus simple «sowrce linéaire non filtrée» et la plus compliquée

« source linéaire fiiirée» jErvin, 2006].

3.1.2.1. Source linéaire non filtrée dans I'air

Le debit de kerma dans 1’air, a I’air pour une source linéaire non filtrée, est donné par la

relation suivante :
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§
. Rairp
(Kair)air,L =~ Zu}: (92 o= 91) 3.11
Ou:

Ky p: Débit de kerma d’un élément de la source (= source ponctuelle).

L : La longueur de la source linéaire.
h : La distance perpendiculaire entre le point P et la source linéaire, et les angles 0; et 6,,

comme le montre la figure 3.2, sont les limites d'intégration [Ervin, 2006].

4y
P(r, 6}
{8
h’_‘ e Wy
P(fo 00) 1 - | #
= 8!
t
; ¥4
/4_ .
{
matériau capsule de
radioactive Ia source

Figure 3.2 : Géométrie utilisée dans le calcul de la répartition de la dose autour d'une
source linéaire.

3.1.2.2. Source linéaire filtrée dans I'air

Le débit de kerma dans I’air a Iair, et le débit de dose dans I’air d’une source linéaire

s w Kaer [ _ tIpH6l  §om [ _ i
OB Sy = — | eT#esf g | o ces8 g5 4
Lnh (J J J
0 0
3.12
02 01

I —utlcos8 1
~=s
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dg : Est 1a comptabilisation de I"intégrale de Sievert pour T'atténuation des

photons dans la gaine de la source.

# : Le coefficient d'atténuation pour les photons dans le matériau de Ia gaine de la

source, comme illustré sur la figure 3.2.

Les intégrales de Sievert /Ervin, 2006] sont disponibles en formes tabulées. Ils peuvent

¢galement étre résolus en utilisant des méthodes numeriques. Pour 6<0,35 radian (20°),

o

[ —nt/ A 1n n__—ut 2792
e~ uv = ge *© D.10
J

0

PRIy N L SN £304

21 2 Q -.,(.. P Pevo |
JoLoekosTo DUUIL LT llllCdllI: IIILE ©TC Uals 1

Le débit de dose au point ‘P’ dans I'eau Deay (d, ) pour une source lindaire filtrée peut

maintenant étre définie comme suit:

C':
N

W
~uy
BN

n

i

9
au
(d.8) = aer ’!’{ —ut/cosé [ d)dé} _ [ o —Ht/cosd p d)de l(#_tr) (1
Lo J

0

Les intégrales de l'équation (3.14) peuvent étre facilement calculées avec des
algorithmes informatiques qui effectuent les calculs par sommation sur un grand nombre de

segments de source [Ervin, 2006].
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3.2. Modéle Monte Carlo

~A 4

.2.1. Historique

[92]

La méthode de Monte Carlo (MC) est une méthode statistique basée sur le tirage de
nombres pseudo-aléatoires suivant des lois de or obabilité ov

A iiA A TS (E LV LV s ¥ Saaa £3

r
probabilités qui décrivent des processus naturels, biologiques ot bien physiques.
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méthodes MC remonte en 1777 c’ect 1a réf
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de Buffon, ou il langa les premiéres applications de la méthode MC en évaluant la probabilité
qu’une aiguille de longueur [Rogers, 2008], jetée au hasard sur une feuille quadrillée de
upe une de ces
faut attendre le milieu du 20°™ sigcle et 1a seconde guerre mondiale pour voir apparaitre la
méthode MC telle qu’elle est utilisée aujourd’hui [Bialajew, 2000]. 1’essentiel de ce
développement ainsi que I’appellation “Monte Carlo” sont réalisés par John Von Neumann,

Stanislaw Ulam et le mathématicien Metropolis.

N caDmimd cun =~ 1QL s EOn RS N B s
Le n'est quen 196 3 que Zerby publia un

5. u212.2

article sur 1
simuler le transport des particules en physique médicale et présenta les premicres applications
a travers I’étude de la réponse d’un compteur 4 scintillation. Actuellement, la méthode MC est
reconnue pour étre la plus efficace pour estimer les distributions spatiales des particules et des
dépbts d’énergie. En milieu medical, elle est utilisée dans la totalité des disciplines du

diagnostic et de ia thérapie par rayonnements, mais égaiement pour ia radioprotection des

patients [Zerby, 1963].

3.2

222.P

La trajectoire de chaque particule est simulée, individuellement, en tirant au hasard les
parametres physiques des interactions (position de I’interaction, nature de Pinteraction, type
de la particule secondaire créée, ’énergie transférée, ’angle de diffusion,...), selon les
distributions de probabilité qui décrivent les processus physiques mis en jeu en utilisant un
cchianiilionnage jBiezy, 20677, Ces disiribuiions de probabiiiids soni déicrminées 3 pariir des
différentes sections efficaces des interactions qui sont propres au type et & I’énergie de la

particule incidente ainsi qu’aux matériaux mmpliqués.

Il existe plusieurs méthodes d’échantillonnage, entre autres : la méthode directe, la
methode de rejet, la méthode des distributions discretes, etc. Celles-ci sont utilisées dans les

aigorithmes de caicui des codes pour €tre appiiquées pendant ia simuiation pour ia piupart des
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fonctions décrivant les processus physiques gérant les interactions entre les rayonnements et
la matiére (voir figure 3.3). Cependant. 4 cause du nombre important de phénomenes
physiques intervenant, I’application de la méthode MC necessite de disposer d’une grande
population de nombres aléatoires pour simuler I’histoire de chaque particule depuis sa
creation jusqu’a sa disparition ou sortie dans ot du miiien. Ces nombres, compris entre 0 et i,
proviennent généralement de suites mathématiques intégrées dans des algorithmes appelés
«générateurs de nombres aléatoires». Ce mode d’obtention fajt que I’on qualifie ces nombres

de «pseudo aléatoiresy.

Générateur d’un

noimbre aléatoire

Modele de diffusion (section | - I
efficace d’interaction, I 4 | Code de calcul
algorithme. .. )

Résultats

Figure 3.3 : Schéma de principe de la méthode Monte Carlo.

3.2.3. Classification des codes de calcul basés sur la méthode Monte Carlo

Conformément a la classification de Berger [Berger, 1963], on distingue différentes

classes de codes :

e Lescodes de classe L.

a Ft la
= AL AN

Les codes de classe I utilisent exclusivement une méthode condensée alors que les

aadac da alacaa TT  daalomaant annolda andac waivtas accaniant la wndthads anndoncda ot la
VUMWY Uv VIGAOOW .LL, \./5“1.\4111.\411& ulJtJUJUQ VUMWY 11111\!-\40, ULUOVOUVIVIIL 11U ER SIS LIViv1w] VVIIMWVIIOWVY Wi 1t

méthode détaillée. Ces deux classes de codes sont destinées & simuler la trajectoire d’électrons

de haute énergie cinétique. Toutefois, il existe d’autres codes de simulation purement détaillée
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atteignent une énergie de quelques eV. Ces codes, peu nombreux, sont mis au point et
developpés pour des applications trés spécifiques comme la micro et la nano-dosimétries, ou
la radiobiologie. Parmi eux, on compte les codes OREC (Oak Ridge Electron transport Code),
MOCA (Monte-Carlo Simulator code). Ce type de code nécessite une bonne connaissance des
sections efficace aux basses énergies, ce qui n’est pas toujours possible pour tous les
phénomenes physiques mis en jeu lors des interactions, en particulier pour les excitations. De
plus, dans la plupart des cas, ces codes ont été mis au point pour des milieux bien particuliers
(eau ou ADN, par exemple) selon 1’application visée. Trés performants pour ce type de

problemes spécifiques, ils sont en revanche rarement transposables a des géométries ou des

» Dans les codes de classe I, toutes les collisions inélastiques sont regroupées et 1’émission
d’une particule secondaire n’affecte pas directement la trajectoire de 1’électron primaire.
Dans cette catégorie on regroupe, le code ETRAN (Electron TRANSsport), des séries de
codes /7S (Integrated Tiger Series). Cet ensemble de trois codes dérivés traite différentes

géométries a symétrie cylindrique et ACCEPT, pour des géométries combinatoires

tridimensionnelles. Le code MCNP (Monte-Carlo N-Particles), également de classe I, a

¢i¢ initialement élaboré pour simuler le transport des particules non chargées. Par la suiie,

il a subi une extension (MCNP4), par incorporation des algorithmes d’ITS, pour intégrer

les électrons et les positons. Plus récemment, une autre version de ce code MCNPX, a été

développée, pour simuler le transport de certaines particules lourdes chargées.

> Dans les codes de classe II, les événements engendrant une perte d’énergie et/ou déflexion

aibles) sont

==,

I’événements

LHd. A | B Y ICHTICHT

traités par méthode condensée, tandis que les collisions fortes, dites « catastrophiques » de
part la perte d’énergie et/ou la déflexion angulaire élevées qu’ils produisent, sont simulées
par la méthode détaillée. Parmi les codes de cette catégorie, on distingue les codes EGS
(Electron Gamma Shower), le code GEANT (GEometry ANd Tracking) et le code

PENELOPE (PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons).

3.2.4. Le code PENELOPE

of Positrons and Electrons) c’est le plus récent. 11 a été développé au début des années 90 par

une equipe de physiciens de I’Université de Barcelone. Comme le code ETRAN et ses
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dérivés, son modele de diffusion est basé sur la théorie de Goudsmit and Saunderson.
Initialement congu pour les électrons et les positons, PENELOPE a été adaptée pour permettre
la simulation de la trajectoire de photons incidents & partir de 2001. L’intégration de ce code
en tant qu’outil de simulation pour les calculs de grandeurs physiques (fractions d’énergie
transmise, absorbée, rétrodiffusée,...) est bien étabiie, cependant & notre connaissance, son
utilisation se limite jusqu’a présent aux études dosimétriques en radiothérapie externe ou en

curiethérapie [Salvat, 2006].
3.2.4.1. Pour quoi PENELOPE ?

Les codes Monte-Carlo se différencient par les sections efficaces qu’ils integrent, leurs
modeles physiques d’interaction, ainsi que leur générateur de nombres aléatoires . Toutes ces
caractéristiques influent sur les résultats des calculs et conditionnent la qualit¢ des

N4
1 A1t

1131l nds T Thnixr A%33m nt Arn nes a
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établies par ’utilisateur. Pour notre application, nous avons choisi le code PENELOPE pour

plusieurs raisons, sa flexibilité, sa nouveauté et sa précision :
a) Flexibilité du code

Sa structure relativement simple, écrite en langage FORTRAN 77, permet a ’utilisateur
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du transport des particules. Les fichiers auxiliaires qui sont indépendants du programme
principal et qui gerent la géométrie, les matériaux et les parameétres d’entrée de la simulation

favorisent une «prise en main » rapide du code.
b) Nouveauté du code

A permis de corriger le traitement partiel de certains phénoménes dans d’autres codes
plus anciens, tels que : ’absence de I’effet “straggling’ sur la distribution des pertes d’énergie
dans ia premiére version du code ETRAN, fMeynard, 2009f ou encore, ies erreurs sysiématiques
observées au voisinage d’interfaces liées a I’utilisation de la théorie de Moliére dans le code
EGS4. En plus des concepts physiques plus modernes et plus précis sont introduits, comme

par exemple les sections efficaces extraites d’€tudes ies plus récentes.
c) Précision des simulations

La précision des simulations a €té prouvée a partir de comparaisons avec des résuitats

expérimentaux ou provenant d’autres codes. Parmi les publications nous citerons :
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Le «Benchmark» de Sempau er al. dans lequel le modéle de diffusion utilisé pour les
clectrons dans PENELOPE est largement discuté au travers de comparaisons avec des

coefficients de rétrodiffusion mesurés‘a différentes énergies (de quelques keV a 1 GeV).

Les «Benchmarksy réalisés par Das et a/ (2001, 2002). Ces derniers ont comparés, pour
des faisceaux de photons, ies caicuis de dose réalisés par ies codes PENELOPE, EGS4 et
MCNP, dans des conﬁgﬁrations hétérogenes composées de matériaux de numéros atomiques
trés variés (ean, plomb, ) Ces henchmarks ont montré anue les résultats, an nivean des zones
d’interfaces, issus des simulations PENELOPE étaient plus proches des mesures que ne

1’étaient les résultats issus des simulations EGS4 et MCNP.
3.2.4.2. Modéle de diffusion du code PENELOPE

L’histoire d’une particule est segmentée en une suite aléatoire de pas discontinue. A la fin

de chanme dédnlacemaent 1 Nnrra
NN Vllbl-\,l W \-I-Ul.lj. . N . ACARS S g ¥

perdre de I’énergie, changer de direction ou créer des particules secondaires. Nous décrivons
briévement les différentes interactions telles qu’elles sont implémentées dans le code

PENELOPE [Salvat, 2006], [Salvat, 2008].
a) Interaction photon-matiére

Lorsque les photons pénétrent dans un milieu, ils ont une certaine probabilité d’interagir
avec les ¢lectrons atomiques ou pénétre dans le noyau. Dans le domaine d’énergie couvert par
lc vode PENELOPE, les lnictactions dominanics pour les phoivns soui la diffusion cohéienic
(Rayleigh), la diffusion incohérente (Compton), I’effet photoélectrique et la production de

paire.
v’ Diffusion cohérente (Rayleigh)

Le modele utilisé s’inspire de celui proposé par Born pour la section efficace

TN

différentieiie, pour donner une fonction de densité de probabilité (ot PDF), telie que :

1+ cos?6
Prey(cosA) ="7—[F(-’-’,—7)]2 3.15

-

Avec I (x, Z) le facteur de forme atomique et 8 1’angle de déviation. Cette expression
est faciiement séparabie en deux fonctions, ia premiére étant fonction de i'angie de déviation
et la deuxiéme du facteur de forme atomique, dépendant du matériau. La PDF peut s’écrire

sous la forme :
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Prqy(cos 8) = g(cos 8)m(x?) 3.16

Cette forme permet un échantillonnage direct selon les méthodes explicitées, Le facteur
de forme a été déterminé analytiquement par Baro et al d'apres les valeurs tabulées par
Hubbeii. La formuie anaiytique obtenue permet ainsi d'archiver, dans ie code PENELOPE,
uniquement les coefficients d’ajustage au lieu de 1'ensemble massif des tabulations initiales ;
De plus, la fonction SUMGA implémentée dans PENELOPE permet un calcul rapide et précis
de Tintégrale de ce type de fonctions; cette intégraie est notamment nécessaire dans

I’échantillonnage par m(x2). 1l est donc relativement simple d'obtenir x et d'en déduire 6 afin

T o coantinn afficara A:
L/ OSVVLIVLL vilIvAavw i

o a lo A 1qginn (TAamntan nanr 11m Alantran lihra act
v v (CARCISSRCIVILVIEE \/UILIPLULL lJUbLl ULl VIVWLIVULL LIUVIW WOL
obtenue a partir de I'€quation de Klein et Nishina suivante:
7 ..KN w2 B N2 T C N
—Co0 Y [ i) 317
a2 2\e) \ETE, )

Telie que :

r. est le rayon classique de 1’électron, E. et 0 1’énergie et ’angle de déviation du photon

Compton et £ 1’énergie du photon incident.

Pour un électron 1ié de la i™™ couche atomique, I’expression de la section efficace de la

diffusion.

Compton précédente doit &tre corrigée et devient :

do~. 12 /E\? /_., E ) \
~ ~ =1 I =4 ——sin?(E,8) 1S(E,9) 318
d?2 2\EJ \E E, /

Ou:
S(E, 6) est la fonction de correction de 1’énergie de liaison de 1’électron, Suite a une

réécriture judicieuse, on obtient une distribution propre a l'échantillonnage sous la forme

suivante :

P.(1) = [a,P, (1) + a,P,(1)]IT(cos 8) 3.19
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la méthode inverse sur les fonctions P;(7) , de calculer cos® d'aprés t, et enfin de faire une

réjection sur P (cos0) pour valider cette valeur de I'angle de re-émission.
V' L’effet photoélectrique

Les sections efficaces de 1’effet photoélectriques utilisées dans PENELOPE sont

—~ L —d e

steroolation de tableau ni o A ok X
L PUI LIU1l UCT LdaviCTau 11Ul Cl.lL:[UC qul d CLC CXlLl¢ 1 La 1.)

obtenues par ii ir de la bibliotheque de
données évaluée par LLNL de photon, Cette bibliothéque contient des sections efficaces
photoélectriques pour toutes les couches des éléments Z entre 1 et 100 et des énergies de
photonde 1 eV a IOOOGeV:{,\ dérivées des calculs théoriques de Scofeld des sections efficaces
de couche et des sections efficaces totales de Hubbell. La base de données de PENELOPE
pour T'absorption photoéiectrique (un sous-programme de 'EPDI.) se compose des tableaux
de toutes les sections efficaces atomiques opp,(E), et les sections efficaces pour les couches

K, L et M, pour les €léments Z entre 1 et 99.
v’ Création de paires
La section efficace est déterminée selon le modéle de Bethe - Heitler, exprimé en

. , C . B . 5.3 ; . (4
fonction de I'énergie réduite £ = . (ou E est I’énergie totale de 1’électron créé et E,, celle du
4

photon incident). Ce modéle fonctionne aux hautes énergies, griace a une correction analytique
dépendant du nombre atomique Z de 1’élément. Cette derniére correction nécessite en outre de

prendre en compte I'écrantage ¢lectronique autour de l'atome. Une représentation

mais nécessite d'ajouter un terme correctif relatif aux basses énergies. L'expression définitive

de la section efficace utilisée est donc :

2

doyy 5 2 1
Je = o z[z + n(z)]Cr§ 2 (E — s) D,(z,8) + Dy(z,¢) 3.21

Avec C, une correction nécessaire aux hautes énergies et o la constante de structure

fine. Dans cette relation, les fonctions @;(z,&) et ®,(z, ¢) tiennent compte du rayon
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d'écrantage électronique R autour de l'atome et le terme n est introduit pour tenir compte de la

production de triplette en son sein.

Aprés une réécriture judicieuse, on obtient une équation susceptible d'étre

échantillonnée aisément sous la forme :

Byp(e) = w Uy (e)my () + up Uy (), () 3.22

TT 7 N\ -1

Ol 7 esi normalisée ei § < Ui(e) <1 sur Uinicrvalie (gmin, Smax). Alnsi dapres les
méthodes d’¢échantillonnage, on obtient la valeur e représentant la fraction d'énergie prise au
photon incident par I'électron créé. L'énergie du positron correspondant est alors égale au reste
de I'énergie, étant donné I'approximation faite sur ia prise en compte de ia seuie production de
paire cohérente (la mise en mouvement de 1'électron cible dans la triplette n'est pas prise en
compte car son parcours résiduel est relativement faible). Les angles polaires relatifs 3 Ia

direction d'incidence sont obtenus par le terme dominant de l'expression obtenue grice a la

théorie des hautes énergies. Pour les angles azimutaux, on a précisé que les deux particules

n'dtaient nac farcdment canlanairac
graie 0 1res

. . s T
on tire done cenveci de manidre indédnendante Ne
n ot pas 1oreement ¢oplanan on e g ol c1 43511 il
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indépendante. De plu
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ctant donné le faible libre parcours moyen de ces particules, elles subissent rapidement une
diffusion importante rendant quasi-inutile la connaissance exacte de l'angle azimutal. Ils

peuvent donc €tre échantillonnés de maniére uniforme sur l'intervalle (0,27).

b) Interaction électron / positron —matiére

V' Collision élastique

La section efficace différentielle de la collision élastique, est utilisée dans

NELOPE gréce & un code auxiliaire créé par [Salvat, 2008].

V' Collision inélastique

Le modele utilis¢ par PENELOPE s'appuie sur une formule de Bethe qui traduit
l'interaction de particules chargées avec des atomes isolés. Celle-ci a été reprise pour les
eiectrons par Fano qui a ainsi exprimé ia section efficace en fonction de W et de 0,
respectivement la perte d'énergie de la particule incidente et I'énergie de recul de la particule

cible, telle que :

d’oy, _ 2mzie* 2m,C? N B?sin?6,W2m,C? 1df(Q,W)
dwdQ =~ m.V? |WQ(Q +m.C?) ' [Q(Q + 2m,C2) — WZ[2|  aw

3.23
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e, e, pr,rr rpr,prpey

Avec : VV'=bc la vitesse du projectile, 6;: ’angle de déviation du projectile par rapport &

sa direction d’incidence et e puis m, respectivement la charge et la masse de ’électron. Dans

cette formule, les deux termes entre parenthéses représentent la contribution de I’interaction

af(e.w)
aw ’

des champs électriques et magnétiques vus par la particule. Le facteur contributif
appel¢ force d'oscillateur, est dii a I'assimilation du milieu traversé a un diélectrique agissant
sur la particule par l'intermédiaire d'un champ induit par celle-ci. La simulation commence par
la détermination probabiliste de ia couche éiectronique qui jouera ie réle doscillateur pour
I'électron incident. A partir de celle-ci, on détermine ensuite le type d'interaction, distante ou
directe qui nous permettra ainsi de choisir la fonction de probabilité associée. Si le type
d'interaction est distant, I'énergie cédée W est directement reliée a celle de T'osciilateur,

fonction de I'énergie d'excitation de la couche considérée. L'énergie de recul O est déduite a

type d'interaction est proche, on ne considérera que O =W.
v' Emission de photons par « Bremsstrahlung »

La section efficace différentielle liée & ce phénoméne est donnée par la formule de

Bethe et Heitler qui tient compte de 1'écrantage électronique dans le champ du noyau. Celle-ci

. .y . . ,
naty c'pvf\ﬂmpr AD maniara cimmn 1ﬁnn fﬂllp nlis -
PYBL O VARPLILEVL UMV LUGIIIVIY DI IIIVY LWLV Yuv .

do Z2 q
2 = = — AHZE K 29
aw  p2W e

Ou k représente 1’énergie réduite du photon émis. Le paramétre y (Z, E, k) a été tabulé
par Seltzer et Berger, tani pour les émissions ayant lieu dans le champ d'un éleciron que dans
celui d'un atome. Ce sont ces données qui ont été reprises et adaptées a I'échelle d'énergie

utilisée par le code PENELOPE.

V' Annihilation des positrons
Celle-ci se fait de mani¢re analytique grice & une formule d’Heitler, modifiée par

Nelson et al, donnée par :
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Chapitre 4

Matériel et Méthodes

A. Partie expérimentale

4.1. Introduction

Les sources de rayonnement utilisées en curiethérapie bas et haut débit de dose doivent
étre contrdlées régulierement ou avant chaque utilisation selon la demi-vie du radioélément.
Comme il est recommandé de spécifier ia source en termes de débit de kerma de référence, ia

chambre Puits est D’instrument recommandé pour cette tache spécialement pour la

Dans le présent travail, nous allons mesurer le débit de kerma de référence d’une source
miniature de 'Cs utilisée en curiethérapie. Ces mesures sont réalisées au laboratoire de

curiethérapie au Centre de Recherche Nucléaire d’Aiger (CRNA).
4.2. Matériel utilisé

4.2.1. Chambre d’ionisation Puits

Pour la réalisation de ce travail, nous avons utilisé une chambre d’ionisation Puits de
type Well la «HDD 1000 PLUS Standard Imagingy, a savoir la A001012 de référence 90008

(Figure 4.1).

Figure 4.1 : Chambre Puits la HDR1000 PLUS.
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Afin de maintenir la source a l'intérieur de la cavité de la chambre Puits, un porte source
spéciale de modele 70003 (Figure 4.2) d’un diametre interne de 7,1 mm a été utilisé pour
s’adapte au type et diamétre de la source utilisée. Pour fixer la position de la source le long de

l'axe de la chambre, des spacers en PMMA son utilisés de 1 ; 3 et 10 millimétre d'épaisseur.

Figure 4.2 : porte-source avec spacers.

La charge ou le courant produit dans une chambre d’ionisation est extrémement faible,
sa mesure exige un dispositif sensible dont I’impédance d’entrée est trés élevée; supérieure &

>

101482, ce dispositif esi éleciroméire. Un éleciromeire idéal devrait posséder un affichage
numerique et avoir un pouvoir de résolution de quatre chiffres ou de 0,1%. La mesure de
toutes les sources de curiethérapie exige un électrométre qui permettra la mesure des courants
et alternativement une mesure de la charge collectée sur des périodes établies.

L’€lectrometre associé a la chambre d’ionisation Puits, utilisé dans notre travail, est le
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Figure 4.3 : L’électromeétre PTW UNIDOS.

Pour effectuer la mesure, un grain de source de “*’Cs de type CDC-1100 d’un diamétre
de 32 mm et une longueur de 8 mm est utilisée; cette source contient une bille de 2mm de
matiére radioactive localisée au centre d’un cylindre en acier inoxydable. Cette source est

stockée dans un contenaire en plomb (Figure 4.4).

Grain de **’Cs de type CDC-1100 de le SSDL. Contenaire en plomb.

Figure 4.4: Source de Césium utilisée.

4.2.4. Hygrométre et Baromeétre

Parir
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pendant la mesure, un hygrométre (N°S: H 1007) et un barométre (N°S: 98244) sont utilisés
(Figure 4.5).
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Figure 4.5: (a) Hygrometre, (b) Barométre.

4.2.5. Moyens de radioprotection

Pour des raisons de radioprotection, nous avons utilisé des garE

3
=
g
- o
D~
w2
14
%
e
=
)
o

longue pour transporter et manipuler la source radioactive. Pour plus de protection nous avons

et SA Al

Gants plombés. Pince longue. Paravent plombé.

Moyens de radioprotection.
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4.3.1. Mesure du courant de fuite

Avant de déterminer la valeur du débit de kerma d
contrble de qualité de la chaine de mesure (électrométre et chambre d’ionisation). Le premier
contr6le concerne I’évaluation du courant de fuite de I’électrométre seule ensuite de
us chambre d’ionisation.

Pour la réalisation de ces mesures, on place la chambre d’ionisation au centre de la salle
de mesure a 1,5 métre du mur et & une hauteur de 1 métre, au moins 30 minute avant le début
des mesures. On allume 1’électrométre, sans connexion avec la chambre d’ionisation, on doit
attendre au moins 30 minutes, on fait ’ajustement du zéro, puis on vérifie le courant de fuite

de 1’électrométre.

Apres avoir vérifi€ les cables, on connecte 1’électrométre & la chambre-Puits, puis, on

applique une tension de polarisation de 300V et on attend au moins 30 mn pour la stabilité de

AL eLULAAIRL 22222 ¢ LEALe,

I’ensemble (chambre, électrométre).

La mesure du courant de fuite se faite sans exposition de la chambre aux rayonnements,
et le temps de mesure doit étre assez élevé. Ici, nous avons fixé un temps d’acquisition de 4

minutes.

Tolérance :
o Inférieur 4 10™* A pour I’électrométre seul.

e Inférieur a 0,1% par rapport au signal final pour I’ensemble.
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4.3.2. Détermination du point chaud (point optimal)

Un aspect important dans Ia standardisation des mesures avec la chambre Puits est ia

détermination de la position optimale de la source dans la chambre.

On introduit le porte source appropriée dans la cavité de la chambre d’ionisation, en
alignant le point noir du porte source avec la marque de trous sur la chambre d’ionisation et

on releve la température et la pression atmosphérique. Puis, On introduit la source de

pour les sources de curiethérapie. Les mesures de la charge sont effectuées en changeant la
position de la source le long de l'axe de la chambre, en insérant des spacers d’épaisseur
connue au fond de la cavité de la chambre, et on trace la courbe représentant la variation de la

réponse relative de la chambre, normalisée & la valeur maximale, le point ot le plateau pour

Généralement trois mesures sont suffisantes, car les lectures ne doivent pas continuer &
chuter ou augmenter, par conséquent si c’est le cas, il faut attendre encore, car le systéme

n’est pas encore stable.

.l\Clllal yjuce .

Le porte source utilisé a un diamétre de 7,1 mm hors que la longueur de la source est de

S - i
1 Ju CC

is le
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tenir en compte de I’inclinaison de la source dans le porte source ce qui nous conduisent &
ajouter une épaisseur de 1,84 mm; La base de porte source a une épaisseur de 1 mm d’ou

N o4 Ve M A N

I’épaisseur total est de 2 ,84 mm, (Figure 4.7).
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l La source IL

|La matiére radioadive }

2.84 mm

|La base de porte source]—s| ;:' : -

7.1mm |

¢oessaire Ge calculer les facteurs de correction & apporter pour chaque effet dans le but de
minimiser Iincertitude sur la valeur de la grandeur mesuré. Plusieurs facteurs influence la
réponse de la chambre Puits entre autres: la variation de la densité d’air & I’intérieur de la

cavite de ia chambre, le rayonnement de diffusé et ia variation de polarité et de la tension.
a) Influence de la variation de la densité d’air a Pintérieur de la cavité de la
chambre d’ionisation
La chambre Puits utilisée en curiethérapie est ouverte a ’air ambiant, la masse d’air
dans le volume de la cavité subit des variations. Pour effectuer des mesures précises, il est
nécessaire de corriger toute différence entre la densité de 1’air dans la chambre, au moment de
la mesure. Un facteur de correction, qui tient compte de I’influence de la température de 1air

et de sa pression sur la densité de I’air dans le volume ouvert de la cavité, doit étre appliqué. Ti

est donné par la loi de MARIOTTE:

- _(27315+T) B

Kp=“""<"°"7
® (273154 T) P +1
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Ce facteur devrait étre appliqué sur la réponse de ’instrument de mesure pour rapporter
la masse d’air & 'intérieur de la cavité de la chambre aux conditions de référence de la
mesure, T est la température de Iair dans la cavité de la chambre, et P la pression ambiante de
I’air au moment des mesures. Py et T, sont les valeurs de référence (généralement 101,325

kPa et 22°C).
On Préleve la température et la pression avant et aprés chaque série de mesure & ’aide

d’hyerométre

Comme il nous est impossible de mesurer la température a I’intérieur de la cavité d’air
de la chambre il faut placer la chambre Puits dans la salle de mesure au moins 7 heures avant
de commencer les mesures, temps nécessaire pour atteindre 1’équilibre thermique entre la

chambre d’ionisation et 1’air ambiant.

“effet de variation d’humidité est négligeable, si le facteur d’etalonnage

g
g
=
a
=}
O
'TD-I
s
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ité relative entre 20% et 0% et des temnératures e 15 et 25°C.

S SeRlipeanils entre

Dans ce cas I’influence sur la réponse de la chambre est inférieure 4 0,1%. Ainsi, le facteur de
correction est égal 2 1 (Ky=1). Mais s’il était rapporté a I’air sec (c.-a-d. <20% ou > 80%) un

factenr de carrectinn K. =0 907 devrait 8tre annliand
2 WAU/LAWW LA ‘.xn // I W VikiL vlrl. & .

La contribution du rayonnement diffusé sur la réponse de la chambre d’ionisation est

Arienre & N 104 nonr des distancee chambre-mur cundrienr 38 20 em (fonre 4 8) Qi la
Menicure a 1) supcricur a AL Com (figure 4.&) 31 12

2 /% PpUwL B3 410 1 o £ 41814 -
> o i

chambre est placée au contact de mur, la contribution relative du diffusé est de 1%. Pour

minimiser la contribution du rayonnement diffusé sur la réponse de la chambre d’ionisation,

alla A1 ac aq o r]v nlanahasr
CCui€ Ci €5 es murs et U PLdiiviivl

C

minimum & un metre des murs et & un métre du plancher), dans ce cas, la contribution du
rayonnement diffusé peut étre considéré comme négligeable et le facteur de correction de
Ieffet de rayonnement diffusé est prit égal 4 1. Le rayonnement diffusé de faible énergie a

Iintérieur du Puits est atténué par la paroi de la chambre.
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Figure 4.8: Contribution du rayonnement diffusé par les murs de la salle de mesure sur
la lecture de la chambre d’ionisation Puits (6nuc4mx4m).

4.4. Détermination expérimentale du débit de kerma de référence

Dans cette partie, on place le centre de la source de rayonnements au point chaud de la
chambre et on enregistre la charge collectée pour une durée de 30s. Ainsi, le débit de kerma

de référence peut étre calculé a partir de ’expression suivante :

o | 4.2
Kr,alr v Léle X T[FC X Néle X N

Kair

K »ar - Le débit de kerma de référence de la source.
Lg,: La lecture de 1’éieciroméire.
Na,: Le facteur d’étalonnage de 1’électrométre.

chambre d’ionisation.

€
;2 Le facteur d’étalonnage de la
nF,: Le produit des facteurs de correction.

Une comparaison entre le débit donné sur le certificat d’étalonnage de la source et le

Noter que I’équation (4.2) donne le débit de kerma de référence a la date de mesure. Si
on veut utiliser ce débit un autre jour, il est nécessaire d’introduire un facteur de correction de

la décroissance radioactive de la source.

N
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Introduction générale
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Le premier rapport technique de I'ATIEA le TEC DOC-1079 intitulé « Etalonnage des
sources de curiethérapie » qui décrit les directives sur des procédures standard d'étalonnage,
dans les Laboratoires Secondaires dEtalonnage en Dosimétrie (LSED) et au niveau des
unités de curiethérapie dans les services de radiothérapie (hopitaux), pour des sources
sceliées en curiethérapie bas et haut débit de dose, a €té publié¢ en 1999 [4IEA, 1999] et en

2004 la premicre campagne d'étalonnage a été lancée.

Probiématique

Le cancer constitue ’un des probleémes de santé publique a I’échelle mondiale et I’'une
des préoccupations majeures en matiére de recherche dans tous les pays du monde: il

représente la deuxiéme cause de mortalité dans les pays développés.

La complexité de la géométrie étudiée et la physiologie des patients rendent la mesure
de la distribution des doses a I’intérieur du patient pratiquement impossible ; C’est pourquoi,
les données utilisées, pour le calcul des doses, dans les systémes de planning de traitement

sont des données déterminées dans des fantémes.

Une détermination précise et la vérification périodique de ces données sont essentielles
pour I’optimisation du gain thérapeutique ; C’est pourquoi un certain nombre d'articles sont

apparus dans la littérature relative & la mise a jour des procédures et des normes concernant:
e L'étalonnage des détecteurs et des sources utilisées en curiethérapie.
e La caractérisation et la spécification des sources.

e I’amélioration des méthodes et des formalismes de calcul de dose.

Le présent travail, représente une premicre tentative pour la mise au point d’une
procédure pour I’automatisation du contréle pour la spécification des sources utilisées en
curiethérapie, dans ie but de déterminer ieurs débits de kerma et leurs aciiviiés apparentes. 11
a été réalisé au sein du laboratoire de curiethérapie, au Centre de Recherche Nucl€aire
d’Alger (CRNA).

Le kerma est une grandeur trés essentielle en dosimétrie. Il quantifié la quantité
d’énergie cinétique libérée par unité de masse, sa détermination est recommandée pour
toutes les sources radioactives utilisées en curiethérapie. Elle peut €tre déterminée en
utilisant différentes approches: la mesure expérimentale, le calcul et la simulation Monte

arlo.
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B. Partie simulation

4.5. Structure générale du code PENELOPE

ayant une cnergie comprise entre 100 eV et 1 GeV, dans des matériaux simples (de Z=1 a
Z=92) ainsi que dans des matériaux composites. Il combine la simulation détaillée du

~am e tod SIS _.4. A

transport des photons avec la simulation mixte du transport des élect
Ainsi le nom PENELOPE désigne-t-il l'activité du code en étant I'acronyme de PENetration
and Energy LOss of Positrons and Electrons (I'étude des photons ayant été introduite par la
suite). Le code PENELOPE est composé d’un ensemble de programmes, écrit en FORTRAN
77, dédi¢ a la gestion de la partie physique de la simulation. Pour gérer cela, le code Tepose,

principalement, sur trois grands modules (Figure 4.9):

> Le programme utilisateur PENMAIN qui va gérer les appels aux différents sous
programmes.
» Le module PENGEOM dont le rdle est d'initier le programme PENMAIN i la

géométrie entrée par l'utilisateur.

A2
t—

™ nt d

ip) ]
pPaiiiTuiall ~ <

€ programme PENELOPE qui contient les sous programmes

l'intégralité des phénoménes physiques.
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MATERIAL

| Calcul des sections
efficaces et grandeurs

- physiques relatives au 1 Fichier d’entrée
milieu

e Types et énergie des particules
l incidentes.

e Position et direction des |
émissions de la source. ‘ e
Paramétres de simulation (énergie S Fichier de géométrie |
d’absorption, énergies seuils pour
méthode mixte...).

e Nombre d’histoires & simuler.

e Durée maximale de la simulation.
e Nombres aléatoires initiaux.

- Fichier de matériel b
, i

e Parametre de 1a méthode de
réduction de variance. ..

PENVARED PENELOPE
Techniques de - PENMAIN . : H Modéles de transport
réduction de variance ' SR des particules.

: Programme principale i

Contrdle des trajectoires.

TIMER Stockage des paramétres PENGEOM
X d’intérét.
Calcul du temps de ‘ . y _ Gestion de la position
simulation S de la particule par
A by rapport aux structures
£ ; de la géométrie

Fichier de sortie

| ® Energie absorbée, transmise et
rétrodiffusée

' e Distributions de dose.

| e Cartographie 2D, 3D.

e Incertitudes.

Figure 4.9: Organigramme du code PENELOPE.
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4.5.1. Génération des fichiers d’entrée

Efla a2 oY = A a2 L A g 1A a3 1A a2 1A ayp LA 52 3 A ar 1 A A
1 \A; ] Lj ﬂxx-/\r o ﬂxyA)/ nE ﬂxz P/ ﬂlyy)’ T ﬂyz T ﬂzzll nE ﬂxA o ﬂ'y A2
Tadd
+ AZZ + AO =0
Cette équation comprend des plans, des paires de plans, des sphéres, des cylindres, des
Al Aas Alllaanasdasn Aas cmnwalealardas L P ada T~ 1S 1~ ....AA...-.“,. Tac grvefonao
CULITDS, Ul UlllprluUb, ucs> palavuliuiucy Cb llyl.JCl UU VIUC w. ald ia ULUT, IO duliaviod

de limitation sont souvent connues sous forme graphique et il peut étre tres difficile d’obtenir

les paramétres quadriques correspondants. [Salvat, 2008].

Dans ce code, la configuration de la géométrie est réalisée & partir des équations
réduites de surfaces F; (x, y, z) élémentaires. L expression générale quadratique réduite de ces
équations s’écrit comme suit:

E-(x,y, Z) = I]_XZ + 12Y2 + 1322 + I4_Z + 15 4.4

Ouf (aveci=1,2,...,5) sont les indices caractérisant I’équation réduite et leurs valeurs
peuvent €tre de -1, 0 ou 1, selon les formes géométriques voulues. Les indices des principales

T RTIT MNTY A

bu.lldbt:b umpommca Ud[lb PENELOPE sont résumeés suf la llngIC “. 10\)

Pour des géométries faisant intervenir plusieurs corps (volume), la délimitation des
structures est effectuée a I’aide de plans et de surfaces. Chaque volume est associé & un milieu
localis€¢ a P’intérieur ou a DI’extérieur, en utilisant des pointeurs de valeur +1 ou -1,
respectivement. L’assemblage de ces volumes (par des unions ou/et des intersections) permet
de modéliser des géométries de forme plus ou moins complexes, tels que la téte d’un
accélerateur, un fantéme anthropomorphique, une source scellée ou encore un compteur

proportionnel.

Pour adapter la géométrie aux dimensions réelles de I’élément & modéliser, il est

p0551ble de dilater (SCAL) ou de translater (SH]FT) les surfaces. Ces surfaces peuvent
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I est possible également de cloner (CLON) plusieurs corps pour faciliter & I’utilisateur

la réalisation de la géométrie recherchée.

Afin de vérifier la géométrie étudiée, il est possible de la valider & P’aide des
programmes, GVIEW2D et GVIEW3D. Ces programmes de visualisation permettent de
vérifier la description de la géométrie, en deux et trois dimensions respectivement, avant

d’exécuter une simulation.

L1,1.0~1 B.1.0,0-1 L-L00~1

LEO0~10 1.0.0-10 1~-10-1.0

Figure 4.10 : Exemples des surfaces réalisables avec le module PENGEOM de
PENELOPE.

La figure (4.11) montre la géométrie de la source du “*’Cs type CDC-1100 que nous
allons utiliser dans la simulation, visualisée & 1’aide du programme GVIEW2D, cela permet

de valider cette géométrie.
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plane X= 0.0CE+00 cm

Acier
inoxydable

S LS D -

=t EoE-02 <n MODULE, MAT

Figure 4.11 : Source du ™’ Cs visualisée par GVIEW2D.
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4.5.1.2. Fichiers d’entrées des matériaux

Un programme MATERIAL utiiise toutes ies données concernant les interactions des
€lectrons, des photons et des positrons, dans les différents matériaux €tudiés, sous la forme
d'une base de données numériques pour la création des fichiers d’entrées matériaux
‘Matt;. MA1"; un fichier pour chaque matériau composant la géométrie. Ce dernier contient
tous les parametres physiques d’interaction utilisés par le programme PENELOPE, a savoir,

leg sectione efficacecs leg coefficientc A’qﬁ'nnnaﬁr\n les nonvoire d’a ét la Apnmfp Péneraie

VYT, twD wwwa MOpPVM Y vais M s ~AnTa =

moyenne d’excitation, etc.

Le programme MATERIAL permet de générer une base de données des matériaux

simples dont le numéro atomique Z compris entre 1 et 99 ainsi que les matériaux composés.

Le fichier ‘MatF.MAT’ généré pour le ™ matériau composant la structure, peut étre

iaire nommé TARTEATT T e nraorammea TART BHATT npmn t+ Ao
A W V. N/ AL AR IAIR s AN . J_J Plvsl CRALINAANY A& L AR VR IR JL AN ALAW L AW

visualiser les courbes de variation des sections efficaces, des coefficients d’atténuation et des

pouvoirs d’arrét en fonction de I’énergie des électrons, des positrons et des photons.

De ce fait, nous avons crée nos fichiers «MATERIAUX», nécessaires & la simulation.
Le tableau suivant contient les différents matériaux qui composent la géométrie de notre

gismasal okl an
SL111UIC U

Tableau 4.1 : Composition atomique des matériaux constituant la géomeétrie

de simulation.
 Elément  Matériau : :
Source active 81 11, Al B, Mg, Ca, Na Cs,
Air Be, C, N, O, Ar.
Source ——
Gaine )
\,, Mjﬁ, SJ., L, S, T, n/{o, Ti, F
(a01er 1noxydable)

Fantome Eau He H,O
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4.5.1.3. Fichier d’entrée de la simulation (Fichier input)

Dans ce fichier, tous les paramétres nécessaires pour la simulation sont rassembliés

entres autre :
a) Paramétres caractérisant la particule primaire

v' KPAR définit le type de particule. 11 est égal a 1 pour les électrons, 4 2 pour les

photons et & 3 pour les positrons.
v ENERG est I’énergie de la particule en eV.
v (X, Y, Z) sont les coordonnées de la position initiale de la source en cm.
v' (THETA, PHI) sont les angles donnant la direction initiale du faisceau, en degrés.
v OMEGA est I’ouverture du faisceau initial en degrés.

Pour notre simulation, les paramétres caractérisant la particule primaire fixés sont

donnés dans le tableau 4.2 suivant.

Tableau 4.2 : Parameétres Caractérisant la Particule Primaire.

SRR R R

— ; SRR R —"

- ENERG 6625 -
%tz | ~0.0,00,00 -

TN ) e — -

 OMEGA 180

b) Données concernant les Matériaux et la Géométrie

/7 ATm

V' NMAT est le nombre de différents matériaux dans I’ensembie du sysiéme
modélise.

v' PFNAME est le nom du fichier matériaux crée par le programme MATERIAL.

v" GFILE est le fichier concernant la géométrie.

Pour notre simulation, les paramétres caractérisant les matériaux et la géométrie fixés

sont donnés dans le tableau (4.3) suivant.
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Tableau 4 3 Parametres Caracterzsant les matériaux et la geometrte.

Pammetre i Wb S S Va!eurassnmee i
Ny T — ru Ry
PENAME = ~ Source aCtlve mat Gaine.ma mat, Air. mat H20. mat
L G4Ffljﬁ T T o q()-]'_]_rCP er S o B :

¢) Paramétres physiques de simulation

b I r
QATOCNTITC maoauvan mavimiim an om nnfrn A a1TVv evenamanta
v ] Wy WAL XAIG AIAIuAEE Wil wii) 11eL MU WY W D

catastrophiques.

v’ Eu énergie de coupure pour les 3 types de particules électron, photon et positron.
Lorsque I’énergie £ d’une particule est inferieure a Eus, elle est absorbée dans ce
milieu et une autre particule est alors simulée.

'/ Ll Cbl uii pdldlllCLIC JJ.C d ld dcucmuu culgulauc: lllUYCIJ.UC lJlULlLuLC pdl 1a UUJUDIUU
¢lastique multiple le long d’un parcours ¢gal au libre parcours moyen entre deux
¢venements élastiques durs consécutifs.

v' CZ est la fraction moyenne maximale d'énergie perdue enire deux événements
élastiques durs.

v W, estla perte d’énergie senil nour les collisions mélastiques dures

v’ W, est la perte d’énergie seuil pour 1’émission de Bremsstrahlung.

Pour notre simulation, les parameétres physiques de simulation choisis sont donnés dans

le tableau (4.4) suivant.

Tableau 4.4 ; Parametres de szmulatzon [Belounis, 2011]

s “Valeny SLTEL
source o 7
gaine.mat air.mat H20.mat
active.mat ‘

Y Eabs(e, ) (@) 1e5 | 1e5 1 1 | 1es
A —
== CI 02 0.2 0.2 0.1
§ @ 02 02 02 | 01
A - Wee (éio 53 se3 5e3 5e3 )

g 3 Wcr (eV) led T led led led
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d) Paramétres d’arrét de la simulation

/7 AT BV AW
v

NTOTAL est le nombre de particules primaires choisi et nécessaire 4 la simulation.

v ITIME est le temps maximum alloué & la simulation.

. PR P

Pour notre simulatio

donnés dans le tableau (4.5) suivant.

Tableau 4.5 : autres paramétres.

:para‘métret 7 e L
' NTOTAL(particules) B o w
ITIME () N 1/

Nous avons choisi comme critére d’arrét de la simulation une précision de 1% & une

distance radiale de Scm de la source.

4.5.2. Génération des fichiers de sorties

Tnn e
4L VUl

w

systeme d’exploitation 32 bits Microsoft Windows 7 Professionnel avec un micro ordinateur
HP Compaq (Pentium®Dual-Core CPU 2,10GHz, 2,00 Go de Ram). Les calculs sont
effectués dans un repére cartésien entre -15 et 15 cm. L’incrément des pas sur les trois axes
est constant et est €gal a 3 mm. Les résultats de simulation sont enregistrés dans des fichiers
est la dimension du vecteur résultat, elle est égale au Bin x x Bin y x Bin z ou Bin est le
nombre de canal sur un axe) et constitué de 8 colonnes (les cordonnées de point de calcul x;
Yi Zi, la valeur de la dose au point de caicul D;, I’incertitude statistique sur la dose o;, et ies
indices du point de calcul L, 1, I,). La valeur de la grandeur dose enregistrées au point xy, Vi,
nne calculée dans un voxel cubigue de 0,3x0,3x0,3 cm® autour de

£ 2 L1 ] L re LB E k. WARZ 2! = bt I AL i

chaque point de calcul.

Un exemple du fichier des résultats da la simulation de la distribution de dose a 3
dimensions est représentée dans la figure (4.12). Pour le traitement et I’analyse de ces

données nous avons utilisé le langage Matlab R2007b et Microsoft Office Excel 2007.
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# Results from PENMAIN. 3D dose distribution.
# Dose-map enclosure: XL =-1.500000E+01 cm, XU = 1.500000E+01 cm

A
R
b
b

#
# ZL = -1.500000E+01 cm, ZU = 1.500000E+01 cm
# Numbers of bins: NBX =101, NBY = 101, NBZ = 101

#

# columns 1 to 3: Bin indices IX, IY and I1Z

# 4th column: Dose (eV/g).

# 5th column: Statistical uncertainty (3 sigma).

-1.485E+01 -1.485E+01 -1.485E+01 1.46741E+00 2.7E-01 1 1 1
-1.485E+01 -1.455E+01 -1.485E+01 1.30402E+00 2.5E-01 1 2 1

-1.485E+01 -1.426E+01 -1.485E+01 1.41550E+00 2.7E-01 1 3 1

1 AQEZT N1 1 20 N1 1 AQETI N1 1 ANNAQ1 NN A T N1
“lL.A00oLTUL 1 .0JVULTVUL ~1.9006LTUL 1. 4UDYIETUU L. /C~UL 1 4 1

-1.485E+01 -1.366E+01 -1.485E+01 1.61995E+00 3.1E-01 1 5 1

1.485E+01 1.337E+01 1.485E+01 1.57197E+00 3.1E-01 101 96 101
1.485E+01 1.366E+01 1.485E+01 1.30328E+00 2.5E-01 101 97 101
1.485E+01 1.396E+01 1.485E+01 1.42842E+00 2.6E-01 101 98 101
1.485E+01 1.426E+01 1.485E+01 1.47375E+00 2.8E-01 101 99 101
1.435E+01 1.455E+01 1.485E+01 1.25641E+00 2.6E-01 101 100 101
1.485E+01 1.485E+01 1.485E+01 1.28613E+00 2.5E-01 101 101 101

Figure 4.12 : Exemple du fichier des résultats de la simulation de la distribution de dose d 3
dimensions a I’aide du programme PENMAIN
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4.6. Méthodes de comparaison des distributions de dose

Les méihodes de comparaison des disinbuiions de dose uiilisées dans ce iravail soni: ia

méthode de I’€cart relatif, et la méthode de I’indice gamma.

4.6.1.

Pour gagner plus de perspicacité, il est utile de calculer I’écart relatif (4) entre deux
distributions de dose, une de référence, D,(7), et I’autre étant la distribution a évaluer Dgu(7).
L’¢cart relatif en pourcentage est alors calculé algébriquement & partir de 1’expression

suivante :

. _ Déval(r) - Dréf(r) x 1060
B% (Dévals Dréf) - Dréf (T') v

N
U

4.6.2. Indice gamma

L'indice gamma est une méthode qui a ét¢ introduite par Low et al en 1998 [Low, 1998/
pour la comparaison de deux distributions de dose. L’une étant considérée comme la

Aigterilaiitinn A~ fAvrAnnn ~t 12ardern Atant }

A o A Ato oo A AfAranan agt dAFn
UIDUIVULIVLIL UL IVIVIVIIVL UL 1 AUty Lldliit Vo u LUl

C 7CICiTnee C8
deux criteres d’acceptabilité propres a ’indice gamma (y). Il s’agit respectivement de Az, et

A

»  Arpa définit I’écart de distance maximal acceptable dans les régions présentant un
gradient de dose élevé.
» ADp, décrit la différence de dose maximale acceptable dans les régions a faible

gradient de dose (voir figure 4.13).
La valeur de ia toi€rance est déterminée par le point qui a ia pius petite déviation par
rapport au point de référence. Cette valeur minimale est considérée comme I’indice de qualité

(ou I’indice v).

Sur la figure (4.13), une ellipse est définie autour de chaque point (7,¢5 Dyey), appartenant
a la distribution de référence, le demi-grand axe et le demi-petit axe de cette ellipse
correspondent aux deux critéres d’acceptabilité propres a ’indice gamma (y) : Arg.c en mm et
de ADmax en %.

L’ellipse d’acceptabilité est définie par I'équation (4.6) suivante:
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AD \? Ar 2
= (22 (2
.\‘l L.\Umax/ \. ’max/
Avec :
Ar =| répy—rrer| et AD =| Déyay - Dred 4.7

» Position, r

Arpas Téval

Figure 4.13 : Représentation géométrigue du concept de l'indice gamma.

Pour que la distribution de dose & évaluer Deyai(teva) concorde avec la distribution de
référence Dyrau point Iy, il est nécessaire qu’au moins un point de la distribution Devai(Téval)
soit dans I’ellipse d’acceptabilité, c'est-a-dire qu’au moins un point (Tsva;, Deva) Téponde au

critére suivant:

2 A 3
r(reval: eval) \/ADmax +( r ) S_l 4.8

ATmax

I'(Tsval, Deva) esi calculé a chaque posilion Tev pour ensemble des pomnis de la
distribution & évaluer Dyva(Tevar). Pour chaque position Iy, la valeur minimale de T'(Tevar, Deva)

correspond au point de la distribution a évaluer Dg,4(r¢..1) qui a le plus petit écart avec le point

SULaoS

de référence (7,45 Dyy). Cette valeur minimale, nommée indice gamma (y), est égale a:
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Alors deux cas sont possibles [Franchisseur, 2007], [Blazy, 2007].
» Siy (rrep) <1, le point (74u Davar) répond aux critéres d’acceptabilité.
» Siy (re) > 1, le point (e, Daar) est situé en dehors de Pellipse

d’acceptabilité.

4.7. Calcul des incertitudes

En générale Vincertitude de mesure AM est un paramétre, associé au résultat du
mesurage, qui caractérise la dispersion des valeurs qui pourraient raisonnablement étre
attribuées au mesurande ; Ce parametre peut étre, par exemple, la demi-largeur d’un intervalle

A~ wivranas A~ A~ ~ ~ 1A
UL Lliveau UL VULLLIALIVL UCLCLLITLILEG.

confiance.

L’¢évaluation des incertitudes par des méthodes statistiques est dite de fype 4. Quand la
détermination statistique n’est pas possible, on dit que I’évaluation est de gype B. C’est le cas
d’une mesure unique m réalisée avec un appareil de classe connue.

On appelie inceriiinde-iype une inceriiiude de mesure exprimée sous la forme d'un
écart-type.

Lorsque les sources de variabilit¢ de la mesure sont muitiples, on estime 1’incertitude-
type pour chacune d’entre elles et I’on fait un bilan global pour construire une incertitude-
type composée, qui peut mélanger des évaluations de type A et de type B [JCGM, 2008],
[IGEN].

Pour I’évaluation de I'incertitude sur la lecture de I’électrométre par exemple on

procede comme suit :

4.7.1. Evaluation de Pincertitude type A sur la lecture de I’électrométre

L’¢valuation de type A de I’incertitude-type est réalisée par I’analyse statistique de
séries de lecture. Si on suppose les 7 lectures L., indépendantes , la meilleure estimation de

la lecture mesurée est donnée par la moyenne arithmétique

1 n
Léle =;zl‘l 4]0
i=1
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o L ’écart-type expérimental a pour expression :

1w _
Spexp = n_—IZ(L" —I)? 4.11
i=1

e L’incertitude-type est définie comme ¢tant 1’écart-type sur ia valeur moyenne. Le

meilleur estimateur de cet écart-type est :

—

1
Siéte = ; SL,exp 4.12

4.7.2. Evaluation de I’incertitude type B sur la lecture de I’électrométre

L’évaluation de I'incertitude type B est effectuée par des moyens autres que 1’analyse
statistique de série d’observations ; Pour une estimation d’une grandeur d’entrée qui n’a pas

ct¢ obtenue & partir d’observations répétées, 1’incertitude-type est évaluée par un jugement

la grandeur d’entrée; L’ensemble d’informations accumulées peut comprendre :
¢ Des mesures antérieures.
e L’expérience ou la connaissance générale du comportement et des propriétés des
matériaux et des instruments utilisés.
e Les spécifications du fabricant.
» Les données fournies par les certificats d’étalonnages ou autres certificats.

o L’incertitude assignée a des valeurs de référence provenant d’ouvrage ou de manuel.
Différents cas peuvent se présenter :

eLe constructeur fournit I’incertitude-type (cas trés rare). Dans ce cas, on utilise

directement son incertitude.

e Pour un appareil de mesure analogique (appareil & cadran, lecture d’un réglet...),

montrer que : Sjecrure = 1 graduation/V12

e Le constructeur fournit une indication de type A, sans autre information. Dans ce

cas, on prendra pour incertitude-type: S = A./V3 (on considére que I'indication
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donnée par le constructeur correspond & une distribution rectangulaire de largeur

2A, ; 4 partir de cette hypothése, on peut trouver que S = A, //3).

Pour ce qui concerne la lecture de I’¢électrométre nous avons pris une résolution de 0,05
(voir tableau 4.6).

w e 4 & iy Weos o PR S

Tabiean 4.6 : La résoluiion des insirameriis de mesure.

I 4 °
nedan ey lo ddha
U DUl 1V U s

C’est I'incertitude-type d’un mesurage lorsque le résultat y est obtenu & partir des
valeurs X d’aulres grandeurs : Kréf = ((f1,(2,(3,..,/m) = [(L,T,P,...).

Si toutes les grandeurs sont indépendantes :

| &
of
Skref = Z(_*ax S )2 413
m=1 m
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m

Ou &, est 'incertitude-type de chacune des grandeurs f;, .

Exemples :

1. Siy=x;+ x,

2. Siy=x; % x,

L’incertitude-type élargie (qui constituera I’incertitude de la mesure AK ) est une
grandeur définissant un intervalle, autour du résultat du mesurage dont on puisse s’attendre a
ce qu’il co

mesurande. Elle est associée & un niveau de confiance. Elle s’exprime sous la forme
AT _ . C o g
AR = 0. okref 4.14

Ou S est l’incertitude-type et ¢ le facteur d’élargissement. Dans la majorité des cas, on

4. srae s ~odaama ~ds 'A..

PRPSPU I P ~
CUILIGUIL ULIT Ubl.lllla U1l C " lype D ©L

Q-

on est souveit assimilée :
une gaussienne. On peut montrer que le coefficient a retenir pour un niveau de confiance de

95 % est alors 6 = 2, et pour un niveau de confiance de 99% est égal & 6=3.
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Chapitre 5

Résultats et Discussions

Pour la mise au point des procédures fiables pour le contrdle et la spécification des
sources scellées, nous avons confronté les résultats issus de nombreuses tentatives de
modélisation de sources par le code PENELOPE a ceux déterminés par 1’expérimentation et le

calcul analytique. Dans ce chapitre nous alions présenter nos résuitats et ies discussions.
L3 r L3
A. Partie expérimentale

S.1. Controle de qualité de la chaine de mesure

La chaine de contrdle et d’¢talonnage utilisée dans le présent travail est constituée d’un

+ A%11ma o~ hra A2ianigatinn Divida 1
[¢1 I w1

a amlae qQ ~ N 10NN Dl
ULV Luiaiiiviv U IULSAativil £ ults 1

o Q
A LILJIN LUUV 1 1Uud

A
(61

(¢]
&
e
3
¢}
<
-
(]

fiabilité de cette chaine est vérifiée et les résultats sont donnés ci-dessous.

Les deux tableaux 5.1 et 5.2 ci dessous représentent les valeurs du courant de fuite
obtenues pour [’électrométre seul et pour I’ensembie chambre Puits et éiectrométre, pour une

durée d’acquisition de 260 secondes (=4 min). Cette durée est suffisante pour collecter un

signal significatif.
Tabieau 5.i: Courant de juiie de i’éieciroméire seui,
s s o o L ety
1 26,215
2 26,011
3 26,764 26,342 1,06 1,013,100
4 26,415
5 26,302

D’apres les résultats du tableau 5.1, on remarque que la valeur obtenue, du courant de

Alants, canl act Aa 707 1743 4
WA MV L, VL. LUV

2 N Atra a Aans a
VULLULIIVLIIY DVl Vol y L1, GVIIV UL

ta e | infAricnra
H iiviivuiv

11 A at
iune, puu L

a a
W WO

recommandée qui est de 1074 A.
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Tableau 5.2: Courant de fuite de I’ensemble électrométre et chambre d’ionisation.

1 32,339
2 32,482
3 33,534 32,898 1,97 i,27.10™"
< 32,462
5 33,670

Les valeurs affichées dans le tableau 5.2, donnent une valeur moyenne du courant de
fuite, pour I’ensembie éiectrométre chambre egale a 1,27.1 0% 4. Cette valeur est estimée a

3,1.10° % du signal final, donc inférieur 4 0,1%.

En conclusion, on peut dire que les équipements qui constituent notre chaine de
mesure sont fiables pour 1’étalonnage des sources scellées utilisées en curiethérapie bas débit

On note que notre chambre est étalonnée en terme de débit de kerma de référence

(c.-a-d. 4 1 métre dans I’air),

5.1.2. Détermination du point chaud

t-—(
(43
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2
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i
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(éh
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W
—

La dérivé de cette fonction permet d’obtenir la profondeur ou la réponse est maximale,
elle est estimée 4 4,95 cm, c’est le point de réponse ontimale (point chaud) de la chambre

Puits.
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L1022 0 o e e g o i B
100 - — Ly =10.66x7+65T%x+83.90
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96
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Figure 5.1 : Variation de la réponse de la chambre Puits en Sfonction de la profondeur dans

la cavité.

5.1.3. Facteurs de correction

Tous les facteurs de correction lies aux paramétres physiques qui influent sur la réponse

de la chambre d’ionisation Puits sont quantifiés. Pour I’influence du rayonnement diffusé et

I"humidité, ies facteurs de corrections Ky et K, sont pris égaux a /.

Pour I’influence de la température et la pression, ces derniéres sont prélevées au début

et a la fin de chaque mesure. Le facteur de correction de la variation de la température et la

pression est calculé en utilisant 1’équation (4.1). Le résultat donne un facteur Kzpde 1,0003.

Ces facteurs vont servir donc & corriger la lecture de la chambre d’ionisation afin de

passer des conditions de mesure aux conditions de référence.
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53.2. Détermination expérimentale du débit de kerma de référence

______ AN 1 37114
D’apres 1’€quation (4.2), le débi

B7Cs est égal a 64,72 nGy s 3 la date de mesure; effectuée le 27/03/2012.

de kerma de référence, déterminé pour la source de

Le debii de kerma donné par le fournisseur sur le ceriificai d’élalommage de la source
est de 89,25 nGy 5™ le 23/02/1999. En utilisant le facteur de correction de la décroissance
radioactive donné par 1’équation (1.3); aprés 13 ans, ce débit devient 66,098 nGy s, Une
comparaison est effectuée enire ie débit de kerma de référence mesuré et celui donné sur ie
certificat, on trouve un écart ou une erreur de 2,13%, inférieur 4 la tolérance recommandée
de 3%.

En utilisant la loi de I’inverse carré des distances, les débits de kerma a 1,5,10,15et 20

cm de la source a la date de mesure sont donnés dans le tableau 5.3 suivant.

Tableau 5.3: Débits de kerma mesurés.

Débit de
kerma 64,72.10* 25,89.10° 64,72.10° 28,76.107 16,18.10° 64.72
Gy s'l)

3.3. Calcul des incertitudes sur le débit de kerma de référence

En utilisant ies données de mesure et ies résolutions des instruments de mesure, nous

avons calculé les incertitudes relatives & chaque paramétre qui influe sur la mesure du débit de

kerma de référence (voir chapitre 4) Les résultats sont regrounés dans le tableau 5.4,

—aaald LR =2 23 LAL8lS 2 o~ - TAS 8L LS, S
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Tableau 5.4 : Tableau récapitulatif des incertitudes relatives sur les parametres influant sur
la mesure du débit de kerma de référence.

Température | ‘ 0,0SO 0,175

Pression ” B - 0,500 0,030
La lecture ' ' / ' 0,103
Positionnement / 2,040
Courant de fuite / 0.045
- Temps | A 0,960
Stabilité de la chambre - 0.058
Somme des variances ' 0,253 5,130
Incertitude combiné type (A+B) - ' 2320
Facteur d’étalonnage de la chambre de référence / 0,700
Facteur d’étalonnagé de Iélectrométre o / 0,400
‘Somme des variances ' N { 0,650
Incertitude combiné : 0,806
Incertitude global (pouro = 3) - 7,368
Donc :
,T;:rf =64,72nGys™ (= 74% pourc = 3)
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S.4. Détermination analytique du débit de kerma

Doz T AL
roul a a
B7Cs, nous avons tracé la variation de ce dernier en fonction de I’énergie, la courbe est

donnée sur la figure 5.2.

298E-03 T T T T T T T T T T
2,96E-03 4
2,94E-03 1

2,926-03 +—

(m’Kg!)

2,90C-03 -

2,88E-03 |

Cocfficient d’absorption massique en énergie

. i e e o S emmm=
0,00E+00 2,00E+05 4,00E+05 6,00E+05 8,00E+05 1,00E+06

Energie (eV)

Y=0,002 + (1,211x10™) X* j +(1,732x10™) X + (5,939x10°%) X°
R*= 0,990

igure 3.2 : Variafion du coefficient d’absorntion massiaue en énergie en fonction
(=] JJ r - x [=] 4
vr .
[’énergie.

A partir de cette courbe, nous avons généré 1’équation d’interpolation, elle est donnée par
un polyndme de troisieme degré, avec un facteur de corrélation de 0.990 -
(Meo/P) = 0,002 + (1,211.10™") E* + (1,732.10™) E? + (5,939.10%) B?

Ainsi le coefficient d'absorption massique en énergie pour la qualité 7 Cs est déterminé, il
est égal 4 2,95.10° (m’ Kg™).

7

En utilisant I’équation (1.22), nous avons calculé le débit de kerma par unité de photon

pour des distances radiale de 1, 5, 10, 15 et 20 cm par rapport au centre de la source. Les
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e e e e L e R s e e S I S e s T s |

Tableau 5.5 : Débits de kerma calcule.

Débit de kerma

y 7,25.10° 2,90.10* 7.25.10° 3,22.10° 1,81.10°
(nGys™)

Sur la figure 5.3, nous avons représenté la variation du débit de kerma mesuré et
calculé en fonction de la distance radiale. Les résultats ont donné un écart relatif constant en

fonction de la distance, il est estimé a 12% entre les valeurs calculées et celles mesurées.

=>=Mesure == Théorie
4,50E+06 — S
4,00E+06 +
T 3,50B+06 - e
S —— =
' 3,00E+06 -+ :
g3t i
S 2,50B+06
S 2,00E+06
S =
=  1,50E+06 — L
S £ :
S 1,00E+06 +
5,00E+05 -
0,00E+00 -+ T it —
1,00E-01 1,00E+00 1,00E+01 1,00E+02
Distance radiale (cm)

Figure 5.3 : Variation du débit de kerma mesuré et calculé en fonction de la distance

La constante du débit de kerma est déterminée & partir de 1’équation (1.23) donnée

dans le cha;

e 1, elle est égale 4 87,8 uGy o 1 m? A/IR/J . Dans le tableau 5.6, nous avons
regroupé les valeurs de la constante du débit de kerma publié dans la littérature. On

remarque que notre valeur est en bon accord avec les données de la littérature.
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Tableau 5.6: Constantes du débit de kerma pour la qualité “’Cs.

Ce NCRP41 Dutrex Trott ICRUS8 Hai Ervin

travail 1974

1982 1987 1997 2002 2006

87,9 71,7 79,0 78,0 17,2 79.0 773

En utilisant les débits de kerma mesuré et calculé et la constante du débit de kerma
calculé, nous avons déterminé les activités apparentes de notre source de *’Cs la CDC1100,
les résuliais soni regroupés dans le tabicau 5.7 ci-dessous. L’écari relaiif enire les deux

activités ; mesurée et calculée est de 0,76%.

Tableau 5.7: Activités apparentes de la source de **’Cs & la date de mesure.

Sur le tableau 5.8, nous avons regroupé les résultats de calcul de I’incertitude sur

I"activité apparente mesurée.

'Débit de kerma de référence

Constante du débit de kerma / O a7sa

‘Somme des variances [ 8784
Incertitude combiné type (A+B) 878
Incertitude global (pourc=3) 2635

Donc :
A= 82,5 mCi (= 26% pour o= 3)

(o4
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B. Partie simulation

5.5 Influence des paramétres de simuiation

5.5.1. Influence du nombre d’histoires simulées

Pour I’étude de 1’influence du nombre d’histoires sur les résultats de simulation : la

distribution de dose, la précision et le temps de calcul, nous avons effectué plusieurs

simulations, en faisant varier le nombre de particules incidentes entre 10° et 10° avec un pas

de 10" et en utilisant les parametres physiques de simulation suivants.

e (1l =C2=0,2 (source active, gaine, air)

e (CI=C2=0,1 (eau).

o Wer(eV)=1 o’ Source active, gaine, air, eau
o Eabs(e,e) (V) =10°
o Fabs (hv) (eV)= 10

AV

- e

Ici nous avons utilisé une source ponctuelle isotropique. La figure 5.4 montre la

X i 1 2 19 r 1 ].
varation de la dose radiaie dans 1’eau pour une source réelle de

;7h o F Yoy 1 1
LS €n 10ncuon du nompore

de photons simulés.

Malgré que la dose reste constante avec 1’augmentation du nombre d’histoires
simulées, lorsque ce nombre est faible, le résultat ne reproduit pas une source
ponctuelle isotropique parfaite, (voir figure 5.4.b) par contre, on tend vers une

source isotropique lorsque ce nombre est suffisant; ici il supérieur a 10°.
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Figure 5.4 : Distribution de dose simulée pour différents nombres d’histoires (a)

Représentation 1D, (b) Courbes isodoses et (c) Représentation 2D planaire.
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Comme le nombre d’histoires n’influe pas sur la valeur de la dose et influe sur la

précision avec la quelle la dose est calculée, nous avons étudié ’influence du nombre

d’histoires sur l’incertitude et le temps de simulation. Sur la figure 5.5, nous avons

représenté la variation de I’incertitude de calcul en fonction du nombre d’histoires simulées

pour une distance radiale de 10 cm. Les résultats confirment ce que nous avons dit plus haut,

car I’incertitude de calcul diminue et se stabilise autour d’une valeur de 1’ordre de 1% pour

un nombre de particules simulées supérieur & 6.10”. Donc la précision s’améliore au fur est &

mesure que le nombre d’histoires augmente. L’incertitude diminue car la valeur de la

grandeur dose enregistrée en chaque point de notre géométrie représente la dose moyenne

calculée au centre de chaque p

ot1t vnve
WL VAw.

cubique entourant ¢

haque point de calcul.

T

=T3S

—
(e}

“=949L-U1

0

TTTTTTTTT

S

[\
|

Incertitude de calcul (%)
N

0
1,0E+06

1,0E+07

Nombre d'histoires

1,0E+08

1,0E+09

Figure 5.5: Variation de incertitude de calcul en fonction du nombre d’histoires

simulées.
3 90 O V=2 E-O4x=8,68E+02—
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Figure 5.6: Variation du temps de calcul en fonction du nombre d’histoires simulées.
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T e e e
La figure 5.6 représente la variation du temps de calcul en fonction du nombre

d’histoires simulées. D’apres cette courbe, nous remarquons que le temps de calcul

augmente avec I’augmentation du nombre des histoires simulées.

5.5.2. Influence de la taille du voxel

Pour étudier 'influence de la taille du voxel sur les résultats de simulation de la
distribution de dose, nous avons effectué cing simulations différentes en utilisant des voxel
de: 5.107, 102, 1, 2 et 3 mm de coté respectivement. Sur la figure 5.7 nous avons représenté

la variation de la dose maximale en fonction de la taille du voxel.

3,0E+09 E - -
2,5E+09 ¢— -
x L0 HEE e e
o
& 1,5B+09
§ 2
5 LO0E+09
s _ .
2 508408
OB+ == . R B i R s
0 0,05 0,1 0,15 0,2 025 03 0,35
Taille de voxel (cm)

Figure 5.7 : Variation de la dose maximale en fonction de la taille de voxel.

D’apres cette figure, on constate que la dose maximale décroit rapidement avec

1
apl

"augmentation de la taille du voxel et se stabilise autour de la valeur 0,1 cm.
5.6. Forme des distributions de dose
3.6.1. Distribution de dose autour d’une source isotropique

La figure 5.8 montre les courbes isodoses ainsi que des renrésentations 2D nlanair

3D de la distribution des doses simulées dans 1’eau, en coordonnés cartésiennes, pour une

source ponctuelle isotropique de *’Cs de 662 KV.
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2D dose distribution (eV/g}. Plane 13=45
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Figure 5.8 : Distribution de doses pour une source de B7cs ponctuelle isotropique :
(a) Courbes isodoses, (b) Représentation 2D planaire, (c) Représentation 3D.

2

Nous remarquons que les courbes isodoses sont parfaitement circulaires autour d’un
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5.6.2. Distribution de dose autour d’une source ponctuelle non filtrée

La figure 5.9 montre les courbes isodoses pour une source ponctuelle non filtrée de

B7Cs simulée dans ’eau.

2D dase distribution (eV//g). Plane 13=45

2D dose distribution {eV/g). Plane 13=45

Dose (eV/g)

600 r
500
400
300
200
100 |

-15

7\ Y

@) Lo

600
4 500
400
300
= 200
100

©

Figure 5.9 : Distribution de doses pour une source ponctuelle non filtrée de *’Cs :

urbes isodoses, (b) Représentaiion 2D pianaire, (c¢j Représentaiion 3D.

600

4 500

400
300

e 200

100

D’aprés cette courbe, nous remarquons que les courbes isodoses sont aussi

parfaitement circulaires autour d’un point central qui représente le centre de la source

ponctuelle ce

qui conforme I’isotropie de la source.
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5.6.3. Distribution de dose autour d’une source réelle

La figure 5.10 monire les courbes isodoses pour unme source de “'Cs réeile, la
CDC1100 dans trois plans : le plan XZ, le plan YZ et le plan XY respectivement. La source
CDC1100 est une source de dimension finis de 8mm de longueur et 3,2mm de diamétre,
filtrée par 3 mm d’acier inoxydable selon son axe longitudinal et par 0,6 mm d’acier

inoxydable selon son axe transversale.

)
T

=

M

L

&

100

Figure 5.16 : Courbes isvdoses simulées dans I’eau pour une source réelle de *’Cs a

CDC1100 dans les plans (a) XZ, (b) YZ et (c) XY.

OISO Cie 1eg coiiileas soadacan cememcad amand L an e Jae Lo evaame s o~
Nous rer 1arquons que 188 COuroes iS0a0Ses reprcseintces sur les ﬂgmcs 510.aet5.10b

sont similaires & cause de la symétrie cylindrique de la source. Ces courbes sont circulaires
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au voisinage de la source sur une distance radiale de I’ordre de 1 cm, mais au fur et 4 mesure
qu’on s’€loigne de la source et en se rapprochant de ces extrémités supérieure et inférieure, -
nous observons des différences importantes comparant aux isodoses des sources isotropiques
représentées sur les figures 5.8 et 5.9, en raison de I’atténuation oblique du rayonnement

émis.
5.7. Etude de I’influence de la présence de la gaine

Les distributions de dose calculées par le code PENELOPE pour les trois configurations

de sources : la source isotropique, la source non filtrée et la source réelle (source filtrée) sont

(@]

e +33% entre la source réelle et la source non filtrée ;
e +22% entre la source réelle et la source isotropique, cela est du 4 la présence du

rayonnement diffusé dans la gaine d’acier ;

o , . )
e et -11% entre la source non filtrée et la source isotropigue

I"atténuation et I’auto absorption & I’intérieur de la source non filtrée (source

isotropique avec une petite dimension).
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Figure 5.11 : Profils de dose selon les directions X, Y et Z
Cac nrafile ant AtA ~ o antra antv an ntilicant la maAthnada Aa P’indice aamma (Ca
Ces profils ont €tC compards entre eux en utilisant la méthode de Pindice gamma. Ce

mécanisme de comparaison est un excellent moyen pour voir la correspondance entre les
formes de deux distributions de dose. L'indice gamma a été calculé en appliquant 1'équation
(4.8) donnée dans le chapitre 4 §4.6.2, le critére de référence 4D, pour la différence de dose

pris dans le présent travail est de 2%, et I’écart de distance maximale A7, est pris égal a 1

mm.

Les résultats obtenus pour chaque dispositif sont donnés sur les figures 5.12, 5.13 et
S 14 calan lag trnic avas V. V ot 7 antra _18 at 18 pm ragnentivamant At Q. ranrdcanta la
<~ AT OWIVIL IWD WUWULD AaAav) <1y, 4 Wl 44 viiUlwv 4o WL LU wiil .lUDPU\JL].VULLl\/lLI" vau wisor L\Jyl\.ﬂ)\hlllr\/ i

distribution de dose simulée pour une source isotropique, Sy représente la distribution de
dose simulée pour la source réelle, Sy, s Teprésente la distribution de dose calculée pour la
source récllc sar
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Une synthése des résultats de comparaison des profils de dose en utilisant la méthode
de I'indice gamma & une dimension est représentée dans le tableau 5.9 ci-dessous. Cette

¢tude des formes des distributions des doses nous a permis de conclure que :

> Une trés bonne corrélation a été trouvée entre les trois profils de dose, car la plupart
des valeurs de l'indice gamma sont inférieures & 1 selon les trois axes. Donc nous
pouvons dire que la source CDC1100 est équivalente & une source ponctuelle
isotropique.

»>  Le méme résultat est observé en comparant les trois sources entre elles selon les

directions X et Y & cause de la symétrie cylindrique de la source.

Tableau 5.9: Comparaison des profils de dose en utilisant Iindice gamma.

. pg X 97 3 1,83.10° 11,02 0,17

b’[sat / bFilt S . e _5 = = e =

Y 97 3 6,23.10 11,02 0,17

Z 99 i 2,20.10™ 11,02 0,15

| ) X 97 3 3,64.10 16,39 0,25
i SNon.ﬁlt / SFilt o e ' i C e _4 - e T - E

Y 97 3 1,42.10 16.39 0,25

Z 99 1 7,29.10° 16,39 0,22

X 99 1 2,35.107° 5,37 0,09

| Stsor/ Sxonsi Y 99 1 2,09.10° 5,37 0,08

| 7 99 1 6,85.10° 537 0,09
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5.8. Débit de kerma simulé

A partir des résultats de simulation des trois géométries de sources: la source
isotropique (Sysor), la source non filtrée (Syon, ) et la source filtrée (Sgi;), nous avons tracé la
vaniaiion des débiis de kerma simulés pour ces irois sources ei pour des disiances radiales

allant de 0,1 a 20 cm. Les résultats sont représentés sur la figure 5.15 ci dessous.

=x=MC-§ Filt === MC-S Non filt ==MC-S Isor
TOGEHG e S 8 I ol 5 10 S s i S OO0 A T T
6,00E+06 +———F - n
= _ :
k’; L ——
& 5,00E+06 + .
3 C
S 4,00E+06 +
:5‘ L
= o
<=  3,00E+06
.‘§ e 5 =
S 2,00E+06 +
1,00E+06 -
1,00E+00 UBKSIEE
0,1 1 10 100

Distance radiale (cm)

Figure 5.15 : Variation du débit de kerma simulé pour les trois configurations des sources :

e en fonction de la distance radiale

2 g < L2 see s LS 2220LC Lol

On remarque que le débit de kerma de la source réelle est toujours supérieur au débit
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e e, e, e, e, e,y p i i e

5.9. Comparaison

3.9.1. Comparaison des débits de kerma simulés

Une comparaison entre les trois débits de kerma simulés en utilisant la méthode MC

nous a permis de calculer les écarts relatifs entre les débits simulés de -

1. la source isotropique par rapport 4 la source réelle ;
2. la source non filtrée par rapport 4 la source réelle ;

et entre le débit de la source non filtrée par rapport & celui de la source

(O8]

isotropique.
Les résultats sont regroupés dans le tableau 5.10. Les écarts relatifs moyens sont
estimés 4 21%, 35 % et 19% respectivement.

g

7 B - 7 T o . T, U N VT S . T
aoeau S5.1u; Lomparaison aes aeviis (€ Kerima Simuies.

Stsor 7,05.10° 2,60.10" 6,28.10°  2,773.10°  1,51.10°

Débit de . ,
kerma Son f 587.100  2,07.10°  4389.10°  2,10.10°  1,15.10°
(nGys™) ,

S 9,09.10° 3,26.10* 7,76.10° 3,35.10° 1,85.10°

Stsor | Srine 22 22 21 24 33

Ecart Snon.fie | SFie 35 37 30 30 46

(%) ' '
Snon firr | Srsor 17 20 24 26 35

Nous avons remarqué, d’aprés ce tableau, que les écarts relatifs augmentent au fur et a
mesure que la distance radiale augmente, cela est du a la perte de la précision en fonction de

la distance.
3.9.2. Comparaison des débits de kerma mesurés calculés et simulés

Sur la figure 5.16, nous avons représenté la variation des débits de kerma mesurés

calculés et simulés en fonction de la distance radiale. Nous avons remarqué que :
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(b) mesuré calculé et simulé pour les trois sources, en fonction de la distance radiale,
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Tableau 5.11: Comparaison des débits de kerma mesurés calculés et simulés.

(@) Source isoiropigue.

6,47.10°  2,59.10°  6,47.10° 2,88.10° 1,62.10°

| Depitde —mmm————————— S
f kerma The. 7,25.105 2,90. 104 7,25 103 32 103 1,81.10°

@®Gys") ’ " i

Slm.Slsot 705-105 260104 62810’ 277 103 1,51.10°

i
i
b

The. /Mes. 12 12 12 12 12 12 |

Ecart (%) Slm. /Mes. 9 0 -3 -3 9 1

f
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- Débitde .., o . T
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| e  Thé, 72510°  29010°  72510°  32210° 1 8l1 10° |

'; -y
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i Ecart — B S —— S S — s —
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La radiothérapie est une technique thérapeutique, qui consiste a utiliser les
rayonnements ionisants dans le but de traiter les cancers d’une fagon curative ou bien
palliative. Ces rayonnements ionisants sont soit produits par un générateur électrique (comme

les accélérateurs linéaires), soit émis par des radioéléments artificiels (sources radioactives).

La curiethérapie est une technique toujours en évolution. Ce développement technique,
de la curiethérapie doit &tre poursuivi, & la faveur de la mise au point d'un programme complet
d'assurance de qualité, afin, de garantir la cohérence de la prescription médicale, ainsi que son
exécution en toute sécurité. Le contrdle régulier des dispositifs constitue une des composantes
essentieiles de ce programme. Ii nécessiie I"impiémentation permanente de procédures de
tests sans cesse renouvelées au rythme de cette évolution de la technologie, des techniques de

traitement et des exigences de la sécurité des patients et du personnel.

Le code PENELOPE est un code de calcul basé sur I’utilisation de la méthode Monte
Carlo qui est une méthode probabiliste qui permet la résolution de I'équation de transport des
particules par un tirage de nombres pseudo-aléatoire. Chaque particule émise aura une histoire

propre a elle. Chacune des particules émise est suivie depuis sa naissance jusqu'a sa

compte des probabilités d'interactions avec les différents matériaux constituant le milieu

traversé, représentées par les sections efficaces stockées dans les librairies du code.

Le présent travail, représente une premiére tentative pour la mise au point d’une
procédure simple et rapide pour I’automatisation du contrdle et la caractérisation des sources
utilisées en curiethérapie, dans le but de déterminer leurs débits de kerma et leurs activités

apparentes.

La premiére partie de ce travail est consacrée 4 la détermination experimentale et au
calcul analytique du débit de kerma de référence pour une source de *’Cs utilisée en
curiethérapie bas débit de dose, la CDC1100. Cette étude nous a permis de déterminer le
débit de kerma de référence et I’activité apparente selon les recommandations et les

protocoles de ’AIEA, ainsi nous avons pu effectuer une comparaison entre le débit mesuré,

106



Conclusion générale

\

Le contrble des sources requiert le contrdle de la chaine de mesure. Les valeurs de
courant de fuite pour 1’électrométre seul et ’ensemble sont dans la gamme de tolérance
recommandée d’ou la confirmation de la fiabilité des €quipements constituant notre chaine de

mesure (pour I’étalonnage de notre source, la CDC1 100).

La courbe de variation de la réponse de la chambre Puits normalisée en fonction de la

profondeur de la source dans la cavité, nous a permis de fixer le point chaud a une profondeur
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recommandée de 3%. Par contre, entre le calcul et la mesure I’écart relatif moyen est estimé a
12%.

En utilisant les données de mesure et les résolutions des instruments de mesure, nous
avons calcul€ les incertitudes relatives chaque parameétre qui influe sur la mesure du débit
de kerma de référence. T.es résuitats de caicul ont donnés une incertitude sur ia valeur du

debit de kerma de référence de I’ordre de 7% pour o égal 3.

En utiiisant ie débit de kerma mesuré et calcuié et la constanie du débit de kerma
r r s s c.r 7 :
calculée, nous avons déterminé les activités apparentes de notre source de *’Cs. L’écart

relatif entre les deux activités, mesurée et calculée est inférieur 3 1% (0.76%).

Les résultats de la variation du débit de kerma mesure et calculé en fonction de la
distance radiale ont donné un écart relatif constant en fonction de la distance. estimé 3 12%

entre les valeurs calculées et celle mesurées.

Dans la deuxiéme partie de ce travail, nous nous sommes intéressés & la modélisation
de notre dispositif expérimental en utilisant un code de calcul Monte Carlo, le code
PENELOPE pour la détermination du débit de kerma de référence pour des sources de *"Cs.
Trois configurations ou formes de source soni modélisés dans ce travaii, une source
isotropique, la source réelle la CDC110 fabriquée par Amersham et une source réelle sans

gaine.

En utilisant une source isotropique, nous avons étudié I’effet du nombre d’histoires et de
la taille du voxel sur la distribution de dose, la précision de calcul et le temps de simulation.

Les résuitats ont montré que :
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e Les &carts observés entre les profils des doses ne sont pas significatifs, lorsque le
nombre d’histoires simulées augmente, mais la précision s’améliore au fur et 2
mesure que ce nombre augmente.

e Lorsque ce nombre est faible, le résultat ne reproduit pas une source ponctuelle

1ombre est suffisant, on tend vers une
source isotropique; ici supérieur a 10 particules.

e L’incertitude diminue avec I’augmentation du nombre d’histoires simulées car la
valeur de la grandeur dose enregistrée en chaque point de notre géométrie représente
la dose moyenne calculée au centre de chaque petit voxel cubique entourant chaque
pulut de caloul.

e Le temps de calcul augmente avec I’augmentation du nombre d’histoires simulées.

* La dose maximale décroit rapidement avec I’augmentation de la taille du voxel et se

stabilise autour de Ia valeur 0,1 cm.
La représentation des courbes isodoses des trois sources nous a permis de conclure :

® Les courbes isodoses de la source isotropique et la source non filtrée sont
parfaitement circulaires autour d’un point central qui représente le centre de la source
ponctuelie, ce qui confirme 1'isotropie de la source dans es trois plans: XY, X7, et
YZ.

® Pour ce qui concerne la sonrce réelle, nons avons ohservé la méme chose dans le

plan transversal au centre de la source. Par contre, dans les plans XZ et YZ les

By

courbes sont similaires & cause de la symétrie cylindrique de la source, ils sont
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ordre de 1 ¢m, mais au fur
et a mesure qu’on s’éloigne de la source et en se rapprochant de ses extrémités
supérieure et inférieure, nous observons des différences importantes comparant aux

1sodoses des sources isotropiques en raison de I’atténuation oblique du rayonnement

la gaine en utilisant des
dimension, nous a permis de calculer les écarts relatifs entre ces trois profils pour des
distances inférieures a 2cm, ces écarts sont estimés 4 -

e +33% entre ia source réelie et ia source non filirée ;

e +22% entre la source réelle et la source isotropique, cela est di a la présence du

rayonnement diffusé dans la gaine d’acier;

- g8 —asaill 22 -y
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%
e ct-11% entre la source non filtrée et la source isotropique, a cause de I’atténuation et

I’auto absorption & I’intérieur de la source non filtrée (source isotropique avec une

petite dimension).

Ces profiles ont été comparés entre eux en utilisant la méthode de I’indice gamma. Ce
mécanisme de comparaison est un excellent moyen pour voir la correspondance entre les
formes de deux distributions de dose. L'indice gamma a ét¢ calculé avec un critére de
reférence /7)., pour ia différence de dose prise égai 4 7%, et I’écart de distance maximaie

A e est pris égal 4 1 mm.
Ceue étude des formes des distributions des doses, nous a permis de conciure que :

e Une tres bonne corrélation a été trouvée entre les trois profils de dose, car la plupart
des vaieurs de i'index gamma sont inférieures 4 i seion ies trois axes. Donc, nous
pouvons dire que la source CDC1100 est équivalente & une source ponctuelle
1sotropique.

° Le méme résultat est observé en comparant les trois sources entre elles selon les

directions X et Y & cause de la symétrie cylindrique de la source.

A partir des résultats de simulation des trois géométries de sources, nous avons tracé la

variation des débits de kerma simulés pour ces trois sources et pour des distances radiales

1101’ M A T ac réonltntc Ant mantrdec gus ]n An]—nf An lrarmao Aa la cnnrra rdalla act
18 “ Lt S W/LRA. AIN/D A NAT A:-ul.u waiie 111\}11&1\/&1 \-1 WAL INWILIIW WUV LW UV UL WY AWWILW WL

toujours supérieur au débit de kerma de la source isotropique et de la source non filtrée.

Ine commnaraicnn entre lec traic
= rois

el TV L RaRaoviL viluay 2o

dhits de kerma simulée en utilicant la méthode MC
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nous a permis de calculer les écarts relatifs moyens entre les débits simulés de la source

isotropique et la source non filtrée par rapport a la source réelle, ils sont estimés 4 21%, 35 %

filtrée est estimé & 19%. On note que les écarts relatifs augmentent au fur et & mesure que la

distance radiale augmente, cela est dii 4 la perte de la précision en fonction de la distance.

La comparaison des débits de kerma simulés calculés et mesurés nous a permis de

conclure que:

° Le debit de kerma théorique est en trés bonne corrélation avec le débit de kerma

simulé en utilisant une source 1sotropique.
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%
e Le débit de kerma mesuré est en trés bonne corrélation avec le débit de kerma

simulé en utilisant une source ponctuelle de petite dimension.

o La mesure sous estime le débit de kerma 2 cause des erreurs expérimentales et &

I"utilisation de I’approximation de la source isotropique.
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La présente étude a démontré que I'utilisation de la méthode MC pour la

dec enn
aes sour

ces est frés pratigue
continue de la dose dans un volume d’intérét; faire gagner du temps au physicien et elle
assure une protection du personnel car elle évite la manipulation de la source, les seuls
inconvénients de cette méthode sont le temps de simulation et la dépendance de la précision
du nombre d’histoires simulées, de plus cette méthode nécessite une bonne maitrise du code

Y iy By 4 ~~d
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