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Résumé

Résumé

Le travail faisant 1’objet de ce mémoire a été réalisé lors d’un Commissionning d’un nouveau
accéleérateur type Varian 2100C mis en exploitation en juillet 2006 au Centre Anti Cancer de
Blida. ‘

L’entrée des données dosimétriques dans le systéme de planification Eclipse ont permis la
mise en route clinique du modéle de calcul des distributions de dose AAA (Anisotropic
Analytical Algorithm),utilisé pour le traitement du cancer localisé de la prostate par la

radiothérapie conformationnelle (3D).

Abstract

The work presented is based on the study of a Commissioning of a new accelerator type

Varian 2100C put on services in July 2006 at the Anti Cancer Center of Blida.

" The entry of dosimetrics data in the treatment planning system Eclipse, permitted the
initiation of clinical model for calculating dose distributions AAA (4nalytical Anisotropic
Algorithm) used for the treatment of localized prostate cancer with conformal radiotherapy
(3D).
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AAA : Anisotropic Analytical Algorithm ;

A : taille du champ

Anisotropique : Relatif & un corps, milieu ou élément dont les propriétés différent selon
la direction considérée ;

Bremsstrahlung : « Rayonnement de freinage », rayons X produits aprés interaction
d’électrons avec la matiére ;

BJR : The British Journal of Radiology Archives;

C™" : Est un langage de programmation impératif congu pour la programmation systéme ;
CAF : Le controle automatique de fréquence ;

CAC : Centre anti cancer de Blida

CAX: Central Axis, I’axe central du faisceau d’irradiation ;

CBSF : Collimator Back scatter Factor ;

CT (images) : Images acquises avec un scanner Computed Tomograph ;

D : Dose absorbée dans le milieu ;

DSD : Distance source détecteur ;

DSF : Distance source fantdme ;

Dw,q: La dose absorbée a une profondeur de référence d.¢; dans I’eau ;

Energie Switch) : Dispositif qui adapte la géométrie de la section accélératrice et
permet d’obtenir des faisceaux de faible et haute énergies de grande stabilité aussi bien

en dose, en énergie qu’en maintien de la symétrie et d’homogénéité ;

Electron- volt (Ev) : Energie d’un électron accéléré par une différence de potentiel de un
volt (~ 1.6 10-19) ;

ESTRO : European society for therapeutic radiology and oncology;

E : L’énergie cédée dans le milieu ;

&; : La somme du dépdt d’énergie ;

FOC : Facteur ouverture collimateur ;

Fantome : représentation numérique d’un patient ;

Gray (Gy) : Un gray est la dose d'énergie absorbée par un milieu homogéne d'une masse

d'un (1) kilogramme lorsqu'il est exposé a un rayonnement ionisant apportant une énergie

d'un (1) joule, 1 Gy =1 J/kg ;
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GEANT: Gigabit European Academic Network;

HF : haute fréquence ;

GHz : Hertz (Hz ) unité de fréquence égale a un cycle par seconde. Sont multiple par 10°
donne le gigahertz (Ghz) ;

HSF : Head Scatter Factor ;

TAEA: International Atomic Energy Agency;

ICRU : International Commission on Radiation Units and Measurements ;

Joule (J): Il est définis comme étant le travail d'une force d'un newton dont le point
d'application se déplace d’un métre dans la direction de la force : 1J=IN.m=1Kg.m*s?;
Kernel : Concept décrivant la distribution de 1’énergie dans un milieu autour d’un site
d’interaction d’un photon primaire ;

K: KERMA abbreviation de “kinetic energy released in the medium”;

Krp: Facteur de température et pression ;

Ko : Le facteur de polarité ;

K ec: Le facteur de recombinaison ;

linac : Linear Accelerator ;
L (A, Q) : est la lecture dans I’eau a la profondeur d pour le faisceau de qualité Q et

la taille du champ A.

MC : La méthode de Monte-Carlo ;

Mev : Energie équivalent a 10° électron-volt €eV);

MLC ou CML : Multi-leaf collimateur ou collimateur multi lames ;

MCU: Main Control Unit ;

M, : La lecture donnée par la chambre d’ionisation corrigée ;

Np ,w,q: Le facteur d’étalonnage de la chambre défini en terme de dose absorbée dans
I’eau ;

OF: Output Factor;

ORL : L'Oto-Rhino-Laryngologie est la specialit¢ medico-chirurgicale consacrée aux
anomalies de l'oreille, du nez et des sinus, de la gorge et du cou.

P : Pression ;

PDD : Percentage Depth Dose ;

RT: Radiothérapie ;

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

situés & une profondeur donnée par rapport & la source du faisceau primaire. On parle de
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profil déséquilibrée a une profondeur donnée quand la fluence n’est pas constante & cette
profondeur ;

PSF : Phantom Scatter Factor ;

R : Le libre parcours moyen ;

R v : Rayon gamma ;

RI : Abréviation de rayonnement ionisant ;

RTC : Radiothérapie conformationnelle ;

RX: Rayon X ;

RFD : Diode de référence ;

RFP : Diode de photons ;

RDF : Facteur de dose relative

Scaling : Dilatation ou compression d’une distribution de dose, ou du parcours d’une
particule, en fonction de la densité électronique du milieu ;

SSD : Source scatter Distance ;

Si : Silicium ;

3 D : Trois dimensions, se dit de tout objet ou espace possédant une longueur, une largeur
et une épaisseur, sur un écran ;

2D : deux dimensions se dit pour un objet plan (comme une feuille de papier) dont on
néglige I'épaisseur, car il faut deux nombres (x, y) pour désigner un de ses points.

T : Température ;

TAR : Le rapport tissu air ;

Terma: Total energy released per unit mass ;

TMR : Tissue-Maximum Ration ;

TPR : Tissue-Phantom Ratio ;

TPS : Treatment Planning System (Systéme de planification des traitements) ;

TRS : Technical Reports Series

n : Coefficient d’atténuation linéaire ;

£, Coefficient massique d’atténuation

P

La’a : Coefficient massique de transfert d’énergie
P

UM, MU : Unité Moniteur, Monitor Unit ;
Unité de traitement : autre terme utilisé pour parler de la téte d’un accélérateur linéaire

UH (HU) : Hounsfield Unit (niveau de gris), définie par HU=1000 ;
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UV : Ultra violet ;

Voxel : Volume élémentaire dans une structure tridimensionnelle numérisée (voxel” est
la contraction de “volumetric pixel”) ;

w(s) :La fluence d’énergie ;

X : L’exposition au rayonnement ;

Z; : La profondeur « i » dans le fantdme.
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Introduction générale

INTRODUCTION GENERALE

En science médicales, les spécialistes se sont inspirés des propriétés que possédent les
rayonnements ionisant de détruire les tissus biologiques, pour les utilisés a des fins

thérapeutiques au traitement des tumeurs cancéreuse.

L’un des traitements utilisés est /a Radiothérapie, elle consiste en I’utilisation des
rayonnements ionisants et vise & détruire le maximum des cellules tumorales en évitant les
tissus sains avoisinant. Pour atteindre cet objectif, des études ont montrées qu’une précisions

de + 5% sur la dose délivrées en tout point dans le volume cible est exigée .
p g

Dans une unité de radiothérapie ou autre, le contrdle de qualité est toujours nécessaire pour
’appareillage et les faisceaux de rayonnement utilisé. Le radiophysicien est amené aussi a
faire établir des Systémes de Planification des Traitements (ou TPS « Treatment Planning
System »). L’objectif de ce logiciel est d’assister le médecin dans la réalisation du traitement
de radiothérapie, on offrant des fonctionnalités de suivi des irradiations réalisées au cours des

différentes séances de traitement [1].

Tout TPS utilise un algorithme pour calculer la distribution de dose dans le patient, les deux
types d’algorithmes les plus utilisés pour le calcul de la dose en radiothérapie sont les
algorithmes du type « Convolution/Superposition » et les Codes Monte Carlo [2,3]. La plupart
de ces algorithmes se basent sur un modele physique qui simule le transport des radiations, ce
modele physique utilise des approximations valables dans des conditions simples (des milieux
homogenes et des champs réguliers) et dans d’autres conditions complexes (des milieux

hétérogénes (exemples : poumon, ORL, ...).

Dans ce travail, on se penchera sur le Commissionning de 1’algorithme « Anisotropic
Analytical Algorithm » (AAA) en mode photon sensé améliorer considérablement le calcul
de la dose, tout en restant trés rapide. Le AAA est développé par la firme Varian Medical
Systems [4]. Cette firme posséde son propre TPS (Eclipse) dans lequel est implanté
I’algorithme « Single Pencil Beam ».

Le AAA est un algorithme de type « Convolution/Superposition » qui a la particularité de se

baser sur des données Monte Carlo pour modéliser la distribution de dose. La description de
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son Kernel en six exponentielles permettrait une solution analytique lors de la convolution.
Par ailleurs, une fonction particuliére et anisotropique est utilisée pour tenir compte des
hétérogénéités dans le calcul de la dose. Ce sont bien entendu ces éléments qui lui ont

conférés le nom de « Anisotropic Analytical Algorithm » [2].

Néanmoins, I’établissement des plannings de traitement nécessite ’entrée des données
dosimétriques exigées par le nouveau modéle de calcul dont les résultats sont mentionnés et

commentés dans notre rapport.

Dans la premiére partie, nous avons cru utile de rappelés quelques principes et phénoménes
physique de base ayant un lien étroit avec la dosimétrie (les différents interactions des
rayonnements non chargés avec la matiére, les différents coefficients associés, et 1’équilibre
€lectronique...). C’est dans cet ordre d’idées en complétant avec une définition générale des
grandeurs dosimétriques et les différentes caractéristiques d’un faisceau de photons de hautes

énergie qui vont étre utilisés dans ce travail.

Par la suite, nous avons essayé de donner des généralités ol nous décrivons briévement les
algorithmes de calculs de doses en radiothérapie type « Convolution/Superposition », Monte
Carlo, Pencil Beam et le Collapsed Cone, pour terminer avec une description particuliére de
I’algorithme AAA.

La second partie de ce mémoire concernera ’utilisation des bases de données pour un
faisceau de photons de 18MV, élaborer lors d’un Commissionning d’un nouveau accélérateur
Varian 2100C mis on route en juillet 2006 au Centre Anti Cancer de Blida. Ces données
dosimétriques seront utilisées par le systéme de planification Eclipse en vue d’exploration en

routine clinique.

Nous terminons ce mémoire par une bréve conclusion.




CHAPITRE 1

GENERALITES
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CHAPITRE I

GENERALITES
I.1 INTERACTION RAYONNEMENT MATIERE

I.1.1 Rappel sur les rayonnements ionisants

Les rayonnements ionisants sont aujourd’hui trés utilisés en médecine, soit a visée
thérapeutique pour traiter des cancers (radiothérapie, curiethérapie...) ou a visée diagnostique
(utilisation des rayons X en radiologie, utilisation des rayons gamma en scintigraphie etc.).

L’intérét des rayonnements ionisants dans les applications thérapeutiques réside dans la
capacité qu’ont certains rayonnements de pénétrer dans la matiére et d’y déposer de I’énergie
le long de leurs parcours. Les rayonnements ionisants subissent de nombreuses collisions qui
engendrent a leurs tours 1’émission d’un grand nombre d’électrons secondaires. Les dépdts
d’énergie de la particule primaire et des €électrons secondaires engendrés constituent alors la
trace du rayonnement et conduisent aux effets sur les cellules. Nous obtenons donc une
distribution de dose qui provoque des effets biologiques qui sont a I’origine de la destruction

des cellules cancéreuses. Parmi les différents rayonnements, nous avons:

% Les ondes les plus énergétiques du spectre électromagnétique :

e Le rayonnement X, produit par ’interaction d’un faisceau d’électrons avec une
cible métallique. Ces électrons interagissent avec les noyaux des atomes de la cible
et produisent un rayonnement de freinage (rayons X) de haute énergie (exemple
d’un accélérateur linéaire).

e Le rayonnement gamma(y) est émis suite & une désintégration radioactive des
transitions isomérique .

< Les rayonnements alpha (), béta plus (B") et béta moins (B°) : particules émises par des
atomes radioactifs lors de leurs désintégrations.
 Les neutrons, particules non chargés qui ionisent indirectement le milieu.

< Les protons, électrons, deutons (21H) sont des rayonnements directement ionisants

Par leurs énergies et leurs natures, ces rayonnements ionisants sont plus ou moins pénétrants

dans la matiére. Leurs pouvoir de pénétration est différent [5]. Ce qui offre plusieurs choix

....................
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thérapeutiques selon les cas de cancers a traiter. Dans les applications de radiothérapie, les
particules les plus couramment utilisées sont les photons et les électrons de haute énergie.

I.1.2 Le transport des photons

Le photon est défini comme le quantum du champ ¢lectromagnétique. Sa masse et sa charge
électrique sont nulles.

Le photon étant neutre, la probabilité qu’il interagisse avec la matiére est faible (en
comparaison & la probabilité d’interaction d’une particule chargée). Un photon peut parcourir
plusieurs centimétres de matiére avant d’interagir, et il y a donc une probabilité non nulle
qu’il traverse un corps sans subir d’interaction.

Lorsqu’un photon interagit avec un atome, cette interaction se traduit la plupart du temps par
un transfert d’énergie du photon vers un des électrons de 1’atome. L’ “energie ainsi conférée a
I’électron a pour effet de le mettre en mouvement hors de 1’atome. Il va alors se déplacer et
déposer cette énergie, comme nous le verrons ci-dessous. L’interaction que subit le photon
peut également donner lieu 4 la diffusion d’un autre photon. Ce photon, dit secondaire, pourra
a son tour soit interagir avec le milieu, soit éventuellement en sortir sans perte d’énergie.
L’atténuation d’un faisceau de photons dans un milieu est due 2 trois principales interactions.
Ces différents processus d’interaction sont 1’effet photoélectrique, la diffusion Compton, la
création de paire. Ces interactions peuvent étre représentées par leurs propres coefficients
d’atténuation qui dépend de I’énergie des photons ainsi que du numéro atomique (Z) du
matériau absorbant. On peut citer encore la diffusion Rayleigh et la photodésintégration, cette
derniere dépend de la section efficace de réactions, de I’énergie, de numéro atomique (Z) du
matériau et du type de réaction considéré. Mais ces derniéres on une faible probabilité pour se
produire. Suivant I’énergie des RX ou des Y nous pouvons avoir les processus d’interaction
suivants [5, 6,7] :

a. Diffusion de Thomson-Rayleigh ou diffusion cohérente

La diffusion Rayleigh sur I’atome ou la diffusion Thomson sur un électron sont nettement
moins probables que les effets ci-dessus. Noter que ces deux diffusions s’accompagnent
seulement d’un changement de direction du photon, sans transfert d’énergie. L’atome reste
dans le méme état qu’avant la collision (figure L.1).

Le phénomeéne consiste & une absorption d’un photon passant prés d’un électron et le mettant
en oscillation [8]. L’électron réémet alors un photon de la méme énergie que le photon

incident avec une direction différente pour retomber dans un état stable. Il n’y a donc aucune
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absorption dans le milieu .Ce phénoméne est important pour les photons peu énergétiques

(Visibles, UV) mais négligeable avec les rayons X ou y.

Atom

Figure L.1: Diffusion cohérente [8].
b. La photo désintégration

L’interaction d’un photon de haute énergie avec un noyau atomique peut mener a une réaction
nucléaire et émettre ainsi un ou plusieurs nucléons [8]. Dans la plupart des cas, la
photodésintégration résulte en 1’émission de neutrons par le noyau avec des réactions du type
X (y,n) Y.

y: ] 0 A—-1.,,1

Z}C LY 7 X+ o™

Ce type de réactions peut se produire & partir de 10 MeV mais la probabilité reste faible pour

les énergies utilisées en radiothérapie.

c. L’effet photoélectrique

Cet effet concerne I’interaction entre un photon et un électron fortement 1i¢ dans I’atome cible.
Le photon incident est totalement absorbé par 1’atome dans sa globalité qui expulse alors un

de ses électrons des couches X, L, M, ou N. Le photon-électron est éjecté de son orbitale avec

une énergie cinétique initiale égale a Te- =E, -E,. Ou E, =hv, estl'énergie du photon

incident et Es correspond a 1’énergie de liaison de I’électron avant interaction avec le photon
[9]. L’atome excité retourne dans son état fondamental par des processus radiatifs ou non.

La lacune laissée par I’électron sera ensuite comblée par un électron d’une couche
périphérique en émettant un RX caractéristique de faible énergie qu’on appelle rayonnement
de fluorescence, tous sa correspond au mode radiatif.

Le mode désexcitation non radiatif ou électronique est également connu sous le nom de

cascade ou effet Auger. Lorsque la vacance €lectronique crée dans 1’atome est comblée par un
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électron moins lié¢ provenant d’une autre couche, 1’excédant d’énergie n’est pas libéré sous
forme photonique mais provoque I’éjection d’un autre électron de la sous couche « ¥ ». Cette

€lectron est notée € gy [9].

Phortoélectron
o Lo =lng-E,

Photon de fluorescence
hv=E_ -E,

Photon incident

hv""""AV"l\'}‘"[\T"" -

ou

Electron Auger ey,

Figure 1.2 : Interaction d’un photon par effet photoélectrique, réarrangement du cortege
électronique par fluorescence ou effet Auger [9].

L’effet photoélectrique est prépondérant & basse énergies (<100keV), et dans des matériaux a
numéro atomique élevé, tandis que sa section efficace croit rapidement avec le numéro
atomique Z du milieu .L’effet Auger est quant & lui prépondérant dans les matériaux 1égers

(Z< 20), mais la fluorescence est le mode majoritaire de désexcitation [9].

d. La diffusion Compton

La diffusion Compton (ou effet Compton) est un processus de diffusion d’un photon par un
électron faiblement lié (figure 1.3). Le photon incident est diffusé a un angle ¢ et céde une
partie de son énergie a ’électron qui est émis a un angle . Ces angles (8, ) dépendent de

I’énergie du photon incident. De fagon générale on 4 : 0° < 9 <180°et 0°<0 < 90°[2].

€ {(Compton electron)

Figure 1.3 : Effet Compton [8].

Les relations suivantes décrivent la répartition des énergies entre le photon diffusé et I’électron,
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Soit : E;= h vi:énergie initiale du photon ;
E>=h v,: énergie du photon apres diffusion ; et
T : énergie de 1’électron de recule.
D’ou:
1
E,=E, i3 (L1)
1
1+ > (1—cosd)
m,c
(1 - cos ) E, >
Et T =E, . m.C (L2)
1+ —1-(1-cos @)
m,c

Avec : m, la masse de 1’électron au repos.

Le phénoméne de diffusion Compton est 1’interaction dominante pour des photons de haute
énergie (de 50 keV a 20 MeV), dans des milieux de faibles numéros atomiques (par exemple
I’eau).

r g . 4w
e. La création de paire (e'¢)

Lorsque I’énergie du photon est supérieure a 1.02 MeV, c’est-a-dire que I’énergie E du
photon est plus grande que deux fois la masse de 1’électron au repos, le photon peut, dans le
champ électromagnétique d’un noyau, se matérialiser en une paire d’électron positron. Bien
que ces deux particules soient créées au détriment de 1’énergie du photon, ce processus ne
peut pas se produire dans le vide & cause de cinématique. L'excédent d'énergie se répartit, sous
forme d’énergie cinétique, entre les deux particules.

L’¢€lectron et le positron sont ensuite ralentis dans la matiére par suite de collisions. Lorsqu'il
est suffisamment lent, le positron rencontre un électron du milieu et les deux particules

s'annihilent en émettant deux photons de 0,511 MeV (figure 1.4).

L A o]
o
Exi.02 Mev
s i N N N s i 4
L - ,‘{ PROLor
£ ‘-‘ 0L 5% Ao
g+ i »«.*"
FIey AL # o 7 dimitie
M"’
’ Frivotosry
.51 Mey

Figure 1.4 : Création de paire [10].
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La création de paire est un phénomeéne prépondérant pour des hautes énergies de photons dans

des milieux de Z élevé. Dans I’eau, la création de paires est dominante a partir de 20 MeV]11].

L’énergie cinétique de 1’électron et du positron est donnée en MeV par :

T +Te+2mc’=E, (L3)

f. Domaine de prépondérance de ces effets

Pour des photons traversant un milieu donné (figure 1.5), les trois effets peuvent se produire,
mais avec une probabilité différente selon 1'énergie des photons et la nature du milieu.
Schématiquement, 1'effet photoélectrique est nettement prépondérant pour des photons y de
faible énergie et la création de paires est l'effet principal pour les photons de haute énergie.
L'effet Compton se produit principalement dans le domaine d'énergie intermédiaire, largement
majoritaire en radiothérapie. Les limites entre ces domaines énergétiques dépendent de la

matiére traversée.

Z {cible) Mpe =Hc
A
100

He= Mep

Photoélectrique Création de paires

50-

10-

»

10 100 500 1000 5000 E = hv (keV}

Figure L.5: Zone de prédominance des différents types d’interaction photon matiére en
fonction de I’énergie du photon et du numéro atomique du matériau traversé [61]. Les lignes

d’iso-probabilités d’apparition des effets sont représentées (d’apres [60]).

La probabilité¢ d’une interaction entre un photon et un atome (ou ’un de ces électrons) est
donnée par la section efficace ¢ exprimée en barn (b), est le rapport entre le nombre
d’interaction par seconde et le nombre de photons incidents par cm? et par seconde (flux
incident). La probabilité d’interaction # d’un photon par unité de longueur est appelé
coefficient linéique d’atténuation. C’est le produit de la section efficace o par la densité
atomique n (nombre d’atomes par unités de volume) [61] :

L= 1N Gt (I.4)
Avec oot est la somme de toutes les sections efficaces des différents processus, donnée par la

formule, ci-dessous :

Oot = Gph + O, + Gpair L.5)
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L2 COEFFICIENT D’INTERACTION DES PARTICULES NON CHARGEES AVEC
LA MATIERE

I.2.1 Coefficient linéique d’atténuation ()

Considérons un faisceau incident contenant (/Vy) photons et traversant une épaisseur (X) de
matiére. Au sein de ce milieu, nous nous intéressons & une épaisseur trés fine (dX) de matiére,
ou (dN’) parmi (/V’) photons incident subissent une interaction [61]. (dN°) est proportionnelle
au nombre de photons incident (V) et a ’épaisseur d’absorbeur (dX) [12]. Il dépend aussi de

la nature du milieu traversé et la nature (énergie) des photons, il est exprimé en cm™.

N
Vv

écran

Figure 1.6 : Atténuation d’un faisceau de photons [61]

Dot : B =-(dN’ /N°) /dX (1.6)
L’intégration de (I.6) conduit & une loi exponentielle décroissante liant I’intensité du faisceau

de photons émergeants du milieu sans y avoir interagi 4 1’épaisseur x :
N(x)= Ny e (L.7)

Avec :
Ny : Nombre total de photons mono-énergétiques arrivant sur 1’écran ;
X : Epaisseur d’écran en ¢m ;
p : Coefficient d’atténuation linéaire.

On déduit le libre parcours moyen R :

R=1/p,encm
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1.2.2 Coefficient massique d’atténuation (ﬁ)
P

Le coefficient massique d’atténuation d’un milieu £ pour des particules ionisantes non

chargées est le quotient de (dN/IV) par ( P), (dX), ou (dN/N) est la fraction des particules qui

subissent des interactions en parcourant 1’élément de longueur (dX) du milieu de masse

volumique ( p), il est exprimé en em?g™” [12]:

p -1 dN .
p p.N dX @5
On intégrant (I.8) on obtient alors :
~Blo
Ny = NOe 1.9)

D’ou: pX aunedimension de masse surfacique (g cm™).
Les coefficients d’atténuation massiques sont des quantités plus fondamentales que les
coefficients linéaires, parce qu’ils sont quasi indépendants de la densité et de 1’état physique

(gaz, liquide, solide) de I’absorbant [13].

fip (emig")

Energie du photon (keV)

Figure 1.7: Coefficients massiques d’atténuation de 1’eau liquide pour des photons d’énergies
comprises entre 1keV et 50 MeV .Contribution des différents types d’interactions physiques

[].

La somme respective du phénomeéne d’atténuation due a 1’effet Compton (p./p), ’effet
photoélectrique (upr/p) ainsi qu’a la matérialisation (ucp/p) donnent le coefficient
d’atténuation global (u/p) qui sera supérieur, de quelques milliémes & la somme des trois
premiers, pour tenir compte des phénoménes plus rares (effets Thomson-Rayleigh et photo-

nucléaire) [13].
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On peut écrire avec une trés bonne approximation 1’égalité :

wp=np./ptplptp/p (1.10)
Et méme dans le domaine énergétique de I’imagerie médicale, la relation devient :
p/p=p/p+tplp (1.11)

Puisque I’effet de matérialisation ne survient que pour des énergies supérieures a 1,02 MeV.

lutr )

1.2.3 Coefficient massique de transfert d’énergie (

p’tr

Le coefficient massique de transfert d’énergie, , d’un milieu pour des particules ionisantes

non chargées, est le quotient de —=

par p*dX, ou (E) est I’énergie cinétique de chacune

: . . . dE
des particules excluant 1’énergie de masse au repos, (1) est le nombre de particules, et E—"

n
est la fraction de I’énergie cinétique des particules chargées émises lors des interactions selon

1’élément de longueur (dX) du milieu de masse volumique (2) , il est exprimé en cm’g™ .

l“l’tr — 1 dE

tr

L.12
p pE , dX 1
1.2.4 Coefficient massique d’absorption en énergie (lle,. )
Le coefficient d’absorption massique en énergie@ , d’un milieu donné pour les particules
ionisantes non chargées, est le produit du coefficient de transfert massique en énergie —2*, par

(1-g), ou g est la fraction de 1’énergie des particules secondaires chargées perdue par émission

de rayonnement de freinage , il est exprimé en cm’g™.

u p’ tr
= a-g 13
o p (L.13)
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1.3 GRANDEURS RADIOMETRIQUES ET DOSIMETRIQUES DES
RAYONNEMENTS

En radiothérapie, 1’établissement d’un planning de traitement pour le traitement d’une tumeur

nécessite la connaissance des valeurs de certaines grandeurs dosimétriques et radiométriques.

Elles représentent 1’outil nécessaire pour corréler et quantifier les effets des irradiations. Ces

grandeurs sont définies et explicitées dans ce présent chapitre.

L.3.1 Energie cédée

La somme du dépot d’énergie « &; », consécutif a une interaction « Z », donne I’énergie cédée
E, exprimée en Joule (J). Elle est définie par la relation suivante [15]:
E= Zai= €in - Eout T Z(2 (I.14)
Ou:
v &y est énergie incidente des la particule ionisante (2 ’exclusion de I’énergie de
masse),
v &gy €st la somme de toutes les énergies sortant de 1’interaction sous forme de
particules ionisantes (& I’exclusion de I’énergie de masse), et
v 20 est la modification de 1’énergie de masse du noyau et de toutes les particules

impliquées dans I’interaction.

I.3.2 Energie massique ou spécifique

L’énergie massique ou spécifique Z, et le quotient de (E) par (m) .Ou (E) est I’énergie cédée
par les rayonnements ionisants dans le volume de matiére de masse (m).
Z = — (unit¢ = jKg ')
m
L’unité de cette quantité d’énergie spécifique est le Gray tel que :

1Gy =1j.Kg !

L.3.3 Grandeurs radiométriques

Elles permettent la description objective de la quantité de signal physique (propriétés
énergétiques d’un rayonnement). Elles rendent compte de I'énergie du rayonnement émise par
la source, transportée par les photons dans le faisceau et regue par un récepteur (écran,

détecteur...), ou elle produira certains effets [16].
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1.3.3.1 Fluence

La fluence ¢ , exprimée en m2, décrit le nombre de particules (dN ) traversant une sphére de

section (da) par unité de surface [17]:

(1.15)

Figure 1.8 : Représentation schématique de la fluence [22].

1.3.3.2 Débit de fluence (Flux de photons)
Débit de fluence, exprimé en m™2.s™, est défini comme la dérivée de la fluence par rapport au
temps :

do d*N

=% T dadt (L16)

1.3.3.3 La fluence d’énergie

La fluence d’énergie w, , exprimée en J.m?, est le rapport entre dE ; etda, ou dE ,; est la

somme des énergies de tous les photons qui entrent dans une sphére de section da [17]:

TzE.ﬁzE.(bz dE ,
da da

1.17)

1.3.3.4 Le flux d’énergie ou Intensité
Le Flux d’énergie, exprimé en W.m™> est défini comme la dérivée du flux par rapport au

temps.

d¥ _ &N
v-2T _g¢
dt  da.dt (1.18)

1.3.4 Grandeurs dosimétriques

Les grandeurs dosimétriques se rapportent a un effet physique c’est le transfert d’énergie a

une substance. Puisque les radiations ionisantes ont des effets non négligeables sur la matiére
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vivante, il est primordial de pouvoir les quantifier. Ceci se fait a travers les notions suivantes

[18].

1.3.4.1 Exposition
L’exposition au rayonnement (X), exprimée en C.Kg ™, est le rapport de charge totale dQ crée
dans un volume d’air de masse dm, lorsque la totalité des électrons (+ et/ou -) libérés par des

photons dans cette élément de masse d’air sont complétement arrétés dans 1’air [19,20].

dQ
X =
! (1.19)

L’unité : C.Kg ™ peut s’exprimer par le Réentgen (R)
Avec:

1R =2.58.10" C.Kg™.

1.3.4.2 Kerma
Le transfert d’énergie par un flux de photons & un milieu se fait en deux étapes :
o La I°° étape : est I'interaction des photons avec les atomes du milieu mettant ainsi

des électrons en mouvement.

o La 2°™ étape : concerne le transfert d’énergie qui se fait entre ces €lectrons de haut

énergie et le milieu par excitation et ionisation.

Une grandeur appelée Kerma a été introduit par I’ICRU 60, pour décrire cette premicre
interaction. Il représente le premier acte de transfert d’énergie, & savoir la mise en mouvement
par collision des particules secondaires (Figure 1.9). Le Kerma (K) est I’abréviation de
« Kinetic energy released per unit Mass in the medium », il est défini comme le quotient de

(dE,) par (dm), ou (dE,) est la somme des énergies cinétiques initiales de toutes les particules

ionisantes chargées (€lectrons et positrons) libérées par des particules non chargées (photons) dans

un élément de matiere de masse (dm) [5] :

dE

— tr

K= Im 1.20)

L’unité du Kerma est le Gray (Gy).
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AW e

Figure 1.9 : Le Kerma correspond aux transferts d’énergie qui se produisent au sein de la
sphere centrée (P), quel que soit le devenir des particules mises en mouvement lors de ces
transferts [23].

Il faut bien noter que cette notion de Kerma ne s’adresse qu’aux parties indirectement
ionisantes. Il dépend de I’énergie des photons et de la nature du matériau, mais il n’est pas

directement mesurable.

1.3.4.3 Le debit de Kerma

Le débit de Kerma est égal au quotient de AK par At ; avec (4K) étant ’accroissement de

Kerma pendant un intervalle de temps (47).

k= oK
at (L.21)

L’unité du débit de Kerma est le Gray/second ( Gy.s™).

1.3.4.4 Terma

Il s’agit d’un acronyme ayant pour signification « Total energy released per unit mass ». 1l
exprime I’interaction du rayonnement primaire avec le milieu et permet d’obtenir I’énergie
cinétique en tout point, il fait intervenir le coefficient d’atténuation linéaire (1) qui dépend de
I’énergie E du rayonnement incident, de la densité p et du numéro atomique Z de milieu

irradié. Il représente le point de dépdt primaire de la dose, il est déterminé par le produit du

coefficient d’atténuation massique B (em%/g) et de la fluence d’énergie primaire ¥, (J/cm?)

définis a la position du voxel [21].

Terma = p/p * Wg = p/p* ®*E [J/g] 1.22)

Avec : IMev =1.6021*10°3 J
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Dans des conditions d’équilibre électronique, il y a une relation linéaire entre le Terma et la
dose absorbée. Le Terma est un paramétre trés important qui, avec le kernel (défini plus loin),

entrera dans le calcul de la distribution de la dose.

1.3.4.5 La Dose Absorbée

La dose absorbée est une grandeur beaucoup plus intéressante en radiothérapie et en
radiobiologie. Qui est une mesure des effets biologiques significatifs produits par des
radiations ionisantes.

Dans la radiothérapie, le terme « Dose Absorbée » désigne la dose moyenne regue par un tissu
ou un organe.

ICRU 60 (1998) a définie la quantité « Dose Absorbée » par le quotient de (d& ) par (dm), ou
(d) est I’énergie moyenne communiquée par des radiations ionisantes a un élément de matiére
de masse (dm) [21] :

_dg
~ dm

D (1.23)

AW, =dW,+dW,+dW,

Figure 1.10 : La dose absorbée correspond a ’énergie déposée dans la sphére élémentaire

centrée sur P, quel que soit le lieu du transfert d’énergie initial [23].

I unité de dose absorbée est le Gray (Gy).

Le rad (abréviations de ‘radiation absorbed dose’) est ’ancienne unité de dose absorbée, qui est
toujours trés utilisée : 1rad= 0.01Gy= 0.01JKg™ [18].
1.3.5 Equilibre électronique

Nous avons vu précédemment qu’un rayonnement électromagnétique (y, y) interagit avec la
matiére pour donner des €électrons secondaires qui cédent leurs énergies a la matiere selon les

différents processus (ionisation, excitation) Il est donc nécessaire de connaitre le flux
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d’électrons secondaires dont la premiére mesure est de connaitre 1’énergie déposée a la
matiere.

Considérons un faisceau de photons pénétrant dans un milieu matériel, les électrons mis en
mouvement ont un certain parcours en fonction de I’énergie.

Nous remarquons que le flux d’électrons secondaire augmente et ceci jusqu'a une profondeur
égale au parcours des électrons d’énergie maximale mis en mouvement dans le milieu (c’est
la profondeur d’énergie électronique).

Lorsque celle-ci est atteinte, le flux d’électrons est proportionnel au flux de photons, il reste
donc constant tant que le flux de photons 1’est aussi.

Mais ce dernier étant atténusé, le flux d’électrons diminuera alors parallelement tout en restant
proportionnel au flux de photons. La figure L.11, ci-dessous, illustre parfaitement ce

phénomene.

w oo PHOLOIS prinaires atdnues
I e PORtICUIEs secondaires (G
Flux de | ~ . ¢
phatons MRt PO
/,w'{“"‘h—‘*;ii“«;.:a;‘ i,
P R
FAE e
i £ N
/ ' BT
/ i
& = o
» g
Entrite dars fon X Parcours moyens
milied
Tranche d'épaisieur Xe

Figure 1.11: Représentation schématique de 1’établissement de 1’équilibre électronique [1,7].

1.4 CARACTERISATION D’UN FAISCEAU DE PHOTON DE HAUTE ENERGIE

En dosimétrie clinique, 1’utilisation de la chambre d’ionisation comme détecteur souléve un
probléme majeur qui est 1ié & son volume qui perturbe ’ensemble du capteur. Ceci impose
donc la connaissance de plusieurs coefficients qui interviennent pour la détermination de la
dose absorbée a partir des mesures ionometriques .

Tl est donc nécessaire de spécifier la qualité des faisceaux utilisée pour la détermination de ces

différents coefficients de corrections.
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On commence tout d’abord par une définition géométrique des différentes fonctions

dosimétrique (DSP, DSA, DSD):

ot s o s o e . s h o oy 2w o X - ot

[t}

Figure 1.12 : Représentation géométrique des différentes fonctions dosimétriques [24].

Avec:

A : la taille du champ,

DSP : correspondent a la distance source peau,

DSA : distance source axe (isocentre), et

DSD : distance source détecteur (point d’intérét) respectivement.
Remarque:

v Pour les irradiations isocentriques : DSD=DSA.

v Pour les irradiations non isocentriques : DSP=DSA.

I.4.1 Qualité d’un faisceau de photon de haute énergie (Q)

L'indice Q de la qualité du rayonnement peut étre déterminé par deux méthodes :

1.4.1.1 Détermination directe « la distance source-chambre est constante »
La qualité du rayonnement (Q) est le rapport tissu-fantdme TPRyg, 10, défini comme le rapport

des lectures corrigées (la température et la pression de l'air et pour les pertes par

recombinaison ionique).

Tenant compte, des conditions illustrées dans le tableau 01, ci-dessous, la qualité du

rayonnement Q est donnée par la formule ci-apres :

Q =TPR2.10 (1.24)
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Remarque : TPR;y,;y est indépendant de la contamination électronique du rayonnement de

photons incident.

Tableau 01: Les conditions de référence pour la détermination de I’indice de qualité

TPR20, 10 [25]

Les quantités

Les valeurs de références

Le fantome

Fau

Type de la chambre ionisation

Cylindrique ou Plate

La profondeur de mesure

20 g.cm™et 10 g.cm™

Point de référence de la chambre

- Pour chambre cylindrique, sur 1'axe central
au centre du volume de la cavité.
- Pour chambre plate a parois paralléles, sur

la surface intérieure de la fenétre a son centre.

La position de référence au point de

A la profondeur de mesure pour les 2 types de

mesure de la chambre chambre
Distance source collimateur « SCD » 100cm
Le champ & SCD 10*10cm®

«ay : La taille de champ est définie a 1'avion du point de référence du détecteur, située aux

profondeurs recommandées dans le fantdme d'eau.

Figure 1.13 : Mesure de TPRy, 10 @ 20cm et 10cm pour une distance source collimateur fixé

pour un champ 10* 10 cm *.
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1.4.1.2 Méthode indirecte « la distance source-surface est constante »

Le rapport M10/M20 (figure 14), est défini comme le rapport des lectures corrigées de
l'instrument avec le centre de la chambre a 10 cm et 20 em de profondeur dans un fantome
d'eau avec un champ de 10 x 10 cm” 4 la surface de I'eau et une distance source-surface de
100 cm. Ce rapport peut étre aussi utilis€¢ comme indice de qualité du rayonnement [24]. Cet

indice Q est alors donné par la relation suivante [26]:
Q =2.012 -1.050 .m + 0.1265.m> + 0.01887 .m> (1.25)
Ou:

m = M;o/Myg (I.26)

sSsSD
constant

Figure I.14 : Mesure de TPRyg, 10 2 20cm et 10cm pour une distance source surface fixé pour

un champ 10* 10 cm? 4 la surface du fantdme.

1.4.2 Rendement en profondeur

Un rendement en profondeur « PDD » (Percentage Depth Dose) a été défini par I’'ICRU comme
étant le rapport en pourcentage (%) de la dose absorbée a une profondeur quelconque Z et de la

dose absorbée a une profondeur de référence fixée Zy, le long de 1’axe central du faisceau, ce qui

meéne a :

PDD(d) = ID)—ZXIOO a1.27)
Zp

Pour des faisceaux de haute énergie utilisées en radiothérapie, la profondeur de référence dp

correspond généralement a la profondeur du maximum de dose dj,x (build-up) [8].
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Figure 1.15 : Courbe de PDD pour un faisceau de photons .

1.4.3 Output Factor (OF)

I s’agit du rapport de la dose a I’isocentre a une profondeur de référence Z,, pour une certaine
taille de champ A4 et de la dose a la méme profondeur pour un champ de référence A.y
(généralement un champ 10x10 cm’) :

D (A’ zcal )

OF(A,z,,)=
( 1) D (Acal > zcal )

(1.28)

1.4.4 Rapport tissue air

Le Tissue Air Ratio (TAR) est défini comme le quotient de la dose absorbée en un point

donné dans un fantome et de la dose absorbée en ce méme point dans I’air. On peut utiliser un

capuchon de build-up ou un mini-fantdme selon 1’énergie du faisceau pour garantir 1’équilibre

électronique au point de mesure [8].

Cette définition du TAR présente des inconvénients pour les rayons X de hautes énergies dues

aux difficultés expérimentales pour assurer 1’équilibre électronique idéal dans 1’air a des

profondeurs loin de Z,u, car pour des épaisseurs supérieures a 0.5mm des diffusions

supplémentaires dans le capuchon ou le mini-fantdme sont inévitables[14].

Pour cette raison, une autre définition du TAR a été proposée (BJR 1983). Dans cette

nouvelle définition, la dose primaire, c'est-a-dire la mesure dans I’air s’effectue toujours a la

profondeur de maximum de build-up (Z,,4x), ce qui méne la relation suivante:
D(A,,SSD,7)

(ouitd up capyair (AsspsSSD;Z )

TAR(Agp,7) = (1.29)
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1.4.5 Rapport tissue Max

Le Tissue-Maximum Ration (TMR) est défini comme le rapport entre la dose D (Z, Apsp),
mesurée pour une taille de champ Apsp, & la profondeur Z et 1a dose D (Z,yax, Apsp) , mesurée

pour la méme taille de champ Apsp, a la profondeur du maximum de dose Z pax [ 26].

D(Ay,, DSD,z)
D(A,g,, DSD, Z max)

TMR(A,,,7) = (L30)

I.4.6 Rapport tissue fantome

Le Tissue-Phantom Ratio (TPR) est défini comme le rapport de la dose absorbée en un point
sur I’axe central et la dose absorbée en ce méme point mais a une profondeur de référence Z,

avec une DSA constante [28].

Dose ( ADSD ,DSﬂ,Z]

TPRIApsp 2, Zys¢) =
(4psp .7 2rey) DoselApsp DSD.Zyef)

1.31)

Il est conseillé d’utiliser un point de référence loin de la région de I’équilibre électronique car
I’incertitude sur la contribution des électrons de contamination est compliquée pour les RX
de hautes énergies (Le pic de maximum de dose devient plat). L’utilisation du TPR est le

meilleur moyen dans le systeme dosimétrique de I’accélérateur.

1.4.7 Profil

La mesure du profil du faisceau nous indique si le faisceau est uniforme sur toute la grandeur
du champ. Ceci est nécessaire pour donner une dose uniforme au patient. La courbe de profil
traduit la variation de la dose absorbée en fonction de la position sur une ligne perpendiculaire

a I’axe du faisceau.

Relative Dose
}
4]
Q

L1 1ty & F p 1 S |
8 7 6 65 4 3 2 ¥ 0 1T 2 3 4 5

Figure 1.16 : Courbe de profile de dose [24].
On peut définir a partir de la courbe de profile de dose : la pénombre, la taille du champ, les

corrections hors axe central et la profondeur de mesure.
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CHAPITRE II

MODELISATIONS DES FAISCEAUX DE PHOTONS GENERALITES

De nombreuses méthodes de calcul de dose ont été développées au cours du 20°™ siécle.
Malgré ces importants efforts de recherche, certains besoins algorithmiques ne sont pas a ce
jour satisfaits, au premier rang desquels celui d’une méthode assez rapide pour pouvoir
envisager une planification automatique des traitements.

Ce chapitre a pour objectif de dresser un état de 1’art des méthodes les plus utilisée, leur

présentation sera comme suit :

II.1 LES ALGORITHMES DE CALCUL DE DOSE EN MODE PHOTONS

La plupart des systémes de planification 7PS conventionnels ne prennent pas en compte
directement le transport des particules secondaires, considérant que ces particules déposent
leur énergie a I’endroit ou elles ont été crée. C’est donc via les kernels que les algorithmes
actuels calculent la distribution de la dose en se basant sur un modele physique qui simule le
transport des radiations. Ils modélisent la fluence d’énergie des photons primaires et la
diffusion des particules secondaires et la perte d’énergie de maniére générale.

Le kernel, appelé aussi « Energy Deposition Kernel » ou encore « Point Spread Function »,
décrit la maniére dont 1’énergie est déposée dans un milieu (en général de I’eau) autour d’un

site d’interaction d’un photon primaire mono-énergétique.

Folnt Sproad FUncrion of IKevna)

tncdent photon l

Figure II.17 : Représentation d’un Kernel issu d’une interaction d’un photon [55].

Depuis les années 1980, une classe de ces algorithmes appelée « convolution/superposition »

est apparue et ne cesse d’étre développée.
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I1.1.1 Méthode de Convolution/Superposition

Dans ce type de modele, la distribution de la dose est vue comme une superposition de
réponses (kernels) pondérée de maniére adéquate pour chaque photon incident. Les kernels
sont catégorisés en fonction de la géométrie du faisceau élémentaire qui délivre 1’énergie
incidente (figure I1.16). Il s’agit des « points kernels » décrivant la maniére dont 1’énergie est
déposée dans un milieu infini autour d’un site d’interaction d’un photon primaire ot encore
des « pencil kernels » décrivant le dép6t d’énergie dans un milieu semi-infini d’un faisceau

monodirectionnel.

/

Figure I1.18 : Représentation géométrique de la dose déposée en un point unique « point

kernel » (2 gauche) et pencil kernel (& droite) [Ahnesjé and Aspradakis 1999].

Nous exposons, ci-dessous, la technique de convolution de base, appelée « point kernel»
avant de présenter deux méthodes alternatives qui lui ajoutent des approximations dans le but
d’obtenir un calcul plus rapide.
Les méthodes de convolution séparent les processus de transport et le dépot de 1’énergie en
deux phases [27] :

> Le transport de 1’énergie par les photons primaires (Terma),

» Le dépdt d’énergie par les particules secondaires (¢lectrons et photons).
Le lien entre ces deux phases est effectué au moyen d’une convolution.

Ensuite, la dose est calculée par superposition des kernels pondérés de maniére appropriée. Pour

un faisceau mono-énergétique, la dose D(r) en un point ¥ est donnée par [28] :

D(r) = j%.w(s)h(— s = [T()h(r-s)d’s (IL1)
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Ou:

£ . Coefficient d’atténuation massique ;
P

w(s) : Fluence d’énergie des photons primaires ;
h(r —s) : Kernel de convolution (calculés par des codes Monte Carlo) ;

T(s) : Energie totale libérée par unité de masse ; elle représente le produit du coefficient

d’atténuation massique et de la fluence d’énergie primaire.

Figure I1.19 : Représentation de principe de la superposition [20].

Les faisceaux de rayons X utilisés en radiothérapie ne sont pas mono-énergétiques mais ont
un spectre en énergie continu. Une généralisation de 1’équation (II.1), nous fait aboutir & une

€quation pour un faisceau poly-énergétique [28] :

D(r) = [ [[[Ty(s)h(E,r - 5)d*s.dE IL.2)
E V
Ou la dépendance en énergie est inclue dans le kernel et dans le Terma qui a la forme :
T (s)=%(E,s).wE(s) (L3)

La résolution d’une telle équation dépendante de I’énergie demande une répétition d’intégrations
spatiales qui nécessite beaucoup de temps de calcul. Une série d’approximations ont alors été
tentées afin d’avoir des résultats acceptables. Elles consistent a la séparation du processus de
diffusion d’énergie dans des convolutions séparées pour la dose primaire et pour la dose diffusée
dans le patient. La dose primaire représente ici la contribution des photons primaires ainsi que les

photons secondaires créent dans la téte de I’accélérateur. La dose diffusée dans le patient reprend

tous les photons qui ont interagi au moins une fois avec le milieu [27].
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En effet, puisque le Terma, dépendent trés peu de I’énergie. L’équation (I1.2) devient donc :

D(r)~ [[[P(s)h, (r—s)d*s + j' J' [S(s)h, (r —5)d*s (IL4)
O : V
P()= [T,0) 52 (B)aE
S(r) = [T, (r)(l - %(E)]dls
Avec:

e Des kernels 171, (r) (dose primaire) et 17,, (r) (dose diffusée par le patient) pondérés par

le Terma et re-normalisés.

° u et u, sont respectivement le coefficient d’atténuation linéaire et le coefficient

d’absorption d’énergie.

Le transfert d’énergie des premiers photons diffusés dépend de la composition du milieu entre le
site d’interaction primaire et I’endroit du dépét de la dose. C’est pourquoi il est d’usage d’utiliser
le concept de profondeur radiologique, définie comme la profondeur géométrique multipliée par
le coefficient d’atténuation moyen (Z ) par rapport a ’eau, évalué le long du trajet du rayon
Jjusqu’au point de calcul.

Le Terma est ainsi calculé  la profondeur radiologique du site d’interaction du photon primaire,
tandis que le kernel est pondéré par la densité électronique moyenne entre le site d’interaction et
le site de dép6t de la dose. Cette méthode, appelée « density scaling », évite la fastidieuse tAche
de calculer des kernels exacts pour chaque situation [28].

L’algorithme « Convolution/Superposition » n’est pas utilisable en routine clinique car il
nécessite un grand nombre d’opérations ainsi que des approximations afin de résoudre
I’équation (II.1) dans des limites de temps raisonnables. Nous allons ainsi décrire le « Pencil

Beam » qui est utilisé en clinique.

IL.1.1.1 Le Single Pencil beam
Le « Single Pencil Beam », tout d’abord, est une version simplifiée du Pencil Beam , cette
algorithme n’est pas de type « Convolution/Superposition », mais nous le reprenons ici car il

s’agit de I’algorithme de base utilisé par Varian dans son systéme de planification Eclipse.
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Le « Single Pencil Beam » se base sur des kernels mesurés. Ces kernels sont déterminés 2
plusieurs profondeurs pour chaque énergie, ils sont modélisés de maniére analytique par deux
exponentielles [29]. Le calcul de la dose & d’autres profondeurs nécessite ’utilisation des
interpolations entre les kernels pré-calculés [30].

Pour les corrections de la dose dans le cas d’hétérogénéités, cet algorithme utilise la loi de
Batho (1964) modifiée [31], et ne tient compte que de I’atténuation du faisceau. Cette loi
utilise le rapport des « Tissue Air Ratios » pour calculer la dose dans un milieu a deux
couches et elle a été ensuite adaptée & un milieu multicouche pour finalement la rendre
utilisable dans des images radiologiques. Les limites de cette loi ont été longuement étudiées
[32] pour en arriver a la conclusion que la dose est surestimée dans le cas d’une densité

supérieure a / et sous-estimée lorsque la densité est inférieure a 1[2].

I1.1.1.2 Le Pencil Beam

Comme son nom 1’indique, cet algorithme se base sur des « pencil kernels » et non sur des
« point kernels » .L’objectif de cette approche est de réduire le temps de calcul en utilisant un
pencil kernel qui peut étre vu comme une pré-convolution de point kernel selon la dimension
de la profondeur [28]. La dose en un point arbitraire peut étre interpolée par deux fonctions
dépendantes de la profondeur et dérivées de point kernels. Ces deux fonctions représentent
essentiellement la dose primaire et la dose secondaire. Et le pencil kernel exprimé dans des

coordonnées cylindriques peut étre schématisé de maniére précise par [2]:

= b
Ae™ +B e

f(r,z)= (IL5)

Ou: A;, a;, B;, b, dépendent de la profondeur. Une technique d’intégration numérique a été
développée par Ahnesj6 et al [33] pour permettre de paramétrer des formes de champs

compliquées au moyen d’une décomposition triangulaire.
Y

En milieu hétérogene, le pencil beam néglige les effets tels I’élargissement de la pénombre, le

manque de diffusé, car la modélisation de tels effets augmenterait dramatiquement le temps

de calcul [55]. Le noyau, souvent calculé dans 1’eau, doit alors subir un « depth-scaling »

pour &tre adaptée & la densité du matériau. Cette approche est d’une grande utilité cependant
on trouve les limites suivantes:

e Elle ne prend pas en compte des densités qui se situent dans les régions proches a I’axe

de faisceau, qui ont pourtant un effet non négligeable sur les diffusions latérales

d’énergie.
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e Dans le cas des géométries multicouches, la déformation du noyau par un tel scaling ne

fourni pas un résultat exact.

I1.1.2 Le Collapsed Cone

La méthode « Collapsed Cone » a été proposée par Ahnesjé en 1989, consiste a appliqué une
discrétisation angulaire du kernel qui permet une approche efficace pour le transport et le
dépdt de I’énergie [34]. Elle offre un des meilleurs compromis temps/précision.

Elle utilise des noyaux exprimés en coordonnées sphériques, ce qui permet de voir une
direction de transport d’énergie comme un cone partant du point central (c.-a-d du point ou le
Terma a été préalablement calculé). Disposer de tels noyaux permet d’utiliser les deux

approximations suivantes pour accélérer le calcul des dépdts d’énergie [1] :

Approximation 1 : toute 1’énergie qui est propagée dans un cdne du noyau est transportée,
atténuée et déposée sur I’axe de ce cone. Cette approximation est tout a fait valable puisque :

- Tres prés du point central, on a une grande précision car les cones ne sont pas
encore tres larges ;

- Plus loin, les erreurs sont faibles car les cones voisins se compensent les uns
les autres. Par ailleurs, les doses en jeu deviennent moins importantes &
mesure que I’on s’éloigne du centre du noyau.

Approximation 2 : les noyaux de dép6t sont donnés, pour chacun des cones, par une fonction
exponentielle décroissante, dont le paramétre dépend de la direction du cdne. Cette
approximation fournit des résultats trés corrects [Ahnesjo, 1989].
La premiére étape de cette méthode est, comme pour le point kernel, le calcul de la
distribution de Terma. Mais ensuite, les deux approximations énoncées, ci-dessus, sont
utilisées pour repartir trés rapidement les énergies via les noyaux. Le Terma en un point est
déposé petit a petit, en partant du centre du noyau, sur chacune des directions. Mais en
avangant dans une direction donnée, (c’est-a-dire en parcourant les voxels situes dans cette
direction), on va, sur chacun de ces voxels :
e Déposer de I’énergie (action classique, a la fagon du point kernel) ;
o Prendre au passage 1’énergie du Terma déposé dans ce voxel, pour I’emmener et
la déposer dans la méme direction. On additionne ainsi des énergies provenant de
différents voxels. Ceci est rendu possible par la modélisation des noyaux de dépét

d’énergie par des fonctions exponentielles.
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Figure I1.20: Représentation du principe de la superposition « Terma/Kernel » [55].

Le « Collapsed Cone » a apporté de grandes améliorations dans le calcul de dose en milieu
hétérogene. Il permet de modéliser avec beaucoup plus de précision que les autres algorithmes
de type « Convolution/Superposition » des interfaces comprenant des grandes différences de

densité, méme s’il n’est pas assez précis que le Monte Carlo [2].

I1.1.3 Le Monte Carlo (MC)
I1.1.3.1 Généralités

Le développement des méthodes Monte Carlo remontent aux anndes 40 et & la course a
l'arme atomique. Il faudra attendre 30 ans plus tard pour que les techniques de Monte Carlo
soient associées au domaine de la radiothérapie avec la simulation de sources des
rayonnements ponctuelles interagissant sur des tumeurs cancéreuses homogénes. Ce n'est
qu'une décennie plus tard, avec le développement de l'informatique, que la méthode Monte
Carlo est devenue un outil indispensable dans ce domaine. Dans un premier temps la méthode
a permis de mieux connaitre les accélérateurs linéaires pour le traitement des patients, en
donnant des informations plus précises sur le faisceau de rayonnement utilisé. Par la suite, la
modélisation compléte des accélérateurs a généré un intérét important pour la dosimétrie
clinique. En effet, la mesure y est peu pratique et les algorithmes déterministes sont mal
adaptés a des systémes a géométrie complexe.

En radiothérapie [35], la technique Monte Carlo consiste & un programme informatique qui
simule le transport de millions de photons et autres particules a travers la matiére tel
qu’illustré dans la figure I1.17. Il utilise les lois fondamentales de la physique pour déterminer
les probabilités de distributions, d’interactions individuelles des particules mises en jeu. Dans
le cadre des applications radio-thérapeutiques, cette méthode est généralement décrite comme

étant I’'une des méthodes les plus précises pour calculer la dose délivrée.
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Parmi les premiers travaux scientifiques portant les techniques Monte Carlo en radiothérapie,
on peut citer: Jenkins et al (1988), Rogers et Bielajew (1990) et Ljungberg et al (1998).Partant
de ces principes de bases, diverses équipes et laboratoires de part le monde ont développé des
applications Monte Carlo capables de traiter a des niveaux de précisions différents les

problemes de transport des particules.

SO0LaN, Bhrnsdins vase, ek Beonsbassay ) 0 3
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Figure I1.21: Représentation d’une simulation Monte-Carlo des interactions des particules
avec les €léments de la téte d’un accélérateur [62].

IL.1.3.2 Principe général de la méthode Monte-Carlo (MC)

Dans le chapitre précédent nous avons indiqué que I’interaction des rayonnements avec la
matiére est un processus aléatoire. La grande complexité du processus de transport et de
diffusion des €lectrons et photons rendant impossible sa description analytique, Le traitement
de ce dernier peut donc s’effectuer en faisant appel aux principes des méthodes Monte Carlo
[56, 57].

Les algorithmes de Monte Carlo sont des méthodes stochastiques permettant de résoudre des
problémes numériques pour lesquels on ne peut obtenir de formulation analytique .Celle-ci
consiste & modéliser totalement le transport des particules & partir des distributions de
probabilité régissant leurs différentes interactions avec la matiére.

Les trajectoires (ou histoires) de ces différentes particules sont simulées par une succession de
tirages aléatoires sur ces distributions de probabilité. La dose éventuellement délivrée lors des
interactions est enregistrée automatiquement dans les voxels correspondants [1].

Le nombre de tirages réalisés doit étre important afin de couvrir I’ensemble des probabilités
offertes par la fonction densité de probabilité. Ensuite, il est nécessaire que ces tirages soient
tous indépendants, c'est-a-dire issus d’un processus unique d’échantillonnage. C’est donc sur

la génération des nombres aléatoires que repose I’intégrité de 1’échantillonnage, et plus
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précisément sur I’unicité de chacun des nombres ainsi générés [36], tout ¢a, afin d’assurer une
convergence vers un résultat statistiquement acceptable.
Le parcours d’une particule (photon ou électron) dans la matiére est simulé comme une

succession des deux éléments suivants [1] :

a. Transport en ligne droite : la particule se déplace en ligne droite et sans interaction.

La longueur de son parcours est obtenue par un tirage aléatoire sur la distribution de
probabilité de la longueur du parcours d’une particule. A titre d’exemple, nous avons vu
dans la partie 11.2, que cette distribution est exponentielle dans le cas des photons.
Rappelons également que cette distribution dépend principalement de la nature et de
I’énergie de la particule, ainsi que de la densité électronique du matériau.

b. Interaction: la position de I’interaction ayant été calculée, son type et ses caractéristiques
doivent étre déterminés. Le type d’interaction est d’abord déterminé par un tirage
aléatoire, a partir des probabilités de chacune des interactions, ces probabilités dépendant
notamment de 1’énergie de la particule et des données relatives au matériau. Puis
Pinteraction en elle méme est simulée : de nouveaux tirages aléatoires donnent la perte
d’énergie et la nouvelle direction de la particule incidente, mais également les
caractéristiques des particules secondaires éventuellement créent. Ces particules entrent

alors dans la phase de transport (a).

Le parcours d’une particule se poursuit jusqu’a ce que son énergie soit inferieure a un seuil
appelé « énergie de coupure ». Ainsi, lorsque 1’énergie de la particule devient trop basse, on
considere que cette énergie est déposée sur place.

La méthode Monte Carlo étant une simulation détaillée du phénoméne physique, devienne
nécessairement la méthode la plus précise. Les distributions de dose obtenues par un code
Monte Carlo peuvent donc étre utilisées comme référence.

De nombreuses méthodes ont été développées pour accélérer les calculs des codes Monte
Carlo. Les principales sont les techniques de réduction de la variance, qui ont pour but
d’accélérer la convergence vers une solution acceptable [56,57].

Une autre approche consiste a pré-calculer des trajectoires d’électrons, évitant ainsi de longs
calculs physiques [58]. Diverses approximations sur la physique peuvent également étre

envisagées pour réduire au maximum le temps de calcul [59].




Chapitre 1I: Modélisations des faisceaux de photons

I1.1.3.3 Quelques codes Monte Carlo

Dans la large gamme des applications MC développées, les codes les plus fréquemment
utilisés pour les simulations en radiothérapie sont : ETRAN / ITS [37], [38], EGS4 [39],
EGSnrc [40], MCNP4 [41], MCNPX [42], PENELOPE [43] et GEANT4 [44]. Tous ces
codes sont écrits dans le langage de programmation FORTRAN, a I’exception de GEANT4
qui est écrits en C ™.

D’apres ces propri€tés, on note que le code MC permet de suivre les particules selon les
différentes interactions qu’elles subissent le long de leurs parcours ainsi que le lieu de ses

interactions. La simulation de la téte de I’accélérateur linéaire en est une bonne illustration.

I1.1.3.4 Modélisation de la téte (Le MC en clinique)

Le développement de I’algorithme MC offre la possibilité d’importer des images scanners, et
donc de réaliser des plans de traitement cliniques complexes en utilisant les densités
électroniques réelles du patient. Il offre une forte précision pour le calcul de la distribution
de dose dans un patient, malgré les temps de calcul excessif qu’il requiert. Les plans cliniques
simulés par MC ont montré des gains significatifs dans la précision du calcul de dose,
spécialement pour des petits champs aux interfaces de tissus hétérogénes [28,45]. Avec les
avancées technologiques constantes dans le domaine informatique, il semble probable que la
- technique Monte Carlo sera implantée dans les TPS en routine clinique dans les prochaines

années.

Figure I1.22: Patient représenté par coupes CT (gauche) ; Volume du patient voxelisé (droite)
[62]
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II.2 THE ANALYTICAL ANISOTROPIC ALGORITHM (AAA)

L’algorithme de calcul de la dose dans le 7PS Eclipse est le « Single Pencil Beam », avec
pour la correction des hétérogénéités la loi de Batho modifiée. Cet algorithme avait plusieurs
limites particuliérement dans les milieux hétérogénes. En 1995, les bases de AAA ont été
lancées avec ’article de W. Ulmer et de D. Harder, « A Triple Gaussian Pencil beam Model
Jor Photon beam Treatment Planning » [46]. L’idée était de décrire la distribution de dose

d’un faisceau de photons sous la forme de Gaussiennes.

La premiére version du AAA, basée sur des kernels décrits par trois Gaussiennes n’était pas
satisfaisante pour la clinique [résultats non publiés]. En effet, seuls les champs ouverts
simples en milieu homogéne étaient bien décrits par 1’algorithme, et dés lors que des
faisceaux plus complexes étaient utilisés (MLC), les profils et les PDD n’étaient plus
acceptables. Il en était de méme dans des milieux hétérogénes [2].

L’implémentation de AAA dans le systéme de planification Eclipse a beaucoup évolué. Ces
améliorations ont été réalisées au niveau de ’algorithme dans le but de mieux modéliser les
hétérogénéités et d’augmenter la précision dans le calcul de la dose, ces développements sont
d’ailleurs toujours en cours.

La plus grande modification apportée & I’algorithme est le remplacement des Gaussiennes par

des exponentielles, dans le but de mieux modéliser la distribution de la dose.

I1.2.1 Description de I’algorithme

Le AAA est l'algorithme de calcul de dose le plus récent & étre mis en ceuvre dans le systéme
de planification de traitement Eclipse (Varian des Systémes Médicaux, Palo Alto, CA, les
USA) [47,48].

C’est un modele de type « Convolution/Superposition » qui utilise des données dérivées de
simulations Monte Carlo pour modéliser les photons primaires, la diffusion des photons extra
focaux ainsi que les électrons créés au niveau des éléments diffusants situés dans la téte de
’accélérateur, il a été développé par Ulmer et al [49].

L’algorithme AAA utilise des paramétres spécifiques pré-calculé d’une unité de traitement de
référence qui vont étre adapté de maniére optimale avec les données mesurées sous une unité
de traitement clinique afin de construire un espace de phase qui définit la fluence et le spectre
en énergie. La correction d'inhomogénéité est mise en ceuvre par la graduation de photons et

d'électrons dispersent de maniére anisotropique, selon la distribution de densité électronique
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du tissus traité ainsi que sont voisinage [49]. Tous les paramétres modélisés pour cet
algorithme sont calculés dans un milieu équivalent-eau.

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

d’interaction, d’ot on obtient I’origine de nom « Anisotropic Analytical Algorithm ».

]

)
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Figure I1.23: Description des différents composants de I’unité de traitement d’un accélérateur
Varian [50].
L’implémentation clinique de AAA est divisée en deux algorithmes [51,52] :
A L’algorithme de configuration.

A L’algorithme de calcul de dose.

L’algorithme de configuration, détermine les paramétres physiques fondamentaux requis pour
le calcul de la dose. Le faisceau clinique est représenté dans le AAA en utilisant un modéle
multi-source qui comporte les composantes principales suivantes :
e La fluence en énergie des photons primaires (source primaire),
 La fluence en énergie des photons extra-focaux (source extra-focale),
e La fluence des €lectrons de contamination et des photons diffusés (la contamination
¢lectronique) et les photons diffusés par le wedge (auquel nous ne nous intéresserons

pas dans ce présent travail).
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Le faisceau est divisé en mini-faisceaux B appelés « beamlets » de tailles finies. La section de
ces beamlets a 1’isocentre est déterminée par le choix de la résolution de la grille de calcul

(figure I1.21).

IL.2.1.1 Modélisation de la source primaire

Un photon primaire est un photon produit par Bremsstrahlung au niveau de la cible de
’accélérateur et qui n’interagit avec aucun élément diffusant avant d’atteindre le patient.

La source de photon primaire est modelée avec trois paramétres physiques fondamentaux : les
spectres d'énergie de photons initiaux non atténués, qui sont pré calculé avec des méthodes
MC. L’énergie moyenne en fonction de la distance radiale par rapport a I’axe central du faisceau,
elle est utilisée pour déterminer le durcissement du faisceau. Le profil d’intensité radiale prend
en compte la variation de I’intensité du faisceau (fluence) apres le cone égalisateur, en fonction

de la distance radiale [2, 51,52].
I1.2.1.2 Modélisation de la source extra-focale (source secondaire)

La source de photon extra-focale est modelée comme une source virtuelle avec un profil de
Gaussienne et localisée dans le plan du cone égalisateur. Cette seconde source est plus proche
de I'isocentre et par cela produit un faisceau plus divergent que la source primaire.

Elle modélise les photons diffusés principalement par le cone égalisateur et par le collimateur
primaire. De par sa position, la source extra-focale influx empiriquement sur 1'énergie
moyenne et l'intensité relative du spectre de photon extra-focal, en plus la variation en dehors

du faisceau primaire n'est pas modelée [2, 51,53].

I1.2.1.3 Modélisation de la contamination ¢lectronique

Les électrons de contamination sont produits principalement du cone égalisateur, la chambre
moniteur, le collimateur, les filtres. La contamination €lectronique est modélisée par une
courbe qui décrit la dose relative due & la contamination ¢lectronique en fonction de la
profondeur. Cette courbe est obtenue a I’aide d’un kernel parameétré par une somme de deux
Gaussiennes, dont 'une a un sigma effectif trés petit permettant de bien modéliser les
€lectrons créés dans I’air. La contribution de ce parametre est bien évidemment essentielle

afin de bien modéliser la zone du build-up [3].
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I1.2.2 Modélisation du rayonnement diffusé dans le milieu irradié

Ce modele décrit la maniére dont la dose est déposée a I’intérieur du patient. La totalité du
faisceau qui entre dans le volume du patient est divisé en mini-faisceaux (beamlet) de taille
uniforme (figure I1.21). Chaque mini-faisceau est modélisé en utilisant plusieurs kernels
mono-énergeétiques. Ces kernels décrivent la maniére avec laquelle la dose est déposée dans le
patient, et ce pour différentes qualités de faisceaux. Ces kernels pour des pencil beams mono-
¢énergétiques ont €té calculé par des codes MC ; leur somme construit les kernel poly-
énergétique. Durant la phase de calcul en 3D, ces kernels sont également pondérés en fonction

des densités réelles des tissus déterminés par les images CT.

o _~——Fieldfocus

Central fanline §

Beamletcoordinate system

[
5
&

Ll S

. Beamletp

Field central
axis

Figure I1.24 : Schématisation d’un beamlet dans le patient [4].

La section du mini-faisceau correspond & la résolution de la grille de calcul. Le calcul de la
dose est basé sur la convolution des sections de mini-faisceaux en séparent les photons
primaires, les photons inclus dans la source secondaire et les électrons de contamination. La
dose est convoluée en utilisant les parameétres définis pour chaque mini-faisceau. Toutes les
fonctions dépendantes de la profondeur utilisée dans les convolutions des mini-faisceaux sont
calculées le long de I’axe central du mini-faisceau. La dispersion latérale de dose due aux

photons et aux électrons est définie sur la perpendiculaire sphérique sur ’axe central du mini-

faisceau.
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Le modéle AAA part du principe que la dose résultant de la diffusion des photons et des
électrons peut étre calculée séparément sur deux directions latérale et en profondeur. Le calcul
du rayonnement diffusé dans un voxel ainsi est réalisé par une superposition des contributions
diffusées dans la direction de la profondeur et des contributions du diffusé provenant des
voxels environnants situés dans le plan perpendiculaire a la direction du mini-faisceau.

Le plan de calcul latéral a la forme d’un cercle dont le centre est situé au centre du faisceau.
L’utilisation de coordonnées sphériques permet de mieux modéliser les pencil beam dans le

faisceau.

Axe central
du beamlet

Perpendiculaire
& 90°

Figure I1.26 : Schématisation de la prise en compte du diffusé dans le AAA dans la direction

de la profondeur et perpendiculairement 4 la direction du beamlet [2].

Pour effectuer les calculs en 3D, le volume du patient est divisé suivant une matrice de voxels
de la dimension transverse de la grille de calcul. La géométrie du voxel est divergente afin
d’aligner les coordonnées sur les axes des mini-faisceaux. Chaque voxel est associé a sa
densité €lectronique moyenne calculée sur les images tomodensitométriques du patient 1ié a la
relation densité électronique — unités Hounsfield.

La distribution tridimensionnelle de la dose est calculée a partir de convolutions séparées de
la source primaire, de la source secondaire et de la contamination électronique. La
convolution est réalisée pour tous les mini-faisceaux inclus dans le faisceau qui traverse le
volume du patient. La distribution de dose finale est obtenue par simple superposition de la

contribution de chaque mini-faisceau.
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I1.2.2.1 Calcul de la dose dans des faisceaux de photons

Pour le calcul des photons, I’utilisation de la méthode MC consiste & un jeu de pencil beam
mono €nergétique, crée pour des rayonnements étroits. La convolution de la dose est réalisée
dans le AAA en termes d’énergie. La contribution des photons primaires et extra-focaux est
calculée de maniére analogue, & I’exception de leurs compositions spectrales, de la position et la
taille de leurs sources.

La distribution d’énergie due aux photons et résultant d’un beamlet # dans un milieu homogéne

suffisamment grand est calculée comme suit :
E,.;%5,2) = By xLzp)x [[K,(@-x,v-y)dudy (IL6)
(u,v)ep
Dans cette convolution, le point de calcul (X,y,7) est représenté par (x,y,z) dans le systéme de
coordonnées centré sur le beamlet. La fluence @ s st supposée uniforme sur la surface
d’intersection définie par le faisceau B. La fonction I 5(2, ), déterminant ’intégrale de surface

de DI’énergie déposée a une profondeur z, est une fonction poly énergétique construite par
superposition de fonctions de densité de dépdt d’énergie mono-énergétiques pré-calculées. Elle

tient compte des hétérogénéités des tissus en utilisant le concept de la profondeur radiologique 2’ :

X3 ¥,2
I,(zp) = I,(z). 2529 av7)
4
sVt ; .
Avec : '= J-Mdt ol p est la densité électronique.
0 ean
Les « photon scatter kernels» sont composés d’une somme pondérée de six fonctions
exponentielles :
2 1 _,
Ky (x,3,2)= ) e, (2)—e ™" (IL8)
k=0

Ou: r=qx*+y?.
La valeur 2’ est utilisée au lieu de z afin de prendre en compte des hétérogénéités entre le point de

calcul et le point d’entrée du faisceau.

Les parametres cx(z’) et pi(z’) du kernel poly-énergétique ; Kp(x,y,z) sont déterminés en

=k (2)r

. ; . . .1
effectuant un ajustement par les méthodes moindres carrés de la fonction —e sur les

r

kernels déterminés par le Monte Carlo.
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Pour tenir compte des hétérogénéités latéralement pour chaque beamlet, I’énergie est
pondérée par la densité moyenne entre le point de calcul et ’origine du kernel.
En pratique, cela est réalisé en divisant le kernel de ’équation (I1.9) en un nombre fini de

rayons émergents de 1’origine.

5

p 1 = N1 (x,p,

Kﬂ (x,y,Z) - eau ch (zv)_e e (214 (%,,0) (IL9)
s VsZ) k=0 r

Ou:
r,(x,, p) est la distance radiologique du kernel origine (0,0,z) & (x,y,z) selon le rayon R qui
passe par (x,) : r,(x,p, p) = J'M\d?’

R eaun

I1.2.2.2 Calcul de la contribution des électrons de contamination

Pour les électrons de contamination, le kernel se dispersant est mesuré d'une facon
conventionnelle par une fonction de distribution Gaussien qui dépend de la profondeur et la
détermination de la densité par la méthode monté Carlo. La fluence électronique est modelée
comme une convolution du rayonnement primaire avec une fonction de Gaussien modélisant
la diffusion latérale causée par la source finie. La dose déposée par les électrons de
contamination est calculée comme la circonvolution de cette fluence d’électron avec une autre
fonction de Gaussien modélisant la diffusion latérale des électrons dans l'eau, multipliée avec

la déposition d'énergie électronique comme une fonction de profondeur [53,46].
I1.2.2.3 Calcul de la distribution de dose totale

L’¢énergie totale absorbée E en un point arbitraire du patient est obtenue par superposition des
différentes contributions énergétiques provenant des photons primaires, des photons extra-
focaux et des électrons de contamination pour tous les beamlets individuels [51] .L’étape
finale consiste & convertir 1’énergie absorbée en dose. Avec I’approximation que la densité
peut €tre convertie en épaisseur équivalent eau, alors la dose est exprimée en fonction du
rapport des densités [55].

o o ~~~ P
D(x,y,7)=E(X,y,7).——% (I1.10)
’ P(Z5,7)




Chapitre 1I: Modélisations des faisceaux de photons

I1.2.2.4 Calcul des Unités Moniteurs (UM)

Le calcul final d”UM dépend de la dose prescrite, de la normalisation du plan, du poids du champ,
de la normalisation du champ et du facteur de normalisation déterminé par 1’algorithme de calcul
de la dose. Ce facteur de normalisation déterminé par le AAA est le nombre d’UM pour un Gy &
100% du champ courant. Le AAA calcule ce facteur de normalisation UMyemm en utilisant

I’équation suivante [2] :

. D
UM, = CBSF (X,¥)x (UM ]x( i ) (L1
D calib D norm (x 9 y )
Avec :
CBSF(X,Y) : Le « Collimator Backs catter Factor » pour un champ ouvert (X,

Y), il dépend de la diffusion dans le fantdme, de la diffusion dans
la téte de I’accélérateur et des Output Factors (OF).

MU aiib . Ladose de référence en UM a la profondeur de calibration.

Daiib : Ladose de référence en Gy a la profondeur de calibration.

Dret . Ladose calculée par le AAA pour les conditions de référence.
Dnom(X, Y) : Ladose calculée par le AAA au point de normalisation du champ.

Les OF ont ét¢ mesurés et entrés dans la configuration du faisceau pour différentes tailles de

champs. Le CBSF a la chambre moniteur suivra donc la formule suivante :

OF = (PSF + HSF) * CBSF (IL12)

Le « Phantom Scatter Factor » (PSF) est dérivé de calculs basés sur des kernels Monte Carlo.

Il représente la contribution a la dose due au diffusé provenant du fantéme [29].

Le « Head Scatter Factor » (HSF) représente le changement de la fluence des photons par UM
a la surface du fantéme en fonction de I’ouverture des machoires, tenant compte ainsi du
rétrodiffusé dans la chambre moniteur et des photons secondaires provenant de la téte de

’accélérateur [54]. I1 est calculé en utilisant les paramétres de la source secondaire.

e
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CHAPITRE IIT

IMPLEMENTATION DU AAA DANS LE SYSTEME DE PLANIFICATION ECLIPSE
IIL.1 DONNEES DOSIMETRIQUES EXIGEES PAR I’ALGORITHME AAA

IIL1.1 Matériels utilisés

III.1.1.1 L’accélérateurs Varian 2100C

A. Historiques

Les accélérateurs de particules a visé thérapeutique sont de deux types : les accélérateurs
d'électrons de haute énergie pour produire des €lectrons et des rayons X, et les accélérateurs
de particules lourdes (cyclotron et synchrotron, etc.), pour produire des neutrons et des
protons.

Dans ce travail, toutes les mesures ont été réalisées sur un accélérateur linéaire de type Varian
(Clinac 2100C), qui est le premier accélérateur linéaire a usage médicale de la nouvelle
génération installé en Algérie au service de Radiothérapie-Oncologie du Centre Anti Cancer
de Blida en juillet 2006. C’est un appareil de traitement qui peut fonctionner soit en mode
photons ou bien mode €lectrons. La figure III.26 représente ’accélérateur avec ces principales

composantes.

Figure IT1.26 : Accélérateur linéaire Varian 2100C

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



Chapitre III: Implémentation du AAA dans le systéme de planification Eclipse

Cet accélérateur offre deux gammes d’énergie en photons (6 et 18 MV) et plusieurs gammes

en électrons (4, 6, 9,12 et 15MeV).

B. Principe de fonctionnement de I’accélérateur Varian 2100C

La téte d’accélération comprend plusieurs composants qui influencent sur la production, la
forme et la localisation du faisceau de photons. Ses composantes essentielles sont données
comme suit [3] :

o Lacible a rayons X.

o Le cone égalisateur et le diffuseur & électrons.

o Le collimateur primaire et secondaire ajustable.

o Le collimateur multi-lames.

o Les chambres d’ionisation monitrices.

o Les filtres en coin rétractables.

La figure ci-dessous, est une vue globale du dispositif section accélératrice et téte d’un

accélérateur linéaire (Varian 2100C) utilisé 4 I’usage médicale.

Canon &
Vélectrons

Déviation [ Sinicture
achromatique o ai - acxsléraiicn d
270" ‘ . Oritfes stationnaires

diffuseurs

Chambres
d'ionisation

Collimateur
X&Y

5]

mic”
Fluence quasi constante

Figure I11.27 : schéma des éléments de la production du faisceau.

Un ensemble d’accélérateur est constitué des éléments suivants [63] :

(i) Modulateur
Fournissant 1’énergie électrique, il génére des impulsions de haute tension & des intervalles

réguliers (fréquence de 50 4 200 Hz).
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(i) Le générateur d’onde électromagnétique « Klystron ou Magnétron »

Ce sont deux technologies différentes de production d’onde, mais le principe reste le méme a
savoir une conversion d’une impulsion haute tension en une impulsion haute fréquence (3
GHz).

Le klystron Varian (figure28) est un tube amplificateur qui nécessite un pilote. Le magnétron
est un tube auto oscillateur (pas besoin de pilote) haute fréquence. Le klystron est trés
compacte et permet une installation dans le statif de la machine, son rendement est élevé et sa

durée de vie est plus langue qu’un magnétron.

Figure I11.28 : Klystron
(iii) Le canon a électrons
Le canon a électrons est de type triode, c'est-a-dire constitué d’une cathode et une anode
séparées par une grille. Cette grille est une spécificité Varian. Elle commute le passage des
¢lectrons et permet le contrdle précis et quasi-instantané du débit de dose. La présence de la
grille permet le contrdle du faisceau sans arréter le modulateur, ni I’onde HF dans la section

accélératrice.

Figure IT1.29 : Vue de la cathode et de la grille du canon a électrons
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Le canon est fixé a la section accélératrice par une bride démontable ce qui permet son

démontage aisé en cas de pane.

(iv) Le contrdle automatique de fréquence (CAF)

CAF permet de maintenir la fréquence de résonance de la structure. Ce systeme de guide

d’onde transporte 1’onde hyperfréquence depuis la source vers la Section accélératrice.
(v) La section accélératrice

Dans laquelle régne un vide poussé, est constituée d’un assemblage de cylindres creux a

parois de cuivre, appelés cavités résonantes.

La section accélératrice des accélérateurs Varian fonctionne en onde stationnaires. De cette
manicre, la section & une faible longueur (/.4m) engendrant ainsi un encombrement moindre.
Elle est donc intégré, horizontalement dans le bras de Paccélérateur, est peu sensible aux
variations de température et du champ magnétique terrestre, la focalisation du faisceau y est

facilitée.

Figure II1.30 : La section accélératrice.

La section accélératrice Varian est indépendante du canon et de la chambre de déviation. Elle
est équipée d’un commutateur d’énergie (ou Energie Switch). Ce dispositif spécifique aux
équipements Varian, adapte la géométrie de la section accélératrice et permet d’obtenir des
faisceaux de faible et haute énergies de grande stabilité aussi bien en dose, en énergie qu’en

maintien de la symétrie et d’homogénéité.
(vi) La bobine de déviation

La bobine de déviation est achromatique et permet la déviation du faisceau a 270° Elle est

constituée de 3 secteurs angulaires et d’une fente d’énergie limitant la variation d’énergie a
+3%.
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Figure I11.31: La bobine de déviation
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La cible photon est intégrée & la chambre de déviation et est donc sous vide. Etant sous vide,
elle est préservée de I’oxydation crée par le tire direct du faisceau et diffuse le faisceau sur la
fenétre pour en éviter la surchauffe .Elle est montée sur un systeme de positionnement
pneumatique et & 3 positions possibles : faible et/ou haute énergie photons, sortie directe (pour

traitement électrons).

Figure IIL.32 : La cible photon Figure II1.33 : La chambre de déviation
(vii) Le carrousel rotatif
= A chaque énergie électron est associer un diffuseur en béryllium et & chaque énergie photons

un cone égalisateur. Les diffuseurs et cones sont situés sur le carrousel rotatif indexé .Lors de

- la sélection du mode, le cone approprié se place automatiquement sur le trajet du faisceau.

Figure I11.34 : Le carrousel rotatif
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(viii) Chambre d’ionisation

Les accélérateurs Varian sont équipés de 2 chambres de dosimétrie indépendantes avec
alimentations et contrdle séparés. Il s’agit de chambre d’ionisation 2 transmission, scellées, a
parois rigides, situées entre les cones ou diffuseurs et 4 la machoire supérieure du pré-
collimateur. Les 2 chambres sont superposées et a 4 secteurs décalés de 90° les uns par
rapport aux autres. Leurs roles est de vérifiées en temps réel le débit, I’homogénéité, et la
symetrie des faisceaux et assurent I’asservissement du courant des bobines de

positionnements et de déviation pour corriger tout écart de symétrie.

Figure I11.35 : Chambre d’ionisation située dans la téte de ’accélérateur

C. Principe de production de photons

Un accélérateur est basé sur le principe d’accélérer des électrons jusqu’a des énergies de
quelques dizaines de Mev .Ces électrons sont orientés pour bombarder une cible faite de
matériau & numéro atomique(Z) élevé, créant ainsi des rayonnements de freinage de haute
énergie (RX) .Ces électrons sont obtenues par effet thermoélectronique a I’aide d’un filament
chauffé a une température suffisante dans une enceinte ot regne le vide poussée .Les électrons
émis quittent le filament et sont accélérés sous 1’effet d’un champ électrique intense, obtenu &

I’aide d’une différence de potentiel de quelques centaines de Kilos Volts(KV).

(= o — (D

Cible otons) ou
- 'difﬂxsg (élccg'ons)

Céne €galisateur (photons) ——---—-- - - ,
Chambres d' jonisation- -- - ---—

Figure IIL.36 : Production du faisceau d’irradiation [5].
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Le champ du collimateur est encadré par de 2 paires de machoires asymeétriques en Tungsténe.
Les méichoires peuvent s’ouvrir indépendamment 1’une de I’autre. Elles permettent de
délimiter le faisceau avec des dimensions variables. Les machoires X (inférieures) ont un
déplacement de -2cm a +20cm, les machoires ¥ (supérieures) se déplacent de -70cm & +20cm.
En mode photons, les champs ouverts vont de 05*05cm? & 40*40 cm’. Cet accélérateur est
€quipé aussi d’un collimateur multi lames (MLC) qui se compose de 40 a 60 paires de lames,
en Tungsténe, mobiles, disposées en deux rangés opposées, soit un total de 80 a 720 lames
(selon les constructeurs). Les lames peuvent &tre déplacées pendant l'irradiation; ces
caractéristiques font du CML 1'outil de conformation idéal pour reproduire la forme complexe
des champs [63].

III.1.1.2  Explorateur fantéme « RFA 200 »

Le RFA 200 est congues pour faire face aux diverses situations de mesures qui peuvent
survenir dans les départements de radiothérapie. Le RFA200 comporte une unité de contrdle
principale (MCU) et un sevro & deux dimensions (Sevro 2D) et une cuve d’eau, tout ce
mécanisme est piloté par un logiciel Omnipro-Accept. Ce fantdme est utilisable pour les
mesures dans 1’air et dans I’eau, les détecteurs qui peuvent étre connecté au Sevro 2D sont
uniquement les détecteurs a semi conducteurs, les détecteurs de type linéaires (LDA), et aussi

les chambres d’ionisations cylindriques et paralléles plates [64].

& Les composantes du fantéme automatique « RFA200 »

(i) L’unité de contréle principale MCU)

Les caractéristiques de ’MCU sont données dans le tableau(02) suivant :

Dimensions (1,argeUr*longueur?"hauteqr) || 390mm*360mm*75 mm

Poids o || 8.8Kg

Matériauide Constriiction: || Aluminium ct acier

La figure suivante représente une vue du MCU :

47 |
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Figure ITL.37 : L’unité de contrdle principale MCU [64].
(i) Le Sevro 2D

Il comprend un moteur pour assurer le déplacement a 2 Dimension selon (X et Z) et une cuve
d’eau. Son poids est de 135Kg (lorsqu’il est rempli d’eau jusqu'a 20mm du bord de la cuve).
Ce systéme comporte aussi un support pour ajuster sa position par apport au faisceau. Un

support est ajouté pour faciliter la fixation ou I’échange du détecteur de référence.

La figure suivante représente le moteur Servo 2D :

b nl

Control local Z FIELD . REFERENCE | Control local X
HY Cible de contréle !
~m wummr

Figure IT1.38 : Vue de face de moteur Servo 2D [64].

La cuve d’eau posséde les caractéristiques illustrées dans le tableau (03) suivant :

;l Matériau dc’ la cuve || Plastique acrylique (perspex) ,10mm/12mm

~ Zonebalayée || X:495mm, Z (eau) :300mm, Z (air) :350mm

Volume || 112dm’, 638mm*400mm*440mm

Poids |1 23Kg (<135Kgrempli d’eau)
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Figure II1.39 : La cuve d’eau, le Servo 2D et le détecteur dans son support [64].

(iii) Le réservoir d’eau

11 assure, par un systéme de pontage, le remplissage en eau de la cuve en perspex. Le réservoir
a une capacité de 220 litres d’eau.

Figure IT1.40 : Le réservoir d’eau [64]

IIL.1.1.3 Fantome d’eau semi-automatique (WP-300)

C’est un fantébme doté d’un mécanisme manuel de positionnement du détecteur et un

mécanisme de contréle & distance, il comporte :

o Une cuve d’eau (30cm de largeur ,38cm de long, 38cm de hauteur) ;
o Une manivelle tournante ;

o Un support pour le détecteur en téflon ;

o Deux tiges en acier inoxydables ;

o Unmoteur RDM-100-3 de positionnement téléguidé d’un pas minimal de 0.001 cm.

....................
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Le fantdme pése 6.4 Kg a vide et 50Kg lorsqu’il est rempli d’eau, le déplacement de détecteur

est vertical (a une dimension) et atteint 25cm de profondeur.

Figure I11.41 : Le fantbme d’eau semi-conducteur WP-300.
III.1.1.4 L’électrométre

C’est un électrométre commercialisé par PTW de type T10002-20714

Figure ITL.42 : Electrométre Unidos type T10002-20714

III.1.1.5 Thermométre

- Le thermometre sert & mesuré des températures dont la grandeur est comprise entre -50° &

+150°t  0.20°C, il contient une sonde en acier inoxydable, de longueur /0cm avec une céble

3 de 1mm.

| Figure II1.43 : Thermoétre
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III.1.1.6 Le barométre

Le barométre est un instrument de mesure de la pression atmosphérique de type LAM

BRECHT.

Figure I11.44 : Le barométre.

IIL1.1.7 Chambre d’ionisation

La chambre d’ionisation (PTW) 37013 semi-flexible est une chambre cylindrique scellée,
¢tanche, de volume sensible de 0,3 c¢m . Elle est idéale pour les mesures de dose précise et

pour la mesure des distributions de dose dans les systémes de balayage dans les fantdmes

d'eau [65].

Figure II1.45 : PTW 0.3 Cm> Semiflex Chamber, Type 31013[65].

Données techniques Chambre d’ionisation PTW M31013 sont donnée dans le tableau(04)

suivant :
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Volumé_ ' 0.3cm
© Répomse 10nC/Gy
Bnite & <+4fA
- Pointde || surl’axe delachambre, 4 9.5 mm de la
_ référence pointe de la chambre

~ Tension de

i S 400V minimum ; + 500V maximum
polarisation

~ Fuite de cible <1 pC/ (Gy-cm)

III.1.1.8 Les détecteurs a semi-conducteur

> Détecteur de photons PDF

Le détecteur est au Silicium (S7) type P, il permet des mesures avec une grande résolution
spatiale grice aux petites dimensions de sa zone sensible. Ce détecteur est destiné
spécialement pour les mesures des faisceaux de photons. Le point effectif de mesure Py se

trouve a lcm sous la surface du détecteur.

LT = { nun

Figure I11.46: Détecteur de photons PDF.
Les caractéristiques de ce détecteur sont les suivants :

oGamme d’énergie d’utilisation : 1-50Mev ;
oTemps de collection : 5SmS ;
oDiamétre de la zone active : 2mm ;

oEpaisseur du volume active : 0.06mm.
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> Détecteur de référence

Utilisé pour obtenir un signale de référence stable, que ce soit pour les photons ou pour les
€lectrons, en identifiant les interactions dans le faisceau, I’inexactitude des mesures relatives

aux variations de I’output de 1’accélérateur est réduite.

Figure ITL.47 : Détecteur de référence RFD.

III.1.1.9  Le logiciel de pilotage « OmniPro-Accept , version 6.0A»

C’est un logiciel de pilotage de matériel servant 3 mesurer des distributions de doses des

différents rayonnements.

OmniPro-Accept est une application Windows et on a donc besoin de I’environnement

d’exploitation « Microsoft Windows » pour I’exécuter.

(1) Modes de mesure
La configuration standard permet le mode rapport de dose utilisé lorsque la distribution de
dose est constante pendant 1’irradiation. II existe, en option, les modes pour la mesure de

doses intégrée, mode temps réel, mode de dosimétrie absolue, et le mode faisceau balayé.

(2) Chaines de mesure

Dans I’OmniPro-Accept, les mesures sont appelés chaines ce qui est & la base une liste de
définition de Scan, elles sont utilisées spécialement dans les mesures pour le TPS. Une chaine
de mesure peut contenir des scans pour différents faisceaux (c'est-a-dire différents énergies,

différents tailles de champs....etc.).

(3) Les mesures des profils de dose et PDD

Les mesures de profils et PDD sont définis dans la fenétre de « Definie Water profils Scan ».
Au début, il faut définir la configuration de I’accélérateur (énergie, applicateur, filtre en coin,
taille de champs et SSD). Ensuite, il faut sélectionner le type de balayage (PDD, profils ou

multi-profils).
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III.2 METHODES ET PROCEDURES

III.2.1 Le débit de référence
I11.2.1.1 Détermination du TPR 2,59
e Conditions de mesure

On a utilisé le fantdme d’eau semi-automatique #P-300 avec une chambre cylindrique (type
PTW, flexible 0.3cc) polarisé a -400V. La distance entre la source et la surface et le centre

géométrique de la chambre (DSD) est fixée & 100cm pour une taille de champ de 10*]0cni’.
Le débit de I’appareil étant réglé a 250 unités /minute.
e Procédure

Le principe consiste a réaliser deux séries de mesures dans les conditions de mesures décrites
précédemment. Une premiére série de mesure a /0cm de profondeur et une deuxiéme a 20cm

(voir figure 48).

Source

DSD =100 em

Figure II1.48 : Géométrie de mesure du TPR20.10

L’indice de qualité du faisceau TPRyg .19 est défini par le rapport des doses, telle que illustré

dans la formule (III.1) suivante:

D20
TPRZB,]IB = m (III.I)
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IIL.2.1.2 Détermination des facteurs d’influence sur la mesure du débit

e Conditions de mesure
Les facteurs d’influence sont :

v Le facteur de température et pression Kt p ;
v’ Le facteur de recombinaison Ko et
v' Le facteur de polarité Ksol:

Ces facteurs ont ét¢ mesurés dans les mémes conditions d’irradiations que le débit de

référence.
e Procédure
a. Facteur de température et pression Krp

La température et la pression sont notés au début et a la fin de chaque série. Ce facteur est

donné par la relation suivante :

.., _273.15+T 1013.25
LP =303 15 P

(I11.2)
Ou:

v" T est la température mesurés en degré Celsius.

v' P est la pression mesuré en mbar-.

b. Le facteur de recombinaison Kiec

Les pertes des charges dues a la recombinaison des ions & I’intérieur du volume sensible de 1a
chambre d’ionisation, dépend : de la tension d’alimentation, de la chambre de la chaine

électronique de mesure, du débit de dose et du type de rayonnement.

La méthode adoptée pour mesurer ce facteur est la méthode des deux voltages, elle consiste
en la mesure des charges collectées 0O et Q> respectivement pour deux tensions VietV, pour

les méme conditions d’irradiations.

Le facteur de correction K e du a la recombinaison est donnée par :
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c. Le facteur de polarité K,

L’effet de polarité se manifeste par une différence entre les valeurs absolues des courants
d’ionisation mesurés, dans les mémes conditions d’irradiation avec une tension positive puis

négative et égale en valeur absolue.

La méthode de mesure consiste a faire a chaque fois, deux mesures I’une polarité positive,
I’autre, polarité négative, ensuite de prendre la moyenne arithmétique des valeurs absolues

des charges Q™ Q™ obtenus. Ce facteur est obtenu avec la relation suivante :

_1e*+Q]

poi 21Q| (I1L.4)

Ou : Q représente la réponse de la chambre d’ionisation pour la polarité de la tension appliqué

(la méme que celle utilisé lors de son étalonnage).

IT1.2.1.3 Détermination de débit de référence

e Conditions de mesure

Les mesures ont été réalisées dans un fantdme d’eau semi-automatique, la chambre
d’ionisation utilisée est une chambre cylindrique flexible 0.3cc pour une distance source
surface phontome (DSP) égale & 100cm. La taille de champ utilisée est 10*I0cm’ et la

profondeur de mesure serra en fonction la valeur du TPRyg 10 mesuré :

v Pour TPRy 10<0.7 : dy¢=5cm ;
v Pour TPRyy 10 >=0.7 : dree=10cm.
e Procédure

La procédure est illustrée dans la figure suivante :
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Figure II1.49 : Géométrie de mesure de débit de référence
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La dose absorbée & une profondeur de référence d,¢r dans I’eau, pour un faisceau de qualité Q

est donnée par :

DW,Q =MQ*N D,W,Q (III.S)

v Mg: la lecture donnée par la chambre d’ionisation corrigée avec les différents
facteurs de correction Kq,qp.

v Np,w,q: le facteur d’étalonnage de la chambre défini en terme de dose absorbée
dans I’eau.

II1.2.1.4 Rendement en profondeur

e Conditions de mesures

Les mesures ont ét€ réalisés dans un fantdme d’eau automatique RFA 200, deux détecteurs a
semi conducteur ont été utilisés pour accomplir ces mesures, une diode au Si type photons
PFD et une diode de Si dite diode de référence RFD. La distance entre la source-surface-
fantdme (DSF) fixée a 100cm .Les mesures sont réalisées pour des tailles de champs carrés :
4%4,6%6,8*8,10*10,20%20,30%*3 0,35*%35 en cmz, la profondeur maximale de mesure est 25¢m

avec un intervalle de mesure qui ne dépasse pas Smm recommandé par 1’algorithme 444.
e Procédure

La procédure de mesure est explicitée selon le montage de la figure suivante :

Y vl eyne B pAED v fo
Détertenr de réfdrenpe

Kdinbnsr SCapn 1%
S 1 b

Microcontedlwy rC

Figure IT1.50 : Schéma du setup des mesures du PDD et profils

...................
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Avant de commencer toutes mesure, on s’assure correctement que le point effectif de mesure

de la diode est placé & la a la surface d’eau (/mm au dessus de la fenétre).

Aprés la mise en place du matériel, on passe 2 la configuration du logiciel Omni-Pro-Accept :

- Dans une 1" étape - on définit la configuration actuelle des mesures (c'est-a-dire

quel équipement est utilisé).

- Dans une 2™ étape : on définit le mode de mesure (exploration en profondeur

«PDDw).

4

- Dans la 3*™étape : on regle correctement les appareils, c'est-a-dire, définir I’origine,

régler le gain et normaliser les valeurs mesurés (I’accélérateur étant en marche).

Avant de commencé 1’acquisition, il faut préparer la chaine de mesure par des acquisitions
d’essai (modifier les pas du détecteur, sa vitesse, le nombre de mesure en un point, la
profondeur maximale de mesure....etc.) et cela afin d’avoir la chaine optimale qui donnerais

la meilleurs acquisition des PDD.

II1.2.1.5 Profils de dose en transverse et diagonal

e Conditions de mesure

Nous avons utilisé le fantéme d’eau automatique RFA 200 2 une distance de source fantéme
(DSF) égale a 100cm. Les mesures ont été réalisées pour les tailles de champs carrés égales a:
4%4,6%6,8*8,10*10,20%20,30%30,35*35 en (cm’). Le balayage en mode profil s’effectue sur
un axe perpendiculaire & I’axe central du faisceau. Les profils sont mesurés a 5 différentes

profondeurs recommandés par ’algorithme AAA (dmax, 5cm, 10 cm, 20 cm, 25 cm).

Les profils en diagonale mesurés avec un pas de mesure qui ne dépasse pas 2.5mm, aux

mémes profondeurs citées précédemment pour la taille du champ max.

e Procédure

La procédure est la méme que celle adapté pour la mesure des PDD sauf que lors de la
configuration du logiciel Omni-Pro-Accept c’est le mode de mesure profil qui est choisi. Le
détecteur est positionné a une certaine profondeur et se déplace sur un axe perpendiculaire a
I’axe central lors de la génération de la chaine de mesure, il faut principalement définir la
profondeur de mesure et la position des deux points délimitant la zone de balayage sur ’axe

perpendiculaire a ’axe de central.
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II1.2.1.6 Le facteur d’ouverture collimateur

e Conditions de mesure

Les mesures ont été réalisées dans le fantdbme d’eau semi-automatique WP300 avec une
chambre d’ionisation cylindrique flexible 0.3cc & une distance source fantéme (DSF) égale a
100cm. Les tailles de champs carrés utilisé sont de 3*3 cm? jusqu’a 30*30cm? avec un pas de

lem.

e Procédure

Les mesures on été effectués a la profondeur de référence I0cm. Les mesures sont
normalisées par la suite par apport & la lecture du champ de référence a 100% pour la taille

de champs de référence (10*10cm?).

Le facteur collimateur s’obtient avec la relation suivante :
LA, Q)

FOC(A, Q) = LAQ

(111.6)
Ou:

v L’ (A, Q) : est la lecture dans I’eau 4 la profondeur dmax pour le faisceau RX18 et
de taille de champs A.

v L (A, Q): est la lecture dans I’eau a la profondeur /0cm et de taille de champs
10*10cm? pour le faisceau RX 18.

ITL.3 CONFIGURATION DU AAA

La configuration du 444 nécessite I’entrée d’une série de données, qu’ils agissent de données
mesurées ou de parameétres définis par ’utilisateur ou provenant de bases de données. Ces

paramétres décrivent la géométrie et les caractéristiques physiques du faisceau.

Tout d’abord, il faut I’ajustement des mesures, ¢’est-a-dire, vérification des données faisceaux
mesurées et, si possible, adaptation des valeurs mesurées. Ensuite, il faut entrer le type de
cible de I’accélérateur a configurer, les spectres en énergie étant prédéterminés pour les
différentes cibles Varian. Tous ces paramétres sont définis par défaut en fonction de la base
de données du A4A4.

A partir de ces parameétres geéométriques définis dans la partie « Beam Configuration » du

TPS (Voir annexe 2), le programme de configuration établit les caractéristiques du faisceau
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pour en déduire la distribution de dose dans un fantéme d’eau. Le processus d’optimisation va
adapter ces paramétres de maniére a ce que les distributions de dose mesurée et calculée
concordent au mieux. Ces paramétres sont par ailleurs adaptables manuellement si

Iutilisateur n’est pas satisfait de I’optimisation.
ITL.4 RESULTATS ET DISCUSSIONS
II1.4.1 Détermination de la qualité de faisceau « TPR2p,19 »

Les mesures effectuées sont reportées dans le tableau (05) suivant :

Lectures d;=10cm d>,=20cm
Valeurl 10,05 7,880
Valeur2 10,05 7,882
Valeur3 10,05 7,881
Valeur moyenne 10,05 7,881

En utilisant la formule (II1.1), on obtient :

TPRyy ;5= 0.7842

= L’indice de qualité TPR,, J0 est supérieur 4 0.7, la profondeur de mesure de référence sera
de 10cm.

III.4.2 Détermination des facteurs d’influence sur la mesure de débit de référence

Afin d'obtenir des résultats fiables, il est recommandé d'effectuer un contrdle de stabilité avant
et aprés chaque mesure, contrdle effectué a l'aide de la source radioactive de controle, le

thermomeétre et le barométre.

II1.4.2.1 Facteur de température et pression Ky P

Les mesures effectuées sont reportés dans le tableau (06) suivant :
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Grandeurs mesurées ~ Température (C°) Pression (mbar)
Lecture 1 17.4 9035
Lecture 2 17.4 995
Moyenne 17.4 995

En utilisant la formule (II1. 1), on obtient :

Kr »=1.010

I11.4.2.2 Facteur de recombinaison K ,.. et facteur de polarité K pol

Les mesures effectuées sont reportés dans le tableau (07) suivant :

Tension appliqué 400V || 100V ||  +400
Lecture l(nC) 8.165 8.147 8.124
Lecture 2(nC) 8.164 8.147 8.124
Lecture 3(nC) 8.166 8.147 8.124
Lecture 4(nC) 8.165 8.147 8.124
Moyenne(nC) 8.165 8.147 8.124

En utilisant les formules (ITL.2) et (II1.4) on obtient :
&)
&)

K;=1.010 K,0=1.003

I11.4.2.3 Détermination du débit de référence
TPRy 1= 0.7842 => Profondeur de mesure diér = 10cm.

Les mesures effectuées sont reportés sans le tableau(08) suivant :

Lecture 1 (nC) Lecture 2 (nC) Lecture 3 (nC) Lecture 4 (nC) || Moyenne(nC)

8.165 8.165 8.165 8.165 8.165
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Dans ce travail le :
v' Npw,= 0.0984 Gy/nC
v Koqo-0.9663

D’apres (IIL.5) ont obtient un débit de référence égalea:

Dréf= 0.79 CGY/MU

II1.4.3 Facteur ouverture collimateur (FOC)

Le FOC traduit la variation de la dose absorbée dans le milieu en fonction de la taille de
champ. Les valeurs de mesure sont données dans le tableau (09) en annexe.

La variation de ce facteur est représentée dans la figure suivante :

RDF pour un faisceau de 1SMV

RDF =(Ld/ L10)

e
)

Champs(AxA) (en cm )

Figure ITL51 : Variation du FOC en fonction de la taille du champ pour le faisceau de photons de
18MV.

Le FOC augmente lorsque la taille du champ augmente, cette augmentation est due a

P’accroissement du diffusé en fonction des dimensions du champ.

II1.4.4 Acquisition du rendement en profondeur (PDD)

Les courbes de rendement en profondeur représentées, sont celles correspondant aux tailles de

champ carrés suivant : 4*4,6*6,8*8,10*10,20*20,30*30,35*35 les mesures sont données dans

le tableau (10) en annexe.
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Variation du PDD avec la taille du champ (18M )

Rendement (%)

35x35 |

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30

Profondeur (cm)

Figure III.52 : Courbes de rendements en profondeur pour différents tailles de champs.

Le rendement en profondeur correspond a la variation de la dose absorbée le long de I’axe du

faisceau. Il est normalisé par rapport & la dose maximale absorbée.

Pour des différents tailles de champ carrés suivant : 4*4,6%6,8 *8,10%10,20%20,30*30,35*35

en (cm’) avec une énergie fixe de /8MV, on a :

= La normalisation fait apparaitre dans les premiers cm en profondeur un meilleur
PDD pour les petits champs que pour les grands champs. Par la suite le PDD

diminue progressivement pour les petits champs du fait que le milieu diffusant est

moins important.

= Le rendement est meilleur pour les grands champs que pour les petits car le

rayonnement diffusé augmente on profondeur.

= A partir d’une profondeur de 14 cm, on constate qu’on a une superposition entre les

différents champs, ce qui explique le manque de diffusé pour les petits champs.

Certaines grandeurs dosimétriques peuvent étre définies a partir de la courbe de rendement en

profondeur : la dose a la surface, la dose de sortie et la profondeur de maximum de dose

(profondeur de I’équilibre électronique): Zmax.




Chapitre I1I: Implémentation du AAA dans le systéme de Planification Eclipse

IIL4.5 Variation de la profondeur de maximum en fonction de la taille de champ

Les mesures des différents PDD en permis de déterminer dmax pour différents tailles de

champs. Ces valeurs sont illustrées dans le tableau (11) ci-dessous :

Tailleduchamp,(cm;’?cm) 4*4 6*6 8*8 || 10*10 || 20*20 || 30*30 || 35*35

Profondeur dype(em) || 3.5 3.5 3 3 2.5 2 2

= Le dmax dose se décale vers la surface pour les grand champs a cause de diffusé par le

collimateur et la téte de 1’accélérateur.
II1.4.6 Variation de la dose en profondeur en fonction de la taille du champ

La dose en profondeur D, a été mesurée & 25¢cm de profondeur pour différents tailles de

champs, les résultats sont représentés sur la courbe Suivante:

Variation de la dose a la profondeur 25cm (18MV)

Valeurs de la dose relative

6x6 8x8 10x 10 20x 20 30x30 35x35
Champ(A*A) (en cm 2)

Figure II1.53 : Variation de la dose en profondeur en fonction de la taille du champ.

Lorsque la taille du champ augmente le volume diffusant augmente entrainent un

accroissement de la dose a ’axe a toute les profondeurs ainsi méme [’entrée.
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II1.4.7 Tracé des courbes de profils transverses

Les figures (54, 55,56, et 57) illustrent la variation de la dose en fonction de la distance

by

a

I’axe dans ’eau a des profondeurs suivantes : d,., Scm, 1 Ocm, 20cm, 25¢cm et A une distance

source surface de I’eau de 700 cm pour des champs de photons de /8MV et des dimensions

4*4,6%6,8%8,10*10 en cm’ a la profondeur de mesure, dans le plan transversal.

Variarion des profils de dose avec la profondeur (cwm) pour un
Juisceart de 18MV et un champ 4%4

| s 5 CITY
| wosenn 10 €M
| e 20 M |

La dose relative (%)

Distance a I'axe (cm)

Figure I11.54 : Courbe de profil transverse pour un champ 4*4 ¢cm?.

Variation des profils de dose avec la profondeur (cm) pour un
Juaisceari de 18MV et un champ 6*6
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Figure ITL55 : Courbe de profil pour un champ 6*6 cm?
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Variation des profils de dose avec la profondeur (cm) pour un
SJaiscearde 18MV et un champ 8*8

B W T
EAACH

= 90~

B é

= " e (MaX =3
g : Scem

e w60 v 10 €M
2 R0 s 20 €M
z :

= 40~ i

o ¢

~

-90 -80-70 -60 -50 -40 -30 -20-10 O 10 20 30 40 50 60 70 80 90

Distance a I'axe (cm)

Figure II1.56 : Courbe de profil transversal pour un champ 8+*8 cm?

Variation des profils de dose avee la profondeur (cm) pour
un faiscean de 18MV et un champ 10*10

,__Mllo_r_-v..~”,.V.’-,.

st (VO
e L AT

e ({Max=3cm

e X 11]
w3 M

smmmncen ) 3 €N

wen ) 5 €

-90-80-70-60-50-40-30-20-10 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90
Distance a I'axe

Figure II1.57 : Courbe de profil transversal pour un champ 10¥10 cm?

Remarque : Valeurs tabulées (voir annexe, tableaux (12, 13, 14,15)).

L’acquisition de ces courbes de profils et leurs combinaisons avec les rendements en

profondeurs permet de générer des courbes d’isodoses.
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Ce qui ressort de ces graphes en, ci-dessus, le plateau (la zone homogene et asymétrique), la
zone de déclin (pénombre physique), et la queue en dehors du champ d’irradiation a travers le
collimateur (zone d’ombre) suit I’augmentation du champ. Cette tendance est due a la

diffusion a travers les collimateurs.
II1.4.8 Tracé des courbes de profils en diagonal

Les courbes de profils représentées par la figure 58, correspondants aux différents
profondeurs (dwe=3 cm, Scm, 10cm, 20cm, 25cm) de la taille du champ carré max :

35*35cm’. Les valeurs de mesure sont données dans le tableau (16) en annexe.

Variation des profils en diagonal avec la profondeur (cm)
pourun faiscean de 18MV et un champ 35 *35

120
110
100
90
80
70
60
50
40
30
20
10

evof | o I MaX=3 €M |

: i
: 5 0 !

«« 10 cm

: s 2 0 G

| e—25cm

La dose relative (en %)

Distance a I'axe (en cm)

Figure IIL58 : Courbe de profils diagonaux pour un champ 35* 35 ¢cm?.

L’acquisition des courbes de profils diagonaux c’est effectuer on fessons tourner le
collimateur d’un angle de 45° ; aprés on déplace le détecteur selon la diagonal du champ max

possibles.
II1.4.9 Variation de la pénombre en fonction de la profondeur et de la taille de champ

La pénombre d’un faisceau est la région située a la limite du faisceau d’irradiation, dans

laquelle le débit de dose change rapidement en fonction de la distance par rapport a 1’axe.
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Dans la pratique, la pénombre est déterminée dans un profil comme la largeur de la zone de

gradient passant de 20% a 80% de la dose, normalisée a 1’axe.

profil faisceau de 18MV

120 1
2 e
% 60 T ~ Largeurde
5 40 4+ ii)l pénong)re
o 80,20 0U L'gg 19
2 20 ¢
—t——t—t —t—

-250 -200 -150 -100 -50 0 50

100 150 200 250

distance a I'axe (mm)

Figure IT1.59 : Détermination de la pénombre dans une courbe de profil.

Le tableau (17) résume la mesures de pénombre effectués pour les tailles de champs :

4%4,6*6, 8*8, 10*10, 20*20, 30*30,35*35 a différents profondeur dyy , 5, 10, 20,25.

o || dax pour Sietne champ || 5 10 || 20 25
4%4 5,7 6 6,4 6,8 7,2
6%6 6 6,4 6,9 7,7 8,2
8+8 6,2 6,6 7,2 8,1 8,4
1010 6,3 6,6 7,5 8,8 9,8
20%20 73 7,3 8,4 10,8 11,8
30*3() 7,6 7,6 8,9 12,2 13,6
35#35 7,6 7,5 8,8 12,4 14,3
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18MV
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Figure IT1.60: Variation de la pénombre en fonction de la taille du champ et la profondeur

pour un faisceau de 18MV.

On constate que la pénombre augmente lorsque la taille de champ augmente pour une

profondeur donnée.

La pénombre dans un accélérateur linéaire est due au manque d’équilibre électronique latéral
qui constitue la part la plus importante de la pénombre. La géométrie joue un rdle peu

important dans se cas car la source est pratiquement ponctuelle.

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



CONCLUSION




Conclusion Générale

CONCLUSION GENERALE

Le Commissionning d’un nouveau modéle de calcul des distributions de dose utilisant
Ialgorithme AAA  (dnisotropic Aanalytical Algorithm) de type « Convolution/
Superposition » implanté dans un systéme de planification de traitement Eclipse, développé
par la firme Varian médicale systéme, a nécessité 1’entrée d’une série de données empiriques
provenant de la base des données élaborés lors d’un Commissionning d’un nouveau

accélérateur Varian 2100C installé au Centre Anti Cancer( CAC) de Blida en juillet 2006.

L’acquisition de ces données dosimétriques s’est réalisée grice a un explorateur fantome
RFA200 et un fantéme d’eau semi-automatique WP-300. Ces mesures expérimentales
exigées par I’algorithme AAA ont consisté sur :
o La détermination de I’indice de qualité TPRz9,10 nécessaire pour spécifier le faisceau
de photons /8Mv .

e Détermination du débit de référence selon les recommandations de 1’ AIEA (Rapport
technique N°398) et sa variation avec la taille de champ (FOC).

e Rendement en profondeur (PDD) pour les champs 4*4,6%6,8%8,10%10,20%*20,
30*30,35*35. L’intervalle de mesure est de 5cm Jusqu'a une profondeur limitée par les
dimensions du fantdme (25cm).

e Courbes de profils transverses a 5 profondeurs (dua,, Scm, 10cm, 20cm, 25¢cm) pour
des tailles de champs identiques a celles de PDD. L’intervalle de mesure recommandé
est de 2.5¢cm.

o Courbes de profils en diagonales a 5 profondeurs (duqy, Scm, 10cm, 20cm, 25cm) pour
une taille du champ carré max 35%35¢m’.

L’entrée de ces données dosimétriques dans le systéme de planification Eclipse ont permis la
mise en route du modéle de calcul AAA en routine clinique notamment dans le traitement
inédit au centre anti cancer de Blida des patients purement atteints du cancer localisé de la

prostate par la radiothérapie conformationnelle (3D).
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Annexe 1

Les tableaux suivant illustrent toutes les valeurs mesurées pour Clinac

Varian 2100C pour une énergie de photon (18 MV)

Tableau (09) : Facteur ouverture collimateur (FOO)

Champs M1 M2 M(moyen) RDF

3 16,51 16,51 16,51 0,841703
4 17,52 17,52 17,52 0,893194
5 18,13 18,13 18,13 0,924293
6 18,56 18,56 18,56 0,946215
7 18,9 18,9 18,9 0,963548
8 19,18 19,18 19,18 0,977823
9 19,42 19,42 19,42 0,990059
10 19,61 19,62 19,615 1

11 19,79 19,79 19,79 1,008922
12 19,94 19,94 19,94 1,016569
13 20,07 20,07 20,07 1,023197
14 20,19 20,2 20,195 1,029569
15 20,3 20,3 20,3 1,034922
16 20,42 20,41 20,415 1,040785
17 20,5 20,5 20,5 1,045119
18 20,59 20,59 20,59 1,049707
19 20,67 20,67 20,67 1,053785
20 20,74 20,74 20,74 1,057354
a1 20,82 20,81 20,815 1,061178
22 20,88 20,88 20,88 1,064491
23 20,95 20,95 20,95 1,06806
24 21,01 21,01 21,01 1,071119
25 21,06 21,06 21,06 1,073668
26 21,13 21,12 21,125 1,076982
27 21,18 21,18 21,18 1,079786
28 21,23 21,24 21,235 1,08259
29 21,29 21,29 21,29 1,085394
30 21,35 21,35 21,35 1,088453
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Tableau (10) : Rendement en profondeur (PDD)

champ _ '
prof 4x4 6x6 8x8 10x10 20x20 30 x30 35x35
0 23 29,9 26,8 30 43,8 59,4 61,1
0,5 48,1 59,5 55,9 59,1 69,5 81,5 83,4
1 73,9 79,5 79 81,1 88,8 93,7 94,8
1,5 86,4 89,6 89,9 91,5 96,5 98,1 98,6
2 93,8 95,4 95,8 96,8 09,5 100 100
2,5 97,3 98,2 98,6 99,2 100 99,7 99,8
3 99,2 99,3 100 100 99,7 98,7 98,9
3.5 100 100 99,7 99,2 98,5 97,5 98,1
4 99,6 99,3 99,1 98,7 97,1 96 96,5
4,5 98,8 98,4 97,9 97,8 95,5 94,6 94,8
5 97,6 96,9 96,5 96,4 94,2 92,9 93,7
5,5 95,7 95,3 95 94,7 92,7 91,4 92,1
6 94,3 93,7 93,2 92,7 90,8 89,9 90
6,5 92,1 91,8 92 91,4 89,1 88,3 88,9
7 90,3 89,9 89,9 89,3 87,6 86,9 874
7,5 88,4 88,3 88,1 87,9 86,3 85,4 85,9
8 86,7 86,3 86,6 85,8 84,9 84 84,7
8,5 84,7 84,6 84,2 84,3 83,1 82,5 83,1
9 82,7 82,8 82,7 82,5 81,4 81,1 814
9,5 80,9 81,1 81,3 81,1 80,1 19,7 80,2
10 79,3 79,2 79,9 79,3 78,7 78,1 78,9
10,5 71,6 77.9 78,1 71,6 77,4 76,8 774
11 7.9 75,8 76,2 76,2 75,7 75,5 75,9
11,5 74,1 74,3 74,7 74,6 74,2 74,1 74,7
12 12,5 72,8 73,2 73,2 73,1 72,9 73,6
12,5 70,8 71,3 72 71,9 71,7 71,6 72,3
13 69,6 70,1 70,5 70,4 70,5 70,4 71
13,5 67,8 68,2 69 68,9 69,1 69,2 70
14 66,1 66,7 67.4 67,6 67,9 68 68,7
14,5 64,9 65,5 65,8 66,3 66,6 66,7 67,7
15 63,3 63,9 64,9 64,9 65,5 65,6 66,2
15,5 61,9 62,6 63,3 63,4 64,3 64,4 65
16 60,7 61,1 61,9 62,2 63 63,1 63,8
16,5 59,2 59,9 60,5 61 61,5 62 62,5
17 58,3 58,6 59,4 59,8 60,4 60,9 61,7
17.5 57 57,4 58,2 58,5 59,5 59,9 60,7
18 55,6 56,2 57,1 574 58,4 58,9 59,5
18,5 54,3 54,9 56 56,3 573 517 58,6
19 33,2 33,9 54,4 55 56,1 56,7 57,4
19,5 52 52,8 53,6 53,9 55,1 55,6 56,4
20 50,9 51,8 52,4 52,7 53,8 54,7 55,3
20,5 49,9 50,5 51,2 51,7 53,2 53,6 54,2
21 48,5 49,4 50,2 50,8 52,1 527 53,3
21,5 47,5 48,2 49,1 49,7 51 51,7 52,4

Al-2
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Suite de tableau (10) de PDD :

champ - ' ’ ’ ’
prof 4x4 6x6 _8x8 10x 10 20x20 30 x30 35x 35
22 46,6 47,4 48,1 48,6 50,2 50,8 51,6
22,5 45,9 46,3 47,2 47,7 49,2 49,9 50,6
23 44,7 45,2 46,3 46,8 48,1 49,1 49,6
23,5 43,5 44.4 45,5 45,8 473 47,9 48,7
24 42,7 43,6 44,6 44,8 46,5 472 478
24,5 41,9 42,8 43,5 44,1 45,5 46,3 46,9
25 41,4 42,1 42,6 433 44,9 45,5 46,3
% Tableau (12) : Profil transverse pour un champ 4* 4 cm?
dmax=3,5 | 5cm | 10 em 20cm | 25¢m | | dmax=35 5cm 10cm | 20em | 25¢em
50 1,5 25| 126 14 15,8 17,7 18,4
-47,5 1,8 1,6 27,5 8 8,7 94 9,7 10
-45 2,3 2 1,9 30 55 6 6,5 6,2 6,1
42,5 25 | 25 | 28 2,2 32,5 43 43 4,8 4,4 43
40| 28 28 | 28 | 26 2,5 35 3,6 3,5 3,8 3,5 3,3
37,5 3,1 3,2 3,3 3,1 3 37,5 3,1 2,9 3,2 2,9 23
35 3,6 3,8 4 3,7 3,7 40 2,8 2,6 2,7 2,5 2,3
-32,5 4,3 4,7 5 4,8 4,7 42,5 2,5 2,4 2,2 2
30 55 61 | 66 | 65 | 64 45 1,9 1,8
275 76 86 | 94 10 | 102 47,5 1,9 1,6
25| 122 13,6 | 154 | 17,7 | 184 50 1,6
25| 235 26,5 | 30,3 | 31,5 | 293
20| 51,8 538 | 53,9 | 42,7 | 36
17,5 822 81,4 | 70,1 | 473 | 386
-15] 93,6 90,7 | 75,1 | 49,1 | 39,8
-12,5] 96,9 942 | 773 | 50 | 404
-10| 985 | 958 | 78,6 | 50,5 | 408
75| 992 96,9 | 794 | 50,8 | 41
5| 997 97,6 | 796 | 51 41
2,5 100 97,8 | 79,6 | 51 412
0| 100 97,6 | 79,3 | 50,9 | 414
25| 997 973 | 793 | 509 | 413
5| 993 96,9 | 79,3 | 50,9 | 412
75| 989 | 965 | 787 | 507 | 409
10| 984 95,5 | 77,9 | 503 | 407
12,5] 96,5 933 | 76,6 | 498 | 402
15| 92,1 89,2 | 74,2 | 488 | 396
17,5 80,7 78,9 | 683 | 46,9 | 383
20| 517 543 | 53,6 | 422 | 356
225 25 272 | 30,6 | 31 29,1

Al-3
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< Tableau (13) : Profil transverse pour un champ 6*6 cm?

~ |dmax=35 | S5cm | 10cm | 20em | 250m | " |dmax=35 | Sem | 10em | 20em | 250m
=60 2,8 2,4 45 54 52 5,6 5,7 6
57,5 2,9 2,6 47,5 47 4,5 4,7 4,7 4.8
-55 34 | 32 2,9 50 43 4 4 4,1 4
52,5| 4,1 37 | 36 | 36 33 | 525 42 3,7 3,6 3,6 3.4
50| 43 4 4,1 4 3,7 |55 4,2 3,7 3.4 3,3 3,1
475 47 46 | 47 | a6 4,3 57,5 42 3,7 3.4 2,9 2,8
45| 53 53 | 56 | 56 5.2 60 4,2 3,7 3.4 2,8 2,5
425 63 64 | 69 | 7.1 6,7
40| 78 82 | 89 | 99 9,9
37,5| 103 11,3 | 124 | 158 | 165
35 154 17 | 203 | 27,5 | 267
-32,5 28 31 37,3 | 39,6 34,6
30| 548 | 572 | 587 | 459 | 381
275 821 80,8 | 69,8 | 483 | 397
25| 93 894 | 74 | 496 | 405
225| 96,6 93 76 | 50,5 | 409
20| 983 949 | 772 | 509 | 413
-17,5| 99,1 95,9 | 78 51,3 41,7
15| 997 96,3 | 783 | 514 | 41,9
-12,5] 100 96,6 | 78,5 | 51,5 42
-10] 100 96,9 | 788 | 51,7 | 421
75| 1003 | 968 | 787 51,9 | 42,1
5| 1003 | 968 | 789 | 52 42,1
2,5 100,1 97 | 793 | 51,8 | 422
ol 100 96,9 | 792 | 51,8 | 42.1
25| 99,8 96,8 79 51,8 41,9
5| 998 97 | 792 | 51,7 | 419
7.5 1001 | 972 | 793 | 519 42
10| 1004 97 | 789 | 519 | 422
125 1004 | 965 | 785 51,9 | 421
15| 998 959 | 784 | 516 | 41,9
175 99,1 954 | 78 | 513 | 418
20| 981 94,6 | 773 | 509 | 416
225 965 92,8 | 76,1 | 504 | 41,3
25| 929 89,7 | 742 | 49,7 | 408
25| 83 82 | 705 | 485 40
30| 549 58,7 | 594 | 46 38,8
325 266 29,5 | 37,1 | 397 | 364
35| 141 154 | 196 | 272 | 305
375 97 102 | 12 | 158 | 205
40| 74 77 | 87 | 98 | 122
25 61 6,1 6,8 72 8
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% Tableau (14) : Profil transverse pour un champ 8+*8 cm*

~ dmax=3 | sem [(H0em. [D0cm]| Bsom | Jamares [ en b ben
s 2,9 275| 988 | 947 | 78,5 | 514 |42.1
72,5 3.3 3,1 30| 98 942 | 776 | 51 |416
-70 3,6 3.4 32,5 966 92,6 | 76,7 | 50,6 | 41,3
-67,5 3,9 3,8 35| 932 89,5 | 75 | 502 |409
L6 42 43 42 375 834 82,7 | 71,9 | 493 |403
62,5 58 4,6 4,7 4,8 4,7 40| 579 63,7 | 64,8 | 47,8 | 395
60| 6,1 5 5.2 5.4 5,3 25| 303 364 | 47,8 | 451 |383
575 6,6 5,6 5,9 6,3 6,4 45| 16,8 197 | 273 | 382 |356
550 71 6,3 6,8 7,6 8 475| 117 12,7 | 158 | 255 |287
525 7,9 7.4 8,3 9,8 11,4 50 92 94 | 10,9 | 14,9 | 186
50| 91 9,1 10,6 | 149 18,6 525| 7.8 75 | 85 | 98 |11.1
475 113 12 153 | 254 | 292 55 7 62 | 69 | 74 |77
45| 16,1 18,7 | 268 | 386 36,1 575 63 54 | 58 | 61 | 6
42,5| 295 359 | 483 | 459 38,9 60| 59 48 | 51 | 53 | s
40| 58 646 | 663 | 487 | 40,1 62,5 57 44 | 46 | 47 | a4
375| 85 842 | 72,9 50 41 65| 57 42 | 42 |39
35| 943 90,8 | 759 | 506 41,6 67,5| 5.7 42 | 39 |37
32,5| 975 93,7 | 776 | 512 42 70| 57 42 | 36 |34
=30 99 952 78,5 51,5 42,1 72,5 5,7 4,2 3,5 | 3,2
27,5 99,3 96,1 79 51,6 | 42,1 s 57 32
25| 99,6 96,4 793 | 51,9 42,1

22,5| 100 96,3 | 795 | 52,1 42,2

20 1001 | 963 | 796 | s2.1 42,4

17,5 100 963 | 794 | 523 42,5

15| 998 | 963 | 791 | 524 | 426

12,5 99,9 96,6 | 793 | 523 42,7
10| 100 96,7 | 795 | 522 42,6

7,5 99,9 96,6 798 | 52,4 42,5

5| 1002 96,5 80,1 52,5 425

2,5 1002 | 965 80 52,4 42,5

0] 999 96,5 799 | 524 42,6

25| 99,9 96,5 797 | 52,6 42,7

5| 999 96,7 | 798 | 526 42,8

75| 100 96,8 | 80,1 | 523 42,7

10| 1003 | 968 | 801 | 523 42,5

125 1002 | 967 | 799 | 525 42,6
15| 100 96,5 | 797 | 527 42,7
175|100 | 961 | 797 | 526 | 426
20| 9938 95,7 79,6 | 523 42,5
225 994 953 | 794 | 52,1 42,4

25| 99,1 94,9 792 | 51,8 42,3
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< Tableau (15) : Profil transverse pour un champ 10%10cm?

— |dmax=3cm | 5cm | 10cm [20cm | 25cm | | dmax3em Scm | 10cm | 20cm | 25cm
875 3,6 25 99,5 96,4 | 797 | 52,8 | 433
-85 4 3,7 | 275 99,3 96,1 | 794 | 52,7 | 432
-82,5 42 4 30 99,3 95,9 79 52,7 | 43,1
80 44 | 43 | 325| 995 959 | 789 | 527 | 42,9
77,5 47 | 47 | 47 | 35 99,7 958 | 792 | 52,5 | 428
75 5,1 5 52 | 52 |i375 99,5 955 | 792 | 523 | 427
72,5 6,6 53 | 56 | 58 | 58 | 40 98,7 94,6 | 784 | 522 | 427
70 7 58 | 62 | 66 | 68 | 425 97,3 93,1 | 774 | 51,9 | 426
-67,5 7,6 6,5 7 79 | 85 | 45 94 90,7 | 762 | 514 | 422
-65 8,3 74 | 82 | 99 | 118 | 475 84,5 84,8 | 73,7 | 50,7 | 41,7
25 9,3 8,7 10 | 139 | 186 | 50 59 673 | 686 | 498 | 412
60| 107 106 | 129 | 222 | 284 | 525 31 39,1 | 547 | 482 | 404
-57,5 13 14 19,1 35 35,7 55 172 20,7 32,9 | 44,6 | 389
550 18,1 21,3 | 32,6 | 439 | 387 | 575 12,2 132 | 17,9 35 | 356
525 315 392 | 54 | 478 | 402 | 60 9,9 10 12,1 | 22,1 | 284
50 59 67,1 | 68,1 | 497 | 412 | 625 8,6 8.2 9.4 13,5 | 18,5
-47,5 85,2 853 | 73,8 | 509 | 41,8 | 65 7.8 7,1 7,9 99 | 11,7
45| 946 914 | 764 | 514 | 422 | 675 7.3 6,3 6,8 8 8,6
42,5 97,8 939 | 77,7 | 52 | 426 | 70 6,9 5,7 6 6,9 7
0] 996 952 | 784 | 524 | 428 | 725 6,7 5,3 5.4 6 6
37,5 1002 957 | 79 | 527 | 43 | 75 53 5 54 | 53
35| 1003 96,3 | 796 | 53 | 431 | 775 4,9 49 | 47
32,5 1009 96,8 | 79,9 | 533 | 43,1 | 80 45 43
30| 1012 97 80 | 534 | 432 | 825 41 | 39
275 101 97,2 | 80,1 | 533 | 433 | 85 4 3,7
25| 1008 972 | 80 | 531 | 433 | 875 3,6

225  100,7 96,9 | 80,1 | 53,1 | 432
220 100,7 96,8 | 80,1 | 53,3 | 432

_-175] 1004 | 967 | 799 | 533 | 433
_-15]  100,1 96,4 80 | 534 | 433

_-12,5]  100,1 9 | 799 | 53,6 | 434

-10 100,2 95,8 79,9 53,5 43,6

75 100,2 96,1 80 533 | 43,5

-5 100,1 96,2 | 79,8 | 53,1 43,4

125 100 96,1 | 79,5 | 532 | 436
0 99,9 96,2 | 79,6 | 532 | 435
25 99,9 96 | 79,7 | 533 | 434

5] 1002 958 | 79,8 | 532 | 434

75| 1004 96,2 | 79,7 | 532 | 434

10 100,2 96,6 | 79,7 | 53,3 | 43,3

125 999 96,6 | 799 | 533 | 434

15 99,9 96,4 | 80,1 53,3 43,5

175  100,1 96,2 | 80 | 533 | 434

20 99,8 96,2 | 79,8 | 532 | 434

225 996 96,5 | 796 | 53 | 434
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< Tableau (16) : Valeurs de profils diagonaux

" |dmax=3cm [5cm [10em |200m |250m | dmax=3cm [Scm  |[10em  |20em |25 om

0| 100 999 | 100 100/ 999 | 107,5| 1047 103,9 | 1055 1044| 99

25| 1002 100 | 100,3 100/ 999 | 110| 1047 104 105,7 104,4| 98,8

5| 1004 100 | 1005 | 100,8| 100,1 | 112,5| 104,7 104,1 | 1055 104,4| 98,6

7,5| 1007 1002 | 100,8 | 1012| 100,1 115  104,7 1042 | 1055 104,4| 98,5
_10] 1009 |1004| 10L1 | 101,2| 1002 | 117,5| 1045 104,3 | 1055 104,8| 984
12,5| 1011 |100,5| 101,7 | 101,6| 1002 120  104,7 104,3 | 1055 104,8| 983

_ 15| 1013|1007 1017 | 1016 1003 | 122,5| 1047 104,3 | 1052 104,8| 98,1
_17,5]  101,5 | 100,8 | 1022 102 1004 | 125| 1047 1042 | 1055 1044 98
20| 102 100,9 | 102,8 102| 1004 | 127,5| 1047 1042 | 1055 104,4| 97,7
22,5| 1024 [101,1] 1028 | 102,5| 1006 | 130| 1049 1042 | 1055 104,8| 97,5
25| 1026 |1012] 1033 | 102,9] 1006 | 132,5| 1047 1043 | 1055 104,4| 97,1
27,5| 1028 | 1013 | 103,9 | 1023| 1007 | 135 1049 104,3 | 1052 1048 97
30| 103 1014 | 104,1 | 103,3| 100,7 | 137,5| 1049 104,3 | 1055 104,4| 97
32,5| 1032 | 101,5] 1041 | 103,7] 1006 | 140 104,9 104,4 | 1055 104| 96,8

. 35| 1034 101,6 | 104,1 | 103,7| 100,7 | 1425 104,9 104,5 105,2 104| 96,5
375| 1034 | 101,7] 1041 | 104.1 1006 | 145 106,1 104,5 | 105,5 103,6| 96,3
40| 1035 | 101,8| 104,1 | 103,7] 1006 | 1475 106,2 104,6 | 1052 103,6] 96,1
42,5 1034 102 | 104,1 | 104,1| 1006 | 150| 1062 104,5 | 1052 103,6| 95,8
45| 1035 [1022] 1041 | 104,1] 1006 1525 1062 104,6 | 1055 103,6| 95,6
47,5 1034 | 1025 1041 | 104,1] 1006 | 155 106,3 104,6 | 1055 103,2| 953
50| 1035 | 102,6| 104,1 | 104,1] 100, 157,5| 1063 1046 | 1057 103,2| 952
0525|1035 | 102,8] 1044 | 104,1] 1007 | 160 106,3 104,6 | 1057 1032] 95
55| 1037 | 102,9] 1047 | 104,1] 1008 162,5| 1064 104,6 | 105,7 102,8| 94,7
57,5| 103,5 103 | 104,7 | 104,1| 1008 | 165| 1064 104,7 | 105,7 1032| 94,5
_ 60| 1037 |103,1| 1047 | 104, 1008 | 167,5| 1065 104,7 | 105,7 102,4| 942
625 1037 [1032] 1047 | 1041 100,7 | 170| 1065 104,6 | 1057 102,4| 94
65| 1037 |1032] 1047 | 1044 100,7 | 172,5| 106,6 104,6 106 102,4| 93,7
67,5| 103,7 |1033 | 1047 104| 1006 | 175| 106,6 104,5 106 102| 93,5
70| 103,9 | 103,3| 1047 104| 1005 | 177,5| 1066 104,5 | 105,7 102 933
725| 1039 | 1034 1044 | 1044] 1003 | 180 106,6 104,5 | 1057 102 92,9
. 75| 103.8 103,4 | 104,7 104| 1003 | 182,5| 106,6 104,4 106 101,5| 92,7
77,5 103,83 103,5 | 104,9 | 104,4| 1003 | 185 106,6 1044 | 105,9 101,9 92,3
80| 1038 |103,5| 1047 | 1044| 1002 | 1875 1065 1044 | 105,7 1015 92,1
825| 1041 | 103,6| 1049 | 1044 100,1 190|106, 1043 | 1059 | 10L,1| 91,9

_ 85| 1041 {1036 1049 | 1044] 1001 | 1925 1065 1042 | 1059 101,1| 91,7
875 1041  [103,6] 1047 | 1044 100 195|  106,5 104,1 | 105,6 101,1] 91,5

_ 90| 1043 [103,7] 1049 | 1044] 999 1975|106, 104 105,6 100,7| 91,2
92,50 1047 | 103,7] 104,9 104| 99,8 200 106,5 103,9 | 1056 100,3| 90,8
95| 1047 [1037] 1049 | 1044 996 202,5| 1064 103,8 | 1054 100,7| 90,5
97,5 1047 |103,8| 104,9 104| 994 | 205| 1064 103,7 | 1054 100,3| 90,2
_100] 1047 [1038] 1052 | 1044| 993 | 207,5| 1063 103,6 | 105,1 99.9| 89,9
102,5| 1047 | 103,8] 1052 | 1044] 992 210 1062 103,5 | 105,1 99,5| 89,5
105 1047 [1039] 1055 | 1044] 991 | 2125]  106,1 1034 | 1048 98,7| 89,1
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Suite de tableau (16) des Valeurs de profils diagonaux:

dmax=3cm |[S5cm |10cm [20cm [25cm

215 106 103,3 | 104,6 98,7| 887

217,5 105,9 103,1 | 104,3 98,7| 884
220 105,8 102,9 104 98,7| 88,1

2225 1056 | 1026| 104 98,7| 87.9

. 225 105,3 102,4 | 103,7 98,3| 874

. 2275 105 102,1 | 102,9 97.9| 86,9
230 1047 101,8 | 102,6 97,5| 86,4

232,5 104,3 101,4 | 102,6 97,5| 86,1

235 103,9 100,9 | 101,5 96,7| 85,7

» 237,5 103,4 100,3 | 100,2 96,3| 85,3

240 103,1 99,7 99,9 95,8| 84,8

2425 1022 99,1 | 985 95.4| 843

245|965 | 983 | 969 95| 839
. 2475| 827 97,7 | 94,9 94,2| 83,5
250 e 9,6 | 93 93,8| 832

. 252,5’ 41,6 93,2 | 91,1 93,4| 82,7
255|279 | 835 | 887 | 26| 2
_2575) 215 | 669 | 851 91,8| 817
260|194 | 482 | 818 91| 81,1
2625|184 | 334 | 774 | 893| s06

265 17,5 25,5 69,2 88,2 80,1

2675|166 24 | 536 86,6| 79.5

70| 155 20,9 | 287 846| 79

5| 143 198 | 16,1 83,4| 78,5
275| 128 18,7 | 93 822 78
2775 11,1 174 | 66 78,9| 774
_ 280| 93 16,1 | 49 76,5| 76,6
2825 65 95 | 31 504| 69,1
285] 43 6,4 35] 532
2875 3.1 4,9 20| 30,1
o 32 10| 16,8
2025 7| 12
295 4] 8
297,5 3| 7
300 6
v 4,3

Al-8



Annexe 2

Annexe 2

Configuration AAA

VARTAN

medical systems

Configuration du faisceau de photons pour I'accélérateur
linéaire

Algorithme AAA

PROCEDURE

Eclipse version 7.5.51

A2-1




Annexe 2

Cette procédure décrit la configuration des données de faisceau pour une énergie photons au
moyen de l'algorithme AAA. On doit toujours commencer par les données de champs ouverts.
Les données de filtres en coin ne peuvent pas étre configurées sans données de champs

ouverts. Dans ce travail on a juste travaillé sur les champs ouverts.

La méthodologie 2 suivre pour la configuration est comme suit :

_I Donnee, de champs.ouverts

1. Ouvrez une session dans Windows comme Administrateur.
2. Démarrez l'application Eclipse.
3. Ouvrez une session dans Eclipse comme Physicien.

4. Sélectionnez la tache (Task) Configuration Faisceau (Beam Configuration).

arn Configuration Alt+-4

5. Cliquez sur le signe + de la machine de traitement & configurer, puis sur le signe + de

I'énergie photons correspondante et sélectionnez le modéle de calcul de faisceau de photons.

Beam Data.

=

War"l%gpa‘ce

=8 %‘“” CImac23ElDCD
[ EeY BE
- 18E

i PBC (2.-‘2 in Course Clinac BX --004)
. F PDIP (Empty)

’ m 20

| = AAA (Empty)

A2-2
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6. Cliquez avec le bouton droit de la souris sur le modéle photons et sélectionnez Nouvelles
données de faisceau (Neaw Beam Data).
‘File Edit’ view Insert Task.. Workspace  Beam Data ‘Tools Window

(& oz e & % & = =
3§ Clinac2300CD

~Z PBC (2/2.in Course Clinac BX - 004)
~-Z PDIP (Empty)
18 20

7. Définissez le nom de Ia machine et sélectionnez Démarrer avec des données vides.

Sélectionnez OK pour poursuivre.

6, ABA,

Assign or 'copy'zb/eanfi:co‘nﬁguratipn‘ data to'the treatment’ unit, energy.and

calculation'model.

Therapy Unit Name: |0

& Start.with empty data

#“Use Existing Data:
4

" Assign exis,tin_g'vdata;‘lojthe,caltqlation'mode‘l
 Copy. existing data to the calculation model

Existing beam data for current calculation model

. | Therapy Unit Name i Machines | Directory. | Files
| |Ec-2300CD 6X. 1 000 114
| {EC-2300CD.20% 1 001 118
| | OISI-2300CD BX e 002 113
| | OIS1-23006D 20X o 003 117
| {CLINACBOOCD 1 004 ‘54

8.Sélectionnez Parameétres généraux (General Parameters) et entrez la DSF (SPD), le plus
petit et plus grand champ ouvert en direction X et Y, le nombre de profils, ainsi que les

profondeurs d'acquisition des profils.
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X Beam Configration

Begatiiy

Fie Edt Vew Insert Task Workepace: BeamData Tools: Wiidow Help

R HX

=4 Clinac2300CD

£ AM 00 in Courss Clinac BX 005)
~E' DVO Empty)
¥ p i

\

& AMA O in Course Clinac 6X - 005)
:B) Course Clina 6X - 005
BN Ceriaral Paramaterss
-] Model Parameters
-1 Parameters

,EIargast open beamin Y di

1} number of profiles

 first profile depth fcm] S
 second profile depth [cm]

profile depth [cm]
profle depth [cm]

9. Aucun modele de paramétres (Model Parameters) ne doit étre entré.

10. Sélectionnez Paramétres (Parameters) et entrez la taille du champ de référence pour la

mesure de dose absolue, la DSF de calibration
de référence et les UM de référence 3 la

type de machine.

(SPD), la profondeur de calibration, la dose
profondeur de calibration. Sélectionney ensuite le

<& AMA O Course Clnac 6. 005
DVO (Empty)

1 Absolute dose caiibration source:phantom distance [mm]

& AMA (0D in Courss Clinac 6X - 005)
8] Course Clinac 6X - 005
General Parameters *
B Model Parameters
L1y Paramelers

11. Cliquez avec le bouton droit de la souris sur le
sélectionnez Nouvel accessoire (New Add On).

|1 Absolute dose reference field size {mm)

I Absolute dose calibration depth {mm]
ence fation depth [Gy]

ce MU al caltrliondepth 4]
Machine type

nom de la machine de thérapie et

=& AMA DD in Course Clinac 6X - D0E)

Approve Data:
Unapproxfe Data

Clear
Delete

Import Eclipse Beam Data...

Fatch ana Assion Add-D
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12. Sélectionnez Champ ouvert, puis cliquez sur OK.

13. Sélectionnez le nouvel accessoire Champ ouvert — 00 (Open Field — 00), cliquez avec le
droit de la souris, sélectionnez Importer (Import), puis Profils diagonaux mesurés
(Measured Diagonal Profiles).

‘& AAA (171 in Course Clinac BX - 005)

-8 Course Clinac BX - 005 *
L] General Parameters *
1 Model Parameters
t4%] Parameters *

Approve Data
Unapprove Data

2551

Insert »| Measured Depth Doses. .,
Match and &ssign add-Ons. .. | Measured Profiles...
Calculate Beam Data | Output Factors..,

Clear Y me——— :

Delete
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14. Localisez le répertoire dans lequel vos données sont stockées.

1S. Sélectionnez les fichiers avec les mesures de profils diagonaux correspondantes. Vous

devez éventuellement taper « * » dans le champ File name pour visualiser tous les fichiers

du répertoire. Lorsque vous sélectionnez les courbes de données dans la fenétre Mesures

dans les fichiers sélectionnés (Measurements in selected Jfiles), vous pouvez afficher

l'apercu des données mesurées. Si vous ne souhaitez importer que partiellement les

- données stockées dans le fichier, cochez la case pour l'importation interactive, Revoir les

courbes de données pendant I'importation (Review data curves during import).

0604WDD. asc

(E] 0s04wDP. asc 400%400

= - ] 0604WLP.asc 400"400
B 0605WDD. asc &] 400*400

060SWDP, asc : 4007400
(2) os0sWLP.a5c 2 4007400

108.707 -y
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16. Répétez les procédures 13 a 15 pour les doses mesurées en profondeur et les profils

mesurés.

17. Cliquez avec le bouton droit de la souris sur Champ ouvert — 00, sélectionnez Importer,

puis Facteurs d’ouverture du collimateur (Output Factors).

E-E AAA (171 in Course Clinac BX - 005)
‘] Course Clinac BX - 005 *

-1 General Parameters *

%) Model Parameters,

] Parameters *
i

Approve Data
Unapprove Data

‘Measured Diagonal Profiles. ., .
Measured Depth Doses. .,
Measured Profiles

Insert
Match and Assign Add-Ons...
Calculate Beam Data

Clear

Delete

| GurE;

18. Localisez le répertoire et le fichier avec la table Facteurs d’ouverture du collimateur
(Output Factors). Vous devez éventuellement taper « * » dans le champ File name pour
visualiser tous les fichiers du répertoire. Pour poursuivre, cliquez sur OK. (Si nécessaire,
confirmez le message concernant la conversion des UM/Gy en Gy/UM en cliquant sur
OK).

In'lporl: Dose Rate Table

<06_MLC

00, bt 063%_06.txt EJ oex_12.txt
06%_01.kxt 06X_07.kxt
06%_02.txt 06%_08.txt
06%_03.txt 06X%_09.bxt
06%_04.bxt 06%_10.txt
£] 06%_05.txt [Z] o6x_11.txt
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19. Cliquez avec le bouton droit de la souris sur Facteurs d’ouverture du collimateur (Output

Factors) et sélectionnez Interpoler des valeurs manquantes (Interpolate Missing Values).

= EJ AAA (1A in Course Clinac BX - 005)

=5 Course Clinac BX --005*

I General Parameters *

~~{24 Model Parameters

-1 Parameters *

‘,j}‘ Open Field - 00
~12%] Measured Diagonal Profiles *
- 1% Measured Depth Doses *
i Measured meles

Approve Data
Unapprove Data

Import CadPlan Measurement Data File...

'-"Inl"erpolate Missing Yaluss
Galite &
Clear

Delete

20. Définissez la géométrie de mesure dans la section Output Factors — Parameter View.

21. Sélectionnez l'accessoire correspondant, cliquez avec le bouton droit de la souris, puis
sélectionnez Calculer des données de faisceau (Calculate Beam Data). Confirmez en

cliquant sur OK le message "Toutes les données vont étre enregistrées" (411 data will be

saved).

|E-E AAA (141 in Course Clinac BX - 005)
= Course Clinac BX - 005 *

-1 General Parameters *

%] Model Parameters

___i Parametars

Approve Data
Unapprove Data

Import. »
Match and Assign Add-Ons. ..
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22. Sélectionnez « Configurer le faisceau & champ ouvert (Configure Open beam (complete
configuration)) » ainsi que « Get machine parameters from library » et « Calculate Error

Histogram » puis lancez le calcul des données de faisceau en cliquant sur OK.

Steps To Be Calculated:

Get machine parameters from library.

Configure open beam (complete configuration)
Partial configuration 1: (optimization phase [}
Partial configuration 2: (optimization phase If)
Partial configuration 3: (optimization phase Il

EEEEEEEE

23. Notez que le calcul des données de faisceaux prend plus temps que la configuration de
l'algorithme PBC. Les données suivantes pour le champ ouvert doivent étre disponibles

lorsque le calcul est achevé:

=145} Course Linac - BX -
-2} General Parameters

-1} Model Parameters

- I2%) Parameters

-1Z5f Calculated Parameters

-7 Open Field - 00
1%} Measured Diagonal Profiles

--1Z+f Measured Depth Doses

1258 Measured Profiles

-1 Output Factors

125} Open Beam Parameters

-1 Intensity Profile

--1xf Mean Radial Energy

-1 Electron Contamination

-1 Spectrum

--124f Gamma Error Histogram

I%% Processed Measured Diagonal Profiles

-1 Processed Measured Depth Doses

-2} Processed Measured Profiles

12} Calculated Diagonal Profiles

-1} Calculated Depth Doses
i --I%f Calculated Profiles
2} Collimator Back Scatter Factors
"4 Compare Calculated Diagonal Profiles With Processed Measured Di
I3 Compare Calculated Depth Doses With Processed Measured Depth
! L-13f Compare Calculated Profiles With Processed Measured Profiles

24. Enregistrez toutes les données.
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Certains parametres ne dépendent que de la machine de traitement et de 1'énergie et non pas

du modele de calcul (PBC, AAA, DVO), méme si certains d'entre eux ne sont utilisés que par

I'un ou l'autre :

e Transmission Cache, Plaque et MLC.

#:HBea 0 % d 2

'File. Edit View Insert

& oz e G e g

4 B Clinac BOOCD
#¥ Clinac2300CD
- BE

F -, 18E.

¥, Bl

T. 20X

CT Calibration.
Dosimetec!

Calculation Defaults...
Configure Calculation Models...
Update Calculation Models. ..

e Leaf Gap dosimétrique du MLC
o Atténuation du compensateur....

Par conséquent, il est possible qu'ils aient déja été entrés (a la configuration du PBC) et qu'il

ne soit plus nécessaire de les entrer de nouveau.

1. Sélectionnez I'énergie sous la machine, puis l'option « Dosimetric Data » dans le menu

«Beam data ».

2.Entrez les paramétres correspondants :

Maghine: (Clinac2300CD

:
Energy B’ = 0 i Cancel |

Material | Parameter:

Malue-

3. Enregistrez toutes les données.

A2-10



Annexe 2

it s s
Pour que le faisceau configuré soit calculé, les données doivent étre approuvées.

1. Cliquez avec le bouton droit de la souris sur le nom de la machine de thérapie,
sélectionnez Approuver des données (Approve Data), puis confirmez en cliquant sur OK

le message indiquant que toutes les données seront enregistrées.

inac BX - 005)
> V‘ 3

1 Gene S :
I_:'E} Mode Unapprove Data
I3 Paran  Import Eclipse Beam Data. ..
=-£# Open|  New addon...

i P 14 M Match and Assign Add-Ons...
L ME o Clear

I M Delete

4 o —————

1% Mean Radial Energy

1 Intensity Profile

1] Open Beam Parameters

3 S S ] G PSRN S P It

2. L'énergie correspondante peut maintenant étre utilisée pour le calcul dans l'espace de

travail Analyse de faisceau, ainsi que pour la tAche Planification de radiothérapie.
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