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Résumé

Résumé

La radiothérapie est un traitement locorégional des cancers. Elle consiste a
utiliser des rayonnements ionisants délivrés par des machines de haute tension tels
que I’accélérateur des électrons a usage médicale, pour détruire les cellules
cancéreuses en bloquant leur capacité a se multiplier. L’irradiation a pour but de
détruire les cellules cancéreuses tout en préservant le mieux possible les tissus sains

et les organes avoisinants.

En routine clinique Le calcul du temps de traitement revient au calcul du
débit de dose, et pour touts les formalismes de calcul de dose par unité moniteur, le
facteur de diffusé téte est indispensable car il décrit une fraction importante du

faisceau d’output.

Dans ce mémoire, nous avons entrepris une étude détaillé et compléte de la
variation du facteur de diffusé téte en fonction de la taille du champ et de la distance
hors-axe pour les photons de haute énergie, a travers différentes mesures réalisées

avec les photons d’énergie 6 et 18 MV.



Abstract
M

Abstract

Radiotherapy is a local treatment of cancer. It consists on the use of high
energy ionizing radiation beam delivered by medical linear accelerators, to destroy
cancer cells by blocking their ability to multiply. Irradiation is designed to destroy

cancer cells while preserving the best possible healthy tissue and surrounding organs.

In clinical routine, the calculation of monitor units comes to calculate the
dose rate, and for all formalisms for calculating the dose per monitor unit, the head
scatter factor is very important because it describes a large fraction of the output

beam.

In this work, we undertook a detailed and comprehensive study of the
variation of the head scatter factor according to the field size and the off-axis
position for high-energy photons through the different measurements for both x ray

beam energies (6 and 18 MV) which is the primary aim of this work.
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Introduction générale

Introduction générale

La radiothérapie est I’'une des modalités de traitement des cancers, son
objectif est de délivrer la dose la plus élevée a la tumeur, afin d’augmenter le
contrdle local, tout en épargnant les tissus sains avoisinants pour limiter le risque de
complications. L’irradiation par les photons X de haute énergie est ’une des
techniques utilisées en radiothérapie pour le traitement des lésions les plus

profondes.

La production des faisceaux de photons X de hautes énergies a usage
médical, consiste & absorber dans une cible de tungsténe un faisceau d'électrons de
haute énergie, produit par un accélérateur linéaire. Il s'en suit la création par
rayonnement de freinage d'un faisceau de photons X d'énergiec maximale égale a

I'énergie des électrons utilisés.

Les interactions prépondérantes des photons de hautes énergies utilisés en
radiothérapie avec le tissu sont : la diffusion Compton et ’effet de création de paires
qui conduisent a la production d’électrons de hautes énergies. Donc, méme si les
photons sont utilisés en radiothérapie, ce sont les électrons créés dans le tissu qui
sont responsables des dommages au niveau de la cellule vivante. L’effet biologique

sur le tissu est proportionnel aux électrons créés dans le tissu.

L’utilisation des faisceaux de rayonnements ionisants en routine clinique
pour le traitement des cancers requiert I’utilisation des modéles dosimétriques pour la
prédiction des distributions de doses dans le patient et la détermination du temps de
traitement. Ces modeles sont basés sur les principes physiques des interactions et de
pertes d’énergies des rayonnements avec la matiére, depuis leurs créations jusqu’a
leurs pénétration dans le patient. La diffusion par la téte de la machine de traitement
Joue un role trés important dans les formalismes et les modéles de calcul de dose et
du temps de traitement utilisés en routine clinique. En pratique, les composants de la
téte d’accélérateur tels que le filtre égalisateur, le collimateur primaire, les filtres en

coin, ... contribuent a cette diffusion ainsi qu’au débit relatif de la machine connu
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par le Sc; ou le RDF, qui est composé a son tour de la diffusion dans la téte
d’irradiation (S;) et de la diffusion dans le fantéme (Sp). Et la valeur du S, peut étre

obtenue par le rapport entre le Se,p €t le S¢ qui sont des valeurs empiriques.

Notre travail a pour but de quantifier les variations du facteur de diffusion
par la téte ou le rapport d’output dans Iair qui est connu par le HSF ou le S, pour les
faisceaux de photons de haute énergie dans différentes situations. L’objectif de ces
mesures est d’étudier la modification de la fluence des photons incidents par unité de
moniteur avec la disposition des machoires de collimateur, particuli¢rement pour les
champs asymétrique et les champs symétriques avec filtre en coin. Le probléme
majeur dans la mesure est de garantir I’équilibre électronique et d’éliminer la
contamination par les électrons qui perturbent la lecture. Le matériau et I’épaisseur
du capuchon build-up, ou du mini-fantéme a utiliser avec le détecteur approprié
doivent donc étre bien choisis et suffisamment petits pour étre entiérement couverts
par le faisceau de rayonnement. Pour cela nous avons étudié I’influence du matériau

(densité) sur la mesure de I’HSF (S,).

Le mémoire comprend cinq chapitres, dont le premier est consacré a définir
les différents mécanismes d’interaction des photons avec la matiére. Le deuxiéme
met en évidence les paramétres dosimétriques caractérisant les faisceaux de photons.
Dans le troisiéme chapitre, nous présenterons le facteur de diffusion par la téte et les
différents composants de la téte d’irradiation contribuant A la dispersion par cette
derniére. Dans le quatriéme chapitre, nous avons détaillé les méthodes suivies dans la
mesure de ’HSF. Le cinquiéme chapitre est consacré 2 la présentation de tous les
résultats obtenus par les mesures suivis des discussions et d’interprétation précise. Le

travail s’achévera par une conclusion générale.
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Chapitre I Les faisceaux de rayonnement en radiothérapie
M

Chapitre I : Les faisceaux de rayonnement

en radiothérapie

L1. La radiothérapie dans le traitement du cancer

La radiothérapie est un traitement locorégional des cancers. Elle consiste a
utiliser des rayonnements ionisants pour détruire les cellules cancéreuses en bloquant
leur capacité a se multiplier, tout en préservant le mieux possible les tissus sains et
les organes avoisinants. Ces fayonnements sont délivrés, soit par des sources
radioactives soit par des générateurs de rayonnement tels que les tubes a rayons X et

les accélérateurs linéaires.

Elle peut étre prescrite comme traitement curatif pour détruire la tumeur,
comme traitement palliatif pour atténuer la douleur, comme traitement adjuvant pour
préparer ou pour compléter une intervention chirurgicale ou une chimiothérapie néo

adjuvante, ou préopératoire pour diminuer la taille de la tumeur.

La radiothérapie nécessite une planification automatique des traitements, la
distribution de dose, déterminé, doit étre la plus optimale et la plus stire pour traiter
le patient. Différentes méthodes ont &té développées pour effectuer ce calcul de dose,
telles que: la méthode du pencil Beam, la séparation de diffusé primaire, la

superposition/convolution, et les code de Monte-Carlo.

En radiothérapie externe et avec I’évolution des appareils de traitement et
des systtmes informatiques, des techniques de traitement sophistiquées se sont
développées, dans le but de permettre une irradiation plus précise et plus sélective
des divers volumes cibles. En 50 ans, la technique de radiothérapie externe est passée
du 200 KV au télécobalt, puis aux accélérateurs linéaires et enfin a la radiothérapie
conformationnelle considérée actuellement comme un traitement de référence dans
de nombreuses situations cliniques. La radiothérapie de conformation a pour objectif

d’améliorer le contréle du dépét de dose local en augmentant la dose délivrée a la
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tumeur tout en préservant les tissus sains avoisinants. Ces derniéres années, la
radiothérapie avec modulation d’intensité a fait des progrés considérables dans le
domaine clinique et a amélioré de fagon significative I’efficacité des traitements en
radiothérapie. Dans cette configuration de traitement, non seulement la forme, mais
aussi I’intensité du champ se conforment & la forme du volume tumoral point par
point a I’intérieur du champ d’irradiation. Elle permet notamment d’incurver les
isodoses autour du volume ou structures concaves ou convexes (cancers ORL ou

prostate par exemple).

L 2. Les appareils de traitement en radiothérapie externe

Les photons de haute énergie utilisés en radiothérapie peuvent étre les
rayons X produits a partir du rayonnement du freinage des électrons accélérés par un
accélérateur linéaire médical (4-25 MeV). Le rayonnement émis par cet appareil est
un spectre de photons de différentes énergies dont I’énergie moyenne est égale au
tiers de I’énergie d’accélération des électrons. Les photons (rayons gamma) de haute

énergie peuvent aussi provenir de la désintégration de I’isotope radioactif, cobalt-60.
L.2.1. L’appareil de cobalt

La téte d’un appareil de télécobalthérapie (Fig. I.1) est une enceinte dans
laquelle se trouve la source radioactive, elle est constituée d’un métal lourd, plomb
ou tungsténe et son €paisseur doit étre calculée pour arréter le rayonnement qui est
émis dans toutes les directions; un orifice permet le passage du faisceau utile.
L’émission du rayonnement est continue. L’interruption du faisceau est obtenue en
déplagant la source par un dispositif (systtme & commande pneumatique), qui en
position de repos est située au centre de I’enceinte de plomb. La source est montée
dans un cylindre de plomb; a ’autre extrémité de ce cylindre est placée une lampe
projetant un faisceau lumineux simulant le faisceau d’irradiation la translation de ce
cylindre permet d’amener en face a ’orifice soit la source de Cobalt, soit la source

lumineuse.

La source de Cobalt 60 est constituée par un empilement de grains de Cobalt

60. Le cylindre (la source), est ainsi constitué d’une base dont le diamétre mesure 2
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cm et dont la hauteur est également voisine de 2 cm. Le Cobalt 60 émet deux photons
en cascade d'énergies respectives de 1,33 et 1,17 MeV (énergie moyenne de 1,25
MeV). La particule béta est absorbée par la source et par la capsule, dans laquelle la

source radioactive est confinée (source scellée).

La période de désintégration du Co-60 est de 5,7 ans. Elle correspond a une
décroissance d'activité de I'ordre de 1% par mois ce qui impose le remplacement de
la source, dans les appareils d'irradiation, tous les trois a cinq ans, suivant son
activité initiale et le débit minimal acceptable pour le traitement. Généralement, un
télécobalt typique & d’un débit de 10 KCi (370.000GBq), avec un tel débit, on peut
effectuer des séances d’irradiation en un temps relativement court (1 & 2minutes).

\ ‘ 2 »  source en position

“arrdt faisceay®

protection en uranium appauvsi _ lampe de simulation

' ; indicateur de position

=~ diaphragme

£ e .");‘

~_Prolongateur
amovible

Fig. L1 : lllustration de la géométrie de la téte de ’appareil du cobalthérapie.
L.2.2. L’accélérateur linéaire

Depuis son utilisation clinique dans les années 70, I’accélérateur linéaire de
particules a permis d’atteindre les tumeurs les plus profondes avec des photons plus
pénétrants et des électrons plus énergétiques. D’autres techniques de radiothérapie se
sont développées, telles que la modulation d’intensité et la stéréotaxie, grice a

I’amélioration des équipements et le développement de ’informatique.
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Dans les accélérateurs linéaires les électrons sont accélérés sous une onde
électromagnétique hyperfréquence de période T. Les principales composantes d’un

accélérateur linéaire a usage médicale sont (Fig. L2):

: } section
charge a dravedlération  aimant de courbure

s SR S|

e

axe de rotation

b

pompe

':_ctmulatcur
‘ : & vide

:‘ k d
électrons

guide 1

micro-ondey 1 canon &
‘f tlestron

tabie de
traiternent

Kiystran hase contrepoids

Fig. 1.2 Illustfation de la géométrie dé laccélérateur 2inéaz're des électrons

- Le modulateur fournis de I’énergie électrique : il génére des impulsions
hautes tension & intervalle régulier (50 & 200 Hz). On a ainsi des pulse
d’énergie de quelque microsecondes qui sont envoyés vers la source
hyperfréquence, et vers un canon 4 électrons pour les injecter dans la section
accélératrice.

- Le générateur d’onde électromagnétique klystron ou magnétron : ce sont
deux technologies différentes de production d’onde mais le principe reste le
méme, le klystron est un tube amplificateur supérieur 2 15 MeV et nécessite
un pilote, le magnétron est tube auto-oscillateur haute tension.

- Le canon a électrons : sorte du tube a rayon X dont I’anode est creuse, ainsi
les électrons accélérés sous une tension de quelques dizaines de kilovolt sont
focalisés par une électrode et passent a travers I’anode pour pénétrer la

section accélératrice.
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- Le contréle automatique de fréquence (CAF) permet de maintenir la
fréquence de résonance de la structure.

- Le systtme de guide d’onde, transporte ’onde hyperfréquence depuis la
source vers la section accélératrice.

- La section accélératrice : dans la quelle régne un vide poussé, est constitué
d’un assemblage de cylindre creux a paroi en cuivre appelé cavité résonante.

- L’élément porte cible : généralement en tungsténe et d’épaisseur variable en
fonction de I’énergie. Pour le traitement en €lectron, I’élément porte cible
contient des prédiffuseurs permettant la mise en forme du faisceau

d’électrons.

L.3. Interactions des photons avec la matiére

Les photons sont des rayonnements indirectement ionisants, ils créent des
particules chargées (électrons et positrons) dans le milieu, ces particules chargées, a

leur tour, vont ioniser le milieu.

Contrairement aux particules chargées qui épuisent toute leur énergie sur
une faible distance par des interactions coulombiennes, les photons peuvent traverser
de grandes quantités de matiére sans interagir. Or tant qu'il n'y a pas d'interaction, il
n'y aura aucun transfert d'énergie a la matiére et par conséquent aucun phénoméne ni
d'ionisation ni d'excitation. Un photon qui traverse une épaisseur de tissu sans
interagir n'a donc aucun effet biologique. Donc L’effet biologique sur le tissu est
proportionnel aux ionisations crées. Donc, méme si les photons sont utilisés en
radiothérapie, ce sont les électrons créés dans le tissu qui sont responsables des

dommages au niveau de la cellule vivante.

En revanche aprés une interaction, une partie de I'énergie du photon est
communiquée (pour les interactions qui se produisent dans les milieux biologiques) a
un électron du milieu. Cet électron, mis en mouvement, va alors épuiser son énergie,
c'est pourquoi les photons sont classés comme rayonnements indirectement ionisants.
Ce n'est qu'aprés une interaction que des ionisations vont survenir, sur la trajectoire

de I'électron mis en mouvement. Ceci a plusieurs conséquences importantes :
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- Un faisceau de photons n'est jamais totalement arrété dans la matiére, il est
seulement atténué, selon une loi sur laquelle nous allons revenir.

- Seule une partie de I'énergie du faisceau est transférée a la matiére, et nous le
verrons seule une partie est finalement absorbée dans celle-ci ; or les effets
biologiques dépendent uniquement de I'énergie absorbée.

- Les problémes de dosimétrie et de radioprotection sont donc radicalement
différents avec les rayons photoniques qu'avec les émissions de particules

chargées.

Les interactions entre les photons et la matiére sont au nombre de cing, dont
seules trois ont un intérét pour la gamme d'énergie rencontrés en radiothérapie (Fig.

1.4), (Fig. 1.12).

- Effet photoélectrique.
- Effet Compton.
-  Effet de création de paires.

-  Diffusion de Thomson-Rayleigh.

Réactions photonucléaires.

Avant d’exposer les mécanismes de ces interactions, nous allons parler de la

loi d'atténuation d'un faisceau de photons dans un milieu.
I1.3.1. Loi d'atténuation d'un rayonnement de photons (X ou y)

Un photon dans un milieu donné a une probabilité p de subir une interaction
le long d'une distance dx ; par conséquent la variation du nombre de photons d'un

faisceau dans le milieu considéré est donnée par dN = -udx

On en déduit par intégration :

N(x)= Nye** L1)

Ou N est le nombre initial de photons ; cette €quation donne le nombre de
photons qui n'ont pas interagi en fonction de I'épaisseur du milieu traversé, elle

exprime donc bien I'atténuation du faisceau.
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Le coefficient de probabilité d'interaction W est appelé coefficient linéique
d'atténuation et sa dimension est l'inverse d'une distance (cm'l), u est proportionnel &

la masse volumique p (g.cm™) du milieu traversé.

On définit le coefficient massique d'atténuation w/ cm’g ! , qui est
q wp g q

indépendant de p, c'est a dire du degré de compression de la matiére.

La couche de demi-atténuation (CDA) est I'épaisseur de milieu nécessaire

pour atténuer le faisceau de 50 % (Fig. 1.3). On a donc:

N(CDA) = N0/2 = No.¢ *CDA (1.2)

CDA= In2/p (1.3)

NO

Nk
>

CHA 20D 300

Fig. 1.3 : Illustration de la courbe exponentielle d ‘atténuation, et la maniére dont on

détermine ’épaisseur de la couche de demi-atténuation.

I est par ailleurs, important de distinguer entre:
- I'énergie transférée et 1'énergie absorbée.
- l'atténuation du faisceau et 'absorption d'énergie par le milieu.
Pour préciser ces notions il est nécessaire de détailler les mécanismes des

interactions possibles.
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1.3.2. Mécanismes d'interaction

décrites sur la figure (1.4).

Les faisceaux de rayonnement en radiothérapie

Les interactions des photons avec la matiére se font selon les modalités

Photons incidents

(b)

(Parcours de I’électron crée)

Photon diffusé

Absorption Effet Compton Création de paires
photoélectrique (a)
;JT 4 R

1.3.2.1. Effet photoélectrique :

Fig. 1.4 : Les différents mécanismes d'interaction des photons avec la matiére.

Il s'agit de l'absorption totale de l'énergie du photon par l'ensemble de

l'atome lorsque le photon rencontre un électron trés lié. Cet effet ne peut se produire

que si I'énergie E du photon est supérieure a I'énergie de liaison de I'électron qui se

trouve alors €jecté (le photoélectron)(Fig. I5) avec une énergie cinétique We:

Ea=§ - W

Pagta - élagtian

EFFET

PHOTC - ELECTRIGUE

Fig. 1.5 : Illustration du mécanisme de I’effet photo électrique.

10
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avec ; We = E — WL ot WL est I'énergie de liaison de I'électron éjecté. Le
coefficient massique d'atténuation par effet photoélectrique est donné

approximativement par I’expression :

T z3
E k; 14

©

Ceci signifie que I'effet photoélectrique a une probabilité qui augmente trés
rapidement lorsque le matériau traversé a une densité élevée (Z élevé) et lorsque les

photons incidents ont une énergie faible.
1.3.2.2. Effet Compton

Au cours des événements d’interaction, il peut arriver que le photon incident
interagisse avec un e faiblement li¢ (libre ou couche superficielle). Ceci se produit
notamment lorsque I’énergie du photon est grande par rapport a celle de I’e-. Dans ce
cas, le photon est dévié (il est diffusé) de sa trajectoire (Fig. 1.6) avec une perte

d’énergie qui est conférée a 1’électron :

iphoton ¢iffuséa ¥ 4
; ¥
: it

photon incident 3,

AAAAAS

Elgclron djoctd

Fig. 1.6 : Illustration du mécanisme de la diffusion Compton
E=We+Ed €Ls5)
mc?=511 keV

Les valeurs des énergies We et Ed sont liées a 0 par les formules de

Compton:

11
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w, = E (1 —(1+ —— (1 - cos 9)_1) (L6)

-1
Ed=E—We=E(1+micz(1—cose)) (L7

Tous les intermédiaires sont possibles entre :

- Le choc dit "tangentiel" (Fig.7) : = 0°, Ed = E, We=0

T ’ Be0°

hy'

A b=90°

; *‘ ,;‘.54..u

Fig. 1.7 : Nllustration du choc tangentiel.

- Etle choc "frontal" (Fig. 1.8) : 6 = 180°,

8= 180°

Fig. 1.8 : Illustration du choc frontal.

2
Ed = Erétrodiff - E( = ) (1.8)

mc “+2E

Wy =K (mczfl-ZE) (L2

12
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direstian

dirgction

des des photons das dlectrons
paotons diffusiés Compion
irgigents
et o o
RN g
PR A ,‘E"{/“‘:”')’

Fig. 1.9 : Direction des photons et des électrons aprés interaction pour (a) photons incidents
de faible énergie, (b) photons incidents d’énergie moyenne, (c ) photons incidents d’énergie

élevée.

Ceci a une conséquence importante : méme en cas de choc frontal, I'électron
ne peut pas emporter, par effet Compton, la totalité de I'énergie du photon incident. Il
existe toujours un photon diffusé, qui dans le cas du choc frontal a I'énergie minimale
Eretrodifr, donnée ci-dessus, appelé photon rétrodiffusé puisqu'il est réémis avec un
angle de 180° par rapport au photon incident. Ceci a des conséquences importantes

en spectrométrie gamma.
Le coefficient massique d'atténuation par effet Compton o/p :

- estapeu prés indépendant du milieu (donc de Z)
- décroit lentement quand 1’énergie E du photon incident augmente
(varie a peu prés comme 1/E)

~k (L10)

© 9
|-

13
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1.3.2.3. Création de paires (matérialisation) :

Lorsque I’énergie du photon est supérieure a 2mqc?, la production d’une

paire e+, e- est possible (Fig. 1.10). L’expression du seuil énergétique théorique est :
2 mo
E, = 2myc % (1+ o) L11)

My

Avec : m, = la masse d’e- et M, = la masse au repos du noyau.

PEEEE
phaton /
¢

incident

électron

______ \g/

Fig. 1.10 : Effets de matérialisation, interaction entre le photon et le noyau.

Cette interaction nécessite la présence d’un champ électrique intense. Elle se

produit donc au voisinage du noyau.
L’excédent d’énergie (hv > 2mocz) est partagée entre I’e- et I’e+.

Cette énergie cinétique de I’e- va étre absorbée dans le milieu et celle de
e+ va également étre épuisée Jusqu’a une interaction d’annihilation donnant 2

photons y de 511 keV, émis & 180° I*un de ’autre et diffusés hors du milieu.

- L’énergie absorbée est donc : E, - 1,022 MeV
- L’énergie diffusée est : 2 x 0,511 MeV

La probabilité de création de paires, donc le coefficient d’atténuation qui lui

lié est nulle pour des énergies < 1,022 MeV, (Fig. I.11) et ensuite:

%ocZ.Log(hv) (1.12)

14
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Fig. 111 : Coefficient de I’effet de paire pour différents milieux en Jonction de I'énergie du
photon incident

1.3.2.4. Diffusion de Thomson-Rayleigh
Le photon incident est absorbé par ’atome et réémis avec une direction
différente et la méme énergie (pas de modification de la longueur d’onde), ce

phénoméne est important pour les photons peu énergétiques (IR, visibles, UV) mais
négligeable avec les rayons X ou y.

On constate que :

L’effet photoélectrique prédomine a basse énergie et Z élevé.

L’effet Compton prédomine a Z bas.
La création de paires prédomine & haute énergie et Z élevé.

15
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Les faisceaux de rayonnement en radiothérapie

2]
a
|

-
=]
i

11
=]
!

1
=]
i

4 Effet

-
o
|

Li
=]

-
201 -

Fhotoélactrique
Tpréedominant

\ Création .

de paires
prédaminant ]

Effet Compton
prédoeminant

TEsu mouZt Sz o __ e T e
':HZD:] i0 — _‘M -
o - 2

1 b3
ogi o.i ioo

i i0
1,26 Maw (Co-501 X18 May
énergie hu (MeY)

Fig. 112 : Délimitation des domaines d’énergie de prédominance des trois interactions

principales des photons utilisés en radiothérapie selon Z et E, : effet photoélectrique, effet

Compton et création de paire en fonction du numéro atomique du milieu traversé.

L'’interaction Compton est prédominante dans le tissu mou (plus de 70% d’eau).

On défini alors le coefficient global d’atténuation linéaire p=t+c + 7

(Fig. 1.12):

- 1= coefficient d’atténuation linéaire par effet photo-électrique.

- o = coefficient d’atténuation linéaire par effet Campton.

© = coefficient d’atténuation linéaire par matérialisation.
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Fig. 1.13 : Coefficient massique global d’atténuation dans I’eau et le plomb.
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Chapitre II Parameétres dosimétriques des faisceaux de photons
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Chapitre II : Paramétres dosimétriques des faisceaux de

photons

L’utilisation des faisceaux de rayonnements ionisants en routine clinique
pour le traitement des cancers requiert la définition de fonctions dosimétriques qui
les caractérise. Une combinaison appropriée de ces fonctions va nous permettre de
calculer le débit de dose en n’importe quel point dans le fantéme & partir du débit de

dose de référence de ’appareil de traitement

IL.1. Quantités utilisées pour décrire les faisceaux de photons

- Lafluence: @ = % (m~?%) 1Ly
- Le débit de fluence : ¢ = Z—? = dii:t (m™2.s™) (11.2)
- Lafluence d’énergie : § = E .Z—I: = % (J.m™?) (IL3)
- Ledébit de fluence: i = <2 = F. L1 (. ;) (IL4)

Ou : N est le nombre des particules incidentes, et da est I’unité de surface.

" s _ do

- L’exposition X = T (IL5)
Ou : dQ est la valeur absolue de la charge totale des ions d’un signe donné

dans I’air quand tous les électrons (+ ou -) libérés par des photons dans un élément

de volume d’air de masse dm sont complétement arrétés dans I’air.
IL.2. Le Kerma et la dose

Les concepts dosimétriques sont directement liés au processus du transfert
d’énergie vers la matiére. On distingue deux concepts fondamentaux : Le Kerma et la
dose absorbée. Ces deux grandeurs présentent une alternative a I’utilisation de la

notion de la fluence pour la description du faisceau d’irradiation dans la matiére.

18
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IL.2.1. Notion de la dose absorbée

Au cours des différentes interactions décrites au chapitre précédent, les
photons en pénétrant dans la matiére perdent de I’énergie qu’ils cédent a des
€lectrons secondaire. La dose absorbée est I’énergie déposée dans le milieu, causé
par excitations et ionisations ayant lieu le long des parcours de ces électrons
(Fig.IL.1). Si une certaine quantité d’énergie dE est déposée par ces électrons dans un
volume dv dont la masse est dm, la dose absorbée en un point P situé au centre de ce

volume est définie par :

p=2 (IL6)

dm

Elle est exprimée en Gray, oi 1 Gy =1 joule / 1 kg =100 cGy.

Le débit de dose absorbée caractérise I’énergie absorbée en un temps donné.

D= Z_IZ (IL7)

T A

o - il o o
.19 e y

“ﬁ:url‘-\‘i&(bh

Fig. IL.1 : La dose absorbé se calcule comme le rapport de (2. énergies des particules qui

entrent dans dv (dm) - Y, énergies des particules qui sortent de av) / dm.
I1.2.2. La notion du Kerma

La quantité du kerma est défini comme le rapport de la somme des énergies
cinétiques initiales de toutes les particules chargées ionisantes (€lectrons et positrons)
libérés par les particules non chargées (photons) dans un matériau de masse dm

(Fig.IL2). L'unité de kerma est la méme que pour la dose. Pour un faisceau de
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photons traversant un milieu, le kerma en un point est directement proportionnelle a

la fluence de photons d'énergie.

K=1 (%) (11.8)

Une grande partie de I'énergie cinétique initiale des électrons dans les
matériaux de numéro atomique faible (par exemple, air, I’eau, les tissus mous) est
dépensée par les collisions inélastiques (I’ionisation et I'excitation) avec les électrons
des atomes. Seule une petite partie est dépensée dans les collisions radiatives avec les
noyaux atomiques (rayonnement de freinage). Le kerma peut donc étre divisé en

deux composantes: le kerma collisionnel (Kco) et le kerma radiatif (K;ag).

K = Kcol + Krad (II.9)

Fig. I1.2 : Le Kerma est le rapport de Y’ énergies cinétiques des particules chargé (E,) dans
av par dm.

I1.2.3. La notion de I’équilibre électronique

La dose en un point du milieu est directement liée a la fluence des électrons
en ce point. Pour un faisceau de photons la dose absorbée en un point dépend donc
des conditions de mise en équilibre électronique. Les électrons secondaires projetés
par les photons ont une énergie comprise entre 0 et I’énergie des photons incidents, et
sont émis dans toutes les directions de ’espace. Lorsque 1’énergie augmente. Ils sont
projetés préférentiellement dans la direction des photons incidents. Au fur et a

mesure que le faisceau de photons pénétre dans le milieu, il met en mouvement des
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électrons et la fluence de ces électrons sur des couches successives de milieu
augmente progressivement. Le rapport des fluences des électrons et des photons
(pélectrons) / (¢ photons) reste constant. L’équilibre électronique est atteint. A la
profondeur correspondant au parcours maximal des électrons mis en mouvement, il y
a d’autant d’électrons crées par couche du milieu que d’électrons arrétés dans cette

couche (Fig. I1.3).

#
7
v

P S—
e

Fig. I1.3 : Représentation schématique de I'établissement de 1’équilibre électronique entre les

couches A et B.
I1.2.4.Relation kerma — dose absorbée

Le kerma et la dose absorbée s’expriment avec la méme unité. Cependant,
ce n’est que lorsque I’équilibre électronique est atteint dans le milieu que les

quantités kerma et dose absorbée sont égales.
Cette égalité n’est vérifiée que si les deux conditions sont satisfaites :

- Am représente un petit élément situé au sein de la masse totale de I’absorbant.
- L’épaisseur de la matiére irradiée est inférieure au libre parcours moyen des

photons :
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Ce qui correspond & une énergie transmise égale & 1/e = 37% I’énergie

initiale.
IL3. La qualité du faisceau

La dose en un point dépend non seulement des paramétres géométriques de
la mesure (taille du champ et profondeur de mesure) mais aussi par le spectre
d’énergie du faisceau d’irradiation. Ce dernier est déterminé partir de I’émission du
rayonnement de freinage par les électrons accélérés au niveau de la cible dont
’énergie nominale est 1’énergie d’accélération des électrons. Le faisceau ainsi
produit n’est pas exactement le faisceau d’irradiation, car dans sa modélisation dans
la téte de traitement il subit des changements qui dépendent crucialement de la
structure propre de la téte. Donc, deux faisceaux de méme énergie produits par deux
appareils différents, ils n’auront pas les mémes caractéristiques de pénétration a la

sortie de la téte de traitement.

En plus de DPénergie d’accélération, les caractéristiques de pénétration
dépendent de I’épaisseur et le numéro atomique de la cible et des dimensions et
numéro atomique du collimateur primaire et du filtre égalisateur. L’effet de ces
composants est quantifié en une grandeur appelée ’indice de qualité du faisceau,
défini comme le rapport de la lecture & une profondeur de 20 et de 10cm
respectivement & la méme distance source-point de mesure et pour une taille du

champ de référence (Fig. 11.4).

I1.4. Fonctions dosimétriques pour les faisceaux de traitement

Chaque faisceau de traitement de qualité donnée est caractérisé par certaines
fonctions dosimétriques ¥ mesurables définies par ’'ICRU (ICRU 1976). Le but

d’utilisation de ces grandeurs est (Fig. 11.4) :

- d’évaluer le débit de sortie de la machine de traitement ;
- de décrire quantitativement la pénétration du faisceau ;

- et de séparer la composante du diffusé et celle du primaire.
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Fig. 11.4 Géométrie de définition des différentes fonctions dosimétriques. DSP, DSA, DSD,
correspondent a la distance source peau, distance source axe (isocentre) et distance source
détecteur (point d’intérét) respectivement. A est la taille du champ. Pour les irradiations

isocentriques : DSD=DSA Pour les irradiations non isocentriques : DSP=DSA.

IL.S. Le débit relative de la machine (output)

Le facteur d’output total (output dans I’eau) d’un appareil de traitement est
défini dans I’ICRU24 comme le rapport de débit d’exposition ou débit de dose d’un
champ donné relative a la méme quantité dans les conditions géométriques de

références (Ax, Zref), noté RDF (facteur de dose relative), Scp. ou OF (Fig. IL5).

5, (4) =D )

= (I1.10)
D(Arg'f’ Zr{:)'/')

La séparation de I’output total en facteur de diffusion dans la téte
d’irradiation, S, et le facteur de diffusion dans le fantéme, S,, a été proposée par

Holt (1970). Dans ce cas, le facteur d’output, Sy, est égale a:
Sep=Scx Sp (IL11)
Se : Il est appelé aussi output dans I’air, mesuré dans un mini-fantéme selon

les mémes conditions géométriques que le Sgp,.
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Diini- somiome(As 2,
Sc (A) = mm:—ﬁmlame( er) (II.12)
D(A'min i—fantome> Zrc:'/)

Sp : le facteur de diffusion dans le fantdme. Il est souvent estimé par le
rapport du facteur d’output (facteur de diffusion total, S¢p) et le facteur de diffusion
dans la téte de traitement (S) car la mesure de S, fait appel a des techniques souvent

difficiles a réaliser expérimentalement.

S, =2 (I1.13)

La variation dans I’output avec la taille du champ au point de référence est
fortement liée au rayonnement diffusé dans la téte d’irradiation. I dépend donc de la
structure de la téte qui varie d’une machine a ’autre. Cette variation dépend moins
des diffusions dans le patient qui sont directement proportionnelles a la surface
irradiée au point de mesure, car pour les photons de haute énergie les diffusions se
font plut6t en amont que latéralement. Ainsi, le facteur de diffusion dans la téte (Sc
ou HSF) et le facteur de diffusion dans le fantdme peuvent étre déterminé séparément

et puis leur combinaison donne le facteur de diffusion totale (facteur d’output).

iy

Fig. IL.5 : Géométrie de mesure du S, (HSF) et du Sep (RDE).
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Sp est obtenu par la relation S,=S,/S,
IL6. Caractérisation de la pénétration des faisceaux

Trois grandeurs sont utilisées pour tenir compte de la pénétration du
faisceau dans un fantdme : La dose en profondeur (PDD), le rapport tissu-fantome

(TPR) et le rapport tissu-maximum (TMR).

I1.6.1. Le rendement de dose en profondeur

Le PDD (Percentage Depth Dose) en un point de milieu est défini comme le
rapport de la dose absorbée en ce point et la dose absorbée mesurée a la profondeur
de maximum de dose & la méme distance source-surface. L’inconvénient de cette
grandeur dans la pratique clinique est sa dépendance de 3 paramétres : la distance

source-peau (DSP), la profondeur (z) et I’énergie (E) (Fig. IL.6) :

PDD(Aygy;z)=—2 o521 (IL14)
D(ADSP > ZD max )
;‘! ".,\ '/f' "t\ﬁ
DSP / \‘x\ DSP 74 \
! %
/ \ / A
/ \ / y,
‘{f H\\_L /S : : \“\,, 7
/ \ / e

Fig. 11.6 : lllustration de la maniére dont on mesure le rendement en profondeur.

I1.6.2. Le rapport tissu fantome (TPR)

Le TPR (Tissue Phantom Ratio) est Défini comme le rapport de la dose
absorbée en un point sur ’axe central et la dose absorbée en ce méme point et a la
méme distance de la source, mais & une profondeur de référence (zyf) en déplacant le

fantdme seulement sur I’axe central (Fig. I1.7).
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TPR(Apsp 2,2,5) = —spe DID.2) (IL15)
D(4ys, DSD, z,,)
/| ik
e‘{ \\ '«'f. \
| L 2
DS&det / DSdet / 5
L A ;/ &
/l “\ l il ,,/' \E e
o
{x 4 jff' :

Fig. I1.7 : Les conditions de mesure du TPR.

I1.6.3. Le rapport tissu maximum (TMR)

Le TMR (Tissue-Maximum Ration) est défini comme le TPR pour un point
de référence (zf) €gal a la profondeur de maximum de dose (zmay), (Fig. I1.8). I est
conseillé d’utiliser un point de référence loin de la région de I’équilibre électronique,
pour €limin€ la contribution des électrons de contamination, dans le cas des rayons X

de haute énergie (Le pic de maximum de dose devient plat).

TMR( Ay, 7) = — 2 Apsps DD, 2) (IL16)
D(Ays,, DSD, z,, )
Sy /\
/ \\
/ \
DSdet /’ Y DSdet
7 % N
: \ Z
1 ’f—’ \\ l Zm”{ \\ 1
/ Y it Y
,ff \\\ \

Fig. I1.8 : Les conditions de mesure du TMR.
IL.7. Séparation de la contribution du primaire et la contribution du diffusé

Les premiers systémes dosimétriques étaient basés sur la séparation de la

diffusé de la dose primaire utilisant les facteurs de diffusions qui expriment le
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rapport de la dose totale (dans le fantéme) et la dose primaire (mesurée dans 1’air).
En général, on utilise : le rapport tissu-air (TAR), le rapport diffusé-primaire (SPR),
le rapport diffusé-air (SAR) et le rapport diffusé-maximum (SMR).

IL.7.1. Le rapport tissu air (TAR) :

Le TAR (Tissue-Air Ratio) a été défini comme le rapport de la dose
absorbée en un point donné dans le fantdme et la dose due a la contribution des
photons primaires au méme point et a la méme distance de mesure source-point. La
dose des photons primaires est mesurée dans 1’air au centre d’un mini-fantdme de
masse juste suffisante pour garantir 1’équilibre électronique au point de mesure. On
peut utiliser un capuchon de build-up de la chambre d’ionisation d’épaisseur

suffisante au lieu d’un mini-fantéme pour les énergies < 4MV

Cette définition du TAR présente des inconvénients pour les rayons X de
haute énergie dus aux difficultés expérimentales pour assurer ’équilibre électronique
idéal dans I’air a des profondeurs loin de zya, car pour des épaisseurs supérieures a
0.5 mm des diffusions supplémentaires dans le capuchon ou le mini-fantdme sont
inévitables. Pour cette raison, une autre définition du TAR a été proposée (BJR
1983). Dans cette nouvelle définition, la dose primaire, c.-a.-d., la mesure dans Iair

s’effectue toujours a la profondeur de maximum (Zpax).

D
TAR(Ayy, z) = —2Apsp: DSD:2) (IL17)
Dcapuchan (ADSD’ DSD)
Source Source
k y ‘.‘ :\,
/ \
/1 \'\\ ‘(./ \\
D.SDet. , \\ D.SDet. ol A%
£ Y ¢ kY
(’f \‘S' / "& l
L 5\ . & \\ | Z
/ \ / \
/ g R // milien

Fig. IL.9 : Les conditions de mesure du TMR.

27



Chapitre 11 Parametres dosimétriques des faisceaux de photons
Yy

I1.7.2 : Le rapport diffusé air (SAR)

Le SAR (Scatter-Air Ration) décrit la dose absorbée déposée par les photons
diffusés par le fantdme. Il est calculé par la soustraction de la valeur extrapolée du
TAR pour le champ de surface nulle (A—0), RTA,, de la valeur de TAR.
L’utilisation de I’extrapolation pour représenter de la composante de la dose primaire

reste un point d’ambiguité.
SAR(Apgp»z) =TAR(Apgp,2) —TAR(A—> 0, 2) (IL18)

Une autre forme de SAR qu’on peut trouver dans la littérature est le SAR
différentiel (dSAR) par rapport au rayon du champ (distance du point central & la
bordure du champ). Cette définition est utilisée dans les techniques d’intégration sur

les champs irréguliers.
IL1.7.3. Le rapport diffusé-primaire (SPR)

Le SPR (Scatter-Air Ratio) est une notation générale attribuée aux quantités
qui définissent le rapport de la dose diffusée et la dose primaire incidente en un
point. Dans une définition récente, Bjérngard et Petti (1988) on utilise la dose due a
la contribution des photons primaires au lieu de la dose primaire incidente dans le

dénominateur.

_ SAR(Apgp,2)

SPR(Ap,,2) =
(“4p50:2) TAR(A > 0,2)

(IL.19)

I1.7.4. Le rapport de diffusion au maximum de dose (SMR)

Par analogie au SAR, le rapport de diffusion maximum (Scatter-Maximum
Ratio) est calcul€ par la soustraction de TMR au champ de surface nulle (A—0) de la

valeur du RTM a la méme profondeur et rayon du champ.

SMR(Apgp>2) = TMR(Apgp, Z) — TMR(A —> 0, ) (11.20)
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IL.7.5. Le facteur de rétrodiffusions (BSF)

Le facteur BSF (Back-Scatter Factor) est défini comme le SPR 2 la surface
du fantdme sur ’axe central, utilisé pour les rayons X de faibles et moyennes

énergies.

D( Ay, surface)

D capuchon(ADSP > u’f ace)

BSF(A)= (IL.21)

IL.7.6. Le facteur de diffusions au pic (PSF)

C’est le facteur BSF défini a la profondeur de maximum de dose (figure
IL.6). II représente le rapport entre la dose absorbée totale et la dose des photons
primaires & la profondeur de maximum de dose. D’apres cette définition, le PSF tend

a 1 si la taille du champ tend vers 0.

PSF () = —2(Aosps Zpmax) (11.22)

cap uc/lon(ADSD, sZ Dmax )

Source Source

f=DSP

Fig. IL.10 : Géométrie de mesure du PSF.,
La mesure dans I’air s effectue avec un capuchon de build-up.

I1.7.7. Le facteur de diffusions au pic normalisé (NPSF)

La mesure du PSF & partir de I’équation (II-14) ne donne pas la valeur
exacte du PSF. En réalité, utilisé le mini-fantéme ou un capuchon de build-up induit

des diffusions supplémentaires. La contribution des photons primaire ne peut étre
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mesurée exactement. Pour cette raison, on a pensé a normaliser le PSF par rapport a

une valeur du PSF de référence, afin que le rapport des deux valeurs puisse

compenser I’erreur due aux diffusions.

PSF(A)

(11.23)

IL.8. Courbes de distribution de doses
I1.8.1. Le rendement en profondeur
La courbe donnant la variation de la dose absorbée dans I’eau sur I’axe du

faisceau d’irradiation a une distance source-surface du fantdme fixe, est appelée

courbe de rendement en profondeur : PDD(z) (figure I1.7).

100 |-

80

60

404

Dose relative (%)

20

| RX 18MV.SSD 100 cm
Champ 10 cmx 10 cm
0 f : :
0 5 10 15 20 25 30 35
Profondeur (cm)

Fig., II.11 : Exemple de courbe de rendement en profondeur.

Le rendement en profondeur correspond a la variation de la dose absorbée le
long de I’axe du faisceau en fonction de I’épaisseur des tissus. Il est exprimé en

pourcentage de la dose maximum absorbée.

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.
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I1.8.2. Le profile de dose

La variation de la dose absorbée dans un plan perpendiculaire a ’axe du

faisceau et a une profondeur donnée est appelée profil latéral de dose.

Relative Dose

Fig. I1.12: Courbe de profile de dose.

On peut définir a partir de la courbe de profile de dose : la pénombre
géométrique, la taille du champ, les corrections hors axe central et la profondeur de

mesure.

I1.8.3. La pénombre géométrique

Physiquement, la pénombre est la région en bordure de champ ou la dose
change rapidement en fonction de la distance de I’axe centrale. Géométriquement, la
pénombre est la différence entre le faisceau tracé a partir du centre de la source et le
faisceau tracé a partir des extrémités de la source. La pénombre géométrique est
mesurable sur la courbe de profile de dose. La pénombre physique inclut de plus les
diffusions dans les collimateurs et leur contribution aux extrémités du champ

d’irradiation.
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Chapitre III : Généralité sur ’HSF et son influence dans le

calcule des unités moniteur

ITI.1. Définition de ’HSF

Le concept du rapport d’output dans l'air Og ou HSF (in-air output ratio, le
débit de dose dans l'espace libre, ou le débit de la fluence énergétique) a été introduit
pour caractériser la maniére dont la fluence du photon incident par unité moniteur
(ou unité de temps pour une unité de Co-60) varie avec les arrangements de
collimateur. Ce rapport augmente en raison de la diffusion accrue par la tete de

traitement, qui est ajoutée au faisceau primaire.

Cette quantité est aussi appelé, le diffusé de collimateur « collimator
scatter », et la diffusion par la téte Sy « head scatter », ces deux appellations ont été
un peu trompeuses, car elles ont souligné une seule composante du rapport d’output.

Nous avons retenu le symbole S, car il a été largement utilisé.

Il y’a trois composantes principale de la diffusion par la téte: une fraction
des photons est dispersée par la structure de la téte d’accélérateur « diffusé tete »,
une partie des photons et des électrons est rétrodiffusée dans la chambre moniteur
« rétrodiffusion » et a des tailles de champ trés faibles, une portion de la source de

rayons X est obscurcie par le collimateur.

Le rapport d’output dans l'air S; est défini comme le rapport de kerma de
collision primaire dans I'eau, K, par unité moniteur (M) entre un champ arbitraire
défini par le collimateur et le champ de référence 8 méme profondeur (profondeur de

référence) dans un mini fantdme 3]

_ _Kp @Azrep)/M (IIL.1)
€ Kp(Arsfizref)/M
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Ol A est la taille du champ défini par le collimateur, et Arr est le champ
défini sous les conditions de référence, il est habituellement de 10 x 10 cmz, et Zref
est la distance source-détecteur de référence (DSA), généralement, elle est égale a

100 cm.

Dans les cas ol les mesures sont effectuées en hors axe (X, y), Sc défini dans

I'équation précédente peut étre complété comme suit B3I,

= Kp (4;x,9.2ref) /M (I1L.2)
Kp(Arefixy Zref)/M

c

I11.2. Influence de la téte d’irradiation sur I’output

Différentes approches ont été étudiées pour obtenir les données de
caractérisation du faisceau pour le calcul de dose. La méthode de Monte Carlo est
utile dans l'analyse de différentes composantes du rapport d’output. Une approche
pratique qui évite la manipulation de I’ensemble de phase de données spatiales vastes
consiste & utiliser le modéle de «multi source», cette approche a été mise en ceuvre
pour Varian, Siemens, Elekta, et d'autres accélérateurs cliniques et les paramétres du
modéle peuvent avoir clairement une interprétation physique. Les modéles de
sources multiples supposent que les particules dans un faisceau de radiothérapie sont
créés par différentes sources secondaires représentant les contributions majeures des
composants d’un accélérateur clinique. Par exemple, Le point de source de photons
représente les photons directs de la cible, une source étendue et extra focale des
photons représente les photons diffusés par le collimateur primaire, le filtre égaliseur
et la chambre d'ionisation, et une source étendue d'électrons représente les €lectrons
de contamination. Le modéle de source peut avoir différentes géométries de source
secondaire pour différents modéles des accélérateurs linéaires mais la
paramétrisation du modele est essentiellement générée pour les accélérateurs

cliniques couramment utilisés.
I11.2.1. Photons diffusés par le filtre égaliseur et le collimateur primaire

Les mesures par simulations Monte Carlo et les modéles analytiques ont

tous mis en évidence le role du filtre égaliseur et le collimateur primaire, d'agir
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comme une source de diffusion qui peut contribuer par 12% aux photons de sortie.
Puisque le filtre égaliseur est a la fois situé au dessous de la cible, son rayonnement
sera porté a l'extérieur du collimateur du faisceau ou il sera dominant puisque la
contribution de la fuite par le collimateur est faible. Le modale du diffusé permet de
prédire correctement le S, a des points hors axe ainsi de prédire avec précision la
dose & ces points. Des données expérimentales récentes confirment que la variation
dans les valeurs de S, peut atteindre 2% hors axe. Les mesures suggérent que la
variation des photons diffusés par la téte aux points hors axe est plus complexe
qu'une distribution gaussienne simple et nécessite deux sources gaussiennes au lieu

d’une seule pour décrire correctement la distribution.
II1.2.2. Photons diffusés par le filtre et le compensateur

A des structures plus proches de la cible, les filtres en coin ou les filtres
compensateurs représentent une source de diffusion tres importante pour les
faisceaux cliniques. La présence d'un filtre en coin augmente la fraction de "diffusé

tete" des photons et ainsi la valeur de S, pour les photons X de haute énergie.

II1.2.3. Diffusé de collimateur et fuites

Les collimateurs jouent un réle tres important dans la définition de la
diffusion par la téte qui inclut la cible, le collimateur primaire et le filtre égaliseur. La

fuite des photons a travers les machoires est généralement inférieure a 0,5%.

II1.2.4. Rétrodiffusion vers la chambre moniteur

La rétrodiffusion dans la chambre moniteur a été étudice par une variété de
méthodes expérimentales. La fraction du signal de rétrodiffusion b =M,/ M, a été

modélisé par Ahnesjo et al.

II1.2.5. Effet de la Source obscurcie

Pour les arrangements de collimateur les plus petits (généralement
inférieures & 2x2 cm?), la source réelle des rayons x est partiellement masquée par
les machoires du collimateur conduisant 4 une réduction substantielle de I’output. Le

Sc est réduit a zéro lorsque les machoires du collimateur sont complétement fermées.
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L'effet de la source obscurcie domine le rapport d’output en radiochirurgie
stéréotaxique utilisant un accélérateur linéaire et un gamma knife. Dans ce cas, il est
important de considérer une réduction d’output supplémentaire par la perte de

I'équilibre électronique latéral et l'irradiation partielle du détecteur.
II1.3. Model de diffusé téte

La fluence énergétique provenant de la téte d'un accélérateur de
radiothérapie pour un point dans l'air peut étre séparée en quelques sources
importantes. En principe, la fluence d'énergie par unité moniteur peut étre exprimée

comme suit ! :

1:[)tot — lpp+"l’e+1l’c+¢m (III3)
UM¢ot UMp+UMe+UMC+UMm

Ou le numérateur représente la fluence énergétique pour atteindre le point
d'intérét et le dénominateur représente le signal du moniteur. Les indices p, e, ¢, et m
représentent la source primaire, la source extra-focal, la source de collimateur, et la
contribution du rétrodiffusion vers le moniteur, respectivement. Ce rapport est
généralement normalisé par rapport & une géométrie de référence (champ 10 x 10

cm?), et désigné comme le facteur d’output dans 1'air (OF ).
II1.3.1. La source primaire

La cible des rayons X a été considérée comme une source ponctuelle, ce qui
signifie que la contribution primaire y, n'est pas affectée par les collimateurs
secondaires, mais dépend uniquement du point de calcul. Le signale primaire des
unités moniteur MU, n'est pas affectée par les collimateurs secondaires car ils ne

sont pas situés entre la cible des rayons X et le moniteur.
IIL.3.2. La source extra-focale

Les variations de la contribution de la source extra-focale sont généralement
considérées comme les principales causes de la dépendance entre la taille du champ
et I’OF,;.. Ici la source extra-focale représente tous les photons diffusés entre la cible

des rayons X et les collimateurs secondaires. Cependant, dans la pratique le
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collimateur primaire et le filtre égaliseur sont les principaux contributeurs. Afin
d'obtenir une distribution qui limite bien la source extra-focale, mais offre également
une possibilité d'intégrer facilement les champs rectangulaires sur la source avec une
grande précision, on la décrit comme une distribution triangulaire avec une base
carrée, c'est a dire une pyramide. La base de la pyramide a été fixée a la méme zone
que le cercle englobant la taille maximale du champ carré, a la position de la source
extra focale d.. Par conséquent, le cté e de la source extra-focale peut étre calculé

comme [SJZ

= a (I11.4)
e = \/; . FSmax- F;

Ou FS;x est la taille maximale du champ a l'isocentre.

Cette source a la méme orientation que le collimateur secondaire

indépendamment de I'angle de collimateur.

La raison de la dépendance de I’OF,; a la taille de champ est que les
collimateurs secondaires & un moment donné commencent & obscurcir la source des
photons extra-focaux comme on le voit du point de calcul. La position du collimateur
ou cet effet se présente est décrite par la relation entre le point de calcul,
I'emplacement des collimateurs secondaires, la position et taille de la source extra-

focal.

Source extra-focale

<

o,

iNo

1S,

RETITES

Fig. IIL1 : Illustration schématique de la téte d’un accélérateur.
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Les distances de la cible aux éléments respectifs sont prises en compte dans
le modéle (e = la source extra-focale; mc¢ = chambre moniteur; u = le collimateur
supérieure; I = le collimateur inférieure; iso = isocentre). La base e; de la pyramide
correspondante & la source extra-focale e projetée sur le plan d’isocentre dans le sens
du collimateur inférieur. Elle est basée sur la taille maximale du champ FSpax.

diso—d1 @ (HIS)

81 = e. F
diso—de dj

Le calcul de e, correspondant & la machoire supérieure, est analogue.
L'avantage de cette méthode est que la taille du champ dans le plan d’isocentre,

révéle une partie de la source extra-focale qui est visible a partir du point d’isocentre.

Toutefois, lorsque le point de calcul sé trouve ailleurs, une transformation
doit étre effectuée. Cela signifie que le champ réel dans le plan d’isocentre X1, Xa,
Y1, Y2) est converti en un nouveau champ virtuel (Xiy, Xay, Yiv, Y>y) qui est utilisé
pour lintégration sur la source extra-focale. Dans la pratique ce champ virtuel
représente exactement la méme partie de la source extra-focale si le point de calcul
aurait ét¢ situé au point d’isocentre. La premiére étape pour calculer les points qui ne
se trouve pas dans le plan d’isocentre, c.-a-d. z # 0, est d'utiliser le calcul actuel des
cordonnées (X, y, z) pour I’obtention de quatre nouveaux coordonnées virtuelles (x1y,

X2y, Y1vs Y2v), chacune associée & I'un des quatre collimateurs secondaires.

La figure (IIL.1) montre comment la coordonnée virtuelle x;, associé a la

méchoire X peut étre définie par I

X ) _diso=dy ‘ (11L.6)

X X+ (
w = 1 dtso_dr'z

dlSO

Le calcul est analogue pour X2y, y1v, €t Yay.

On note que I’équation (II1.4) n'est valide que si le collimateur X; est l'un
des plus bas collimateurs secondaires. En utilisant les quatre coordonnées virtuelles
(X1vs X2v, Y1vs Y2v) la prochaine étape est de convertir les quatre positions actuelles du

collimateur (X1, Xa, Y1, Y2) dans les quatre positions virtuelles Xivs Xavs Yivs You)
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qui correspondent au champ valable si le point de calcul aurait coincidé avec le point

d’isocentre. Pour la méchoire X, ¢a peut étre fait selon I'équation ©';

d;i di—d
Xip = X; = 1, B0 Aante a7

Si x1y = 0 donc Xjy = X, le calcul est analogue pour Xy, X3y, Xay.
Utilisant cette méthode il est possible de déterminer la surface visible de la

source extra-focale pour touts les champs rectangulaires, symétriques ou
asymétriques qui respectent I’isocentre.

i d
La source extra focale A

Collimateur o

d.

150

\

1

1

1

1

{

i

! :

| Point de
i
\ calcule
1

Plan de I’isocentre

Fig. I11.2 : Illustration de la transformation des champs Virtuels (mdchoire X,) pour un

point de calcul arbitraire.

Les premiéres coordonnées virtuelles dans le plan d’isocentre (X1v) sont

déterminées & partir des positions actuelles des collimateurs secondaires Xjy) et le
point de calcul (x, z). Les positions actuelles du collimateur (X1) sont ensuite

transformées en des positions virtuelles (Xyy), correspondant au champ valide si le
point de calcul coincide avec I'isocentre.
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La prochaine étape dans le calcul de . consiste & intégrer le champ sur la
source extra-focale, c.-a.-d. que l'intégration peut étre réalisée sur une pyramide avec

une base de surface carré égale a l'unité. L'intégration est évaluée séparément pour

chaque quadrant du champ.
L’intégration totale de la source extra-focale E est donnée par :

E(le XZw X3v1X4-w) = E1,1 (Xlw Ylv) + E1,2 (le YZv) iy E2,1 (X2w ylv) =% EZ,Z (XZW y2v)
(11L.8)

E comprend l'effet protecteur de la source extra-focal mais ne tient pas
compte de la variation de la distance & la source au moment de quitter le point
d’isocentre. Dans ces cas, on applique la correction par la loi de I’inverse du carré
lorsque la contribution de I'ensemble extra-focale est attribuée a 1'axe du collimateur

a la distance d. de la cible.

e le, (=1)
L~ N B i
o B W
& 4, s o ol oWk D) e SN
::‘ 2% Eli . Vau/ey,

A

Fig. II1.3 : Illustration de la source de la diffusion extra-focale et le systeme de

coordonnées.

La zone visible de la pyramide, est utilisée pour déterminer la contribution
de la diffusion extra-focale, elle est indiquée comme hachurée. On note que les

positions du collimateur (virtuels) sont normalisées a la base de la pyramide.
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La dépendance angulaire de la diffusion extra-focale n'est pas incluse dans
l'intégrale. Cet effet peut étre trés important, en particulier pour les photons de haute
énergie. Par conséquent des facteurs de correction multiplicatifs ont été appliqués
pour la dépendance angulaire sur la section de diffusion et la perte de I'énergie par la
diffusion Compton. Les facteurs de correction angulaire, appelée ici cang () ont été
dérivés de 1'énergie nominal du faisceau (MeV) et un angle de diffusion moyenne
¢ qui correspond a I'angle entre une ligne de rayonnement (Vcen) délivrée par la
cible des rayons X vers le point central de la surface visible de la source extra-focal
(Xe, Ve, de) et une ligne de rayonnement (Vealc) @ partir de ce point central au point de

calcul (X, y, z) comme il est montré sur la figure (IIL.4).
Donc la contribution extra-focale ye peut étre calculée comme :

(IIL.9)

(diso_de)2 Iy
Ye = kzl)e'E Cang (®)

" X2+Y2+(Diso—de—2)?

Conformément au signal de 1'unité moniteur principal MU, le signal d’unité

moniteur extra-focal MU, n'est pas affecté par les collimateurs secondaires.

Surface visible dans le
plan extra focale

L’isocentre

Fig .I11.4 : Nllustration de I'angle de diffusion extra-focale ¢ , elle est définie comme I’angle

entre (V..,) et passant par le point central de la zone visible de la source extra-focal et (V,q).
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II1.3. La source du collimateur

La contribution de la diffusion provenant des collimateurs secondaires a été
modélisée comme étant proportionnelle i la longueur des bords du collimateur
irradiés, projetée sur le plan de I’isocentre. Cette source peut étre décrite comme une

source isotropique linaire dans le plan du collimateur.

Ve se calcule selon ’équation qui est valable pour n'importe quel point dans
le champ. ky. est une constante décrivant la fluence énergétique, par rapport a iy
dans la géométrie de référence, atteignant le point d’isocentre sur les bords de

collimateur par le périmétre du champ au niveau de I'isocentre :

- (diso—d ')2 (HI 1 O)
Ve = kye. 2(X; + X, + X, +X4)'m
La partie du signal qui vient par les collimateurs secondaires, MU, se

calcule par :
MU, = kyy,.MC(X1,X2,Y1, Y2) (IIL11)

Ou kmue est une constante déterminée dans la mise en ceuvre du modéle
pour chaque faisceau de photons et MC (X1, X2, Y1, Y2) décrit la géométrie de la
téte de traitement résultante des signaux de moniteur par la rétrodiffusion dans les
collimateurs secondaires. MC (X1, X2, Y1, Y2) est définie comme la zone irradiée
des faces supérieures des collimateurs, projetée vers le plan d’isocentre, divisée par
la distance entre la surface arriére de collimateur correspondante et la chambre

moniteur.
I1I.4. Formalismes de calcul des unités moniteur

Le calcul de temps de traitement revient au calcul du débit de dose au point
d’intérét. En routine clinique, le débit de dose peut €tre déterminé de différentes
fagons : Il y a trois formalismes principaux pour le calcul de la dose par unité

moniteur en tout point du fantdme.
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IIL.4.1. Formalisme de la dose par fluence

En principe la dose est proportionnelle a la quantité de rayonnement a
laquelle le patient est exposé. La dose peut, alors, étre calculée a partir de la fluence
energétique, y. Pour un champ de taille A et en un point (x, y, z) dans le fantome,

I’expression de la dose par unité moniteur est [} [1:

D(A,x,y,z) — Wcal(Acal’xcal’ycal’zcal) d
UM UM '

(4,x,y,2) (IIL.12)

Ou : weq est la fluence énergétique a la géométrie de référence.

l//cal (Acal’ xcal’ yml’ Zml) — l:D(Aml’ xcal’ ycal> Zml)] X I:Wcal (Ac'al’ xr:al’ ycal’ anl)]
UM UM Mesuré D (Acal 5 xcal sy cal> Z cal ) Calculé

(II1.13)
Ou D (A, X, y, z) est la dose par fluence énergétique incidente.

II1.4.2. Formalisme de la dose par Kerma incidente

Il convient aux systémes dosimétriques basés sur la séparation du primaire-

diffusé. L’expression de la dose par Kerma primaire est donnée par [+ [©!;
D
T (4,x,,2) =1+ SPR(4,x,y,z) (II1.14)

Ou SPR est le rapport de la dose diffusée et la dose primaire.

K est le Kerma incident. Il est donné par :

K=foy
P (IIL15)

La dose par unité moniteur est donnée alors par :

D(Arxay’z) =[K(Aml’xml’ycalﬁzml)] X k(A’x’y’Z)
UM UM Mesuré k(Aml’xcal’ yml’zcal)

] S, (A)I+SPR(A,x,y,z))
calculé

(IIL.16)
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II1.4.3. Formalisme empirique de dose 2 la dose (donné par PESTRO)

Le groupe de travail de la société européenne de la radiothérapie (ESTRO) a
développé un formalisme de calcul d’unité moniteur ou temps de traitement pour les
faisceaux de photons de haute énergie. Les €quations de calcul d’'UM établies
tiennent compte de tous les effets physiques possibles qui peuvent avoir une
influence sur la dose délivrée en un point donné. Ainsi, ce formalisme englobe toutes
les situations de traitement possibles: faisceau isocentrique ou non, champs

rectangulaires, champs irréguliers et présence de filtres en coin.

Pour le calcul manuel des unités moniteur, le formalisme utilise les

recommandations suivantes :

- La mesure du débit de référence de la machine se fait 3 une profondeur de
référence (zy) loin de la profondeur de maximum de dose (Zmax) pour éviter

les incertitudes liées a la contamination en électrons a cette profondeur.

- La séparation de ’output de la machine en : facteur de diffusion dans la téte

de traitement (S;) et le facteur de diffusion dans le fantdme (Sp).

- L’utilisation des mesures en mini-fantéme et des mesures dans un fantdme

large pour le calcul des facteurs d’output.

Le principe est de calculer la dose par unité moniteur en utilisant le
minimum de fonctions dosimétriques possible. Ceci est obtenu en variant les
paramétres de la dose un par un et le résultat sera un produit de facteurs de correction

de la variation de chaque paramétre jusqu’a arriver 2 la situation de référence [© :

D(situationl)  D(situation2)

D(A4,x,y,z) _ UM " UM . " D(géom.. calibration
UM D(situation2) D(géom.. calibration UM
UM UM (11L.17)
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Chapitre IV Matériels et méthodes

Chapitre IV : Matériels et méthodes

IV.1. Introduction

Ce chapitre est consacré a la description de tous les outils de mesures
utilisés au cours de la réalisation de ce projet. Ces outils sont les suivants : les
appareils d’irradiation qui sont I’accélérateur linéaire Varian 1800 et ’accélérateur
linéaire Siemens Primus, la chambre d’ionisation Farmer PTW, les mini fantdmes
en: PMMA, eau solide, cuivre, aluminium et en cerrobond ; les capuchons de
buildup en : cuivre, laiton et en cerrobend et les filtres en coin de : 15°, 30°, 45° et
60°. Aussi, une description des méthodes de mesure de diffusion par la téte, de
I’influence du matériau de mini fantdme sur le HSF et la méthode de paramétrisation

de ’HSF.

IV. 2. Matériels

IV.2.1. Appareil d’irradiation

Deux accélérateurs sont utilisés pour la réalisation de ce travail : le premier
est celui disponible au niveau du service de radiothérapie du Centre Pierre et Marie
Curie (CPMC) d’Alger (Varian Clinac). Le deuxiéme est celui du Centre Anti-

Cancer d’Oran (Siemens Primus).
IV.2.1.1.Accélérateur linéaire Varian Clinac 1800

C’est un accélérateur linéaire médical de type VARIAN CLINAC 1800
(Fig. IV.1) (Varian Associates, Palo Alto Californie), 2 ondes stationnaires. Cet
accélérateur fournit deux énergies en mode photons (6 et 18 MV) et cinq énergies en
mode électrons (6, 9, 12, 16 et 20 MeV). Cinq applicateurs sont fournis par le
fabricant possédant des ouvertures carrées définissant des tailles de champs de 5x5,
10x10, 15x15, 20x20 et 25x25 cm® & une distance source-axe de 100 cm.
L’accélérateur fonctionne avec un débit de dose variable allant de 80 a 400 UM/mn

(par incrément de 80 UM/mn).
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IV.2.1.2. L’accélérateur linéaire Siemens Primus

C’est un accélérateur de type SIEMENS PRIMUS (NJ, USA) a ondes
progressives (Fig. IV.1). Il fournit deux ¢nergies en mode photons (6 et 18 MV), et
six énergies en mode électrons (6,9, 12, 15, 18 et 21 MV). 11 a cinq applicateurs, un
applicateur circulaire de 5 cm de diamétre et quatre applicateurs carrés définissant
des tailles de champs de 5x5, 10x10, 15x15, 20x20 et 25x25 cm> a une distance
source-axe de 100 cm. De plus, I’accélérateur Primus est €quipé d’un collimateur
multi-lame de 82 lames. L’accélérateur fonctionne avec un débit de dose variable en
mode photon (300 et 500 UM/mn) et un débit constant de 300 UM/mn en mode

électron.

Fig. IV.1. Illustration des deux accélérateurs lindaires (de CPMC) utilisés dans I’étude :

Varian Clinac1800 et le Primus.
IV.2.2. Mini-fantémes et capuchons de buildup

La mesure des HSF a été effectuée dans un mini-fantdme a une profondeur
de 10 cm et une SSD de 90 cm (figure IV.2) avec un capuchon de buildup & une DSA
de 100 cm. Pour cela, nous avons utilisé des capuchons de buildup de et des mini-

fantdmes de formes et de matériaux différents.
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Le mini fantdme doit étre constitué de préférence d’un matériau équivalent-
eau, comme le PMMA et I’eau solide, mais peut aussi étre constitué d’un matériau de
numéro atomique Z élevé. Les matériaux des mini-fantdmes utilisés dans le présent
travail sont reportés dans le tableau (Tab. IV.1) avec leurs densités et leurs diamétres.
Les mini-fantdbmes recommandés pour les mesures de S, doivent étre de forme
cylindrique et avoir une épaisseur de la face supérieure ou égale a 3 cm. Le diamétre
intérieur du mini-fantdme est égal au diamétre externe du détecteur. La hauteur, doit
étre suffisamment importante pour couvrir le volume sensible du détecteur.
L’épaisseur de la paroi latérale doit étre suffisante pour garantir ['équilibre

électronique.

Tab. IV.1 : Différents matériaux de mini fantdme et de capuchon buildup avec ses

densités utilisées dans ce projet

Matériau Densité Diamétre
(g cm”) (cm)
Virtual Water 1.040 3
PMMA 1.2 4
Aluminium 2.7 2
Laiton 8.51 2
Cuivre 8.93 2
Cerrobend 9.4 2

R AR

Fig. IV.2 : Quelques mini-fantémes recommandés pour la mesure du HSF (PMMA, plomb,

aluminium, cuivre)
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L'épaisseur de la paroi du capuchon de buildup a été choisie pour s'adapter &
une faible énergie ou une haute énergie (entre 4 et 18 MV). Trois capuchons de
différents matériaux sont utilisés dans ce travail (les densités sont portées au tableau
IV.1) ont les mémes épaisseurs radiologiques au sein des deux groupes d'énergie,

ainsi que I'égalité des dimensions supérieures et les parois latérales.

. Fig. IV.3: Capuchons de buildup en cuivre

I1V.2.3. Chambre d’ionisation

Les mesures ont été effectuées avec une chambre d’ionisation cylindrique
étanche de type Farmer (PTW 30013) connectée & son électrométre de type PTW
UNIDOS. Le volume sensible de la chambre est de 0.6 cm” et la charge est crée dans

le volume sensible par les électrodes sous une tension de 400 V.

Fig. 1V.4 La chambre Farmer dans un mini fantéme en PMMA.
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IV.3. Méthodes
IV.3.1 Mesure du HSF

Le facteur de diffusion de la téte d’irradiation (Head Scatter Factor) est
mesuré pour différentes tailles de champs carrés et rectangulaires sur I’axe central et
a différentes positions hors-axe (champs asymétriques). La source majeure des
diffusions dans la téte est le filtre égaliseur. Le HSF est mesuré dans un mini-
fantdme a une profondeur de 10 cm et une DSP de 90 cm (Fig. IV.5) pour des
champs carrés et rectangulaires en fixant un coté et en faisant varier I’autre et vice
versa. Toutes les lectures sont normalisées a la valeur du champ de référence 10x10
cm’®. Le HSF est aussi mesuré avec un capuchon de buildup. Dans ce cas, le point
effectif de mesure de la chambre est placé & I’isocentre de telle sorte que la distance

source-chambre soit égale a 100 cm.

Dans la paramétrisation du HSF pour les champs rectangulaires, nous avons

utilisé le formalisme du carré équivalent.

SCD =100 cm

\I dref y

[
)

Fig. IV.5 : Dispositif expérimental pour la mesure des facteurs HSF.
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M

IV.3.2. Influence du matériau de mini fantdme et de capuchon de buildup sur le

HSF

Deux méthodes principales ont évoluées pour la mesure de la diffusion par
la téte. La premiére utilise un capuchon de buildup de matériau de Z élevé, tel que le
laiton ou le cuivre et la deuxiéme est basée sur I'utilisation d’un mini-fantdme

cylindrique ou carré.
IV.3.2.1. Mesure du HSF en utilisant des mini-fantomes de différents matériaux

Pour avoir des valeurs représentatives du facteur Sc, la contamination en
électrons doit étre éliminée lors de la mesure. A cet effet, une épaisseur suffisante
devrait entourer le point effectif de mesure de la chambre. On note ici que les
dimensions latérales du milieu de mesure ne doivent pas générer une contribution
importante de diffusé qui perturbe la mesure de la dose dans I’air. C’est pour cela
que la géométrie du mini-fantdme est importante pour la mesure de la dose dans Iair.
Van Gasteren et al (1991) ont proposé une géométrie cylindrique de mini-fantdme
orientée coaxialement avec le faisceau pour éliminer les électrons de contamination.
Ils ont montré que la mesure du facteur S est meilleure avec les mini-fantomes
cylindriques fabriqués de matériaux équivalents a I'eau. Dans ce cas, le diamétre du
mini-fantdme devrait étre compris entre 3 et 4 cm maximum. Cette géométrie rend
difficile la mesure du facteur S; pour des tailles de champs inférieures a 3x3 cm’.
Afin de réduire les dimensions latérales du mini-fantdme sans compromettre
I’équilibre électronique latéral, des mini-fantdmes fabriqués en matériau de Z élevé
sont utilisés pour la mesure du facteur S. I’utilisation de ce type de matériau comme
milieu de mesure peut induire une augmentation du rayonnement diffusé qui fausse
sa mesure. C’est pour cette raison que nous avons entrepris 1’étude de la variation du

facteur Sc avec des mini-fantdmes de différents matériaux (voir tableau IV.1).

Les mini-fantdmes, de différents matériaux (densité différente) utilisés dans
cette étude sont tous cylindriques (de forme cylindrique coaxiale). La chambre
d’ionisation de type Farmer a été placée & l'intérieur du mini-fantdme avec son axe
paralléle a ’axe central du faisceau. Le centre de la cavité de la chambre a été placé a

I'isocentre, a une profondeur de 10 cm dans le mini-fantdme (Fig. IV.6). Nous avons
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effectué la mesure du facteur HSF pour les deux faisceaux de photons 6 et 18 MeV
de ’accélérateur Siemens Primus pour des tailles de champs carrés de 3x3 a 40x40

cm” et pour une DSP de 100 cm.

Afin d’éliminer la rétrodiffusion par la table de traitement, le mini-fantdme
avec la chambre ont été placés sur un support de Styrofoam (matériau équivalent-air)

de 40 cm.

100 mm

259 mm

536 mm

Fig. IV.6 : Géométrie d’irradiation : la chambre d’ionisation dans un mini fantéme
i

ceylindrique coaxiale a la profondeur de 10 cm.

IV.3.2.2. Mesure de ’HSF utilisant des capuchons Buildup

Nous avons réalisé des mesures dans [’air pour déterminer le S; en utilisant
trois capuchons de buildup différents pour assurer I’équilibre électronique (Fig.
IV.7). Les matériaux utilisés incluent le cuivre, le laiton et le cerrobend. La
couverture en matiére équivalente eau ne convient pas généralement pour les petites

tailles de champ. Plusieurs auteurs ont étudié l'influence du matériau du capuchon

buildup sur la mesure de S..
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Afin d’éliminer la rétrodiffusion par la table de traitement, le mini-fantdéme
avec la chambre ont été placés sur un support de Styrofoam (materiau €quivalent-air)

de 40 cm.

7
|

Fig. IV.7: Illustration du dispositif de mesure de I’'HSF utilisant un capuchon buildup

IV.3.3. Contribution du filtre en coin 2 la diffusion par la téte

Les filtres en coin représentent une source de diffusion trés importante pour
les faisceaux cliniques. La présence d'un filtre en coin augmente la fraction de

"diffusé par la téte" des photons et ainsi la valeur de Se.

Dans ce travail nous avons étudié I’influence du filtre en coin sur le faisceau
de sortie et sa contribution a la diffusion par la téte. Pour cela, nous avons irradié la
chambre dans le mini-fantdme a la distance DSA de 100 cm par les faisceaux de
photons de 6 et de 18 MeV, de I’accélérateur Varian 1800, pour des champs carrés
avec des filtres de 15°, 30°, 45°, et 60°. La géométrie d’irradiation est montrée sue la

figure (Fig. IV.8).

Source F S -
|
i
I
: i
Filtre égalisateur <l i
La chambre moniteur i } 1 J i
: y
. . ;" Z i B4 ‘/
Filtre en coin W T

i

H
b

i
t

JS=100 cm

Détecteur

Fig. IV.8 : lllustration de la géométrie d’irradiation avec un Jiltre en coin
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IV.3.4. Variation de PHSF en fonction de la taille du champ et de la distance

hors-axe pour les champs asymétriques

Dans le cas d'un faisceau collimaté de fagon dynamique, comme dans
PIMRT, limportance de la diffusion de la téte hors axe augmente. Le temps
d'irradiation globale au cours duquel les photons diffusés par la téte contribuent a la
dose est long par rapport au temps d’irradiation directe. Les photons diffusés par la
téte (et les fuites) peuvent maintenant ajouter une dose importante hors I’axe centrale
du faisceau. Les photons diffusés par la téte contribuent également avec une grande

fraction a la dose a l'intérieur de la zone traitée.

Nous avons étudié comment la diffusion par la téte varie avec la position
hors I’axe centrale du faisceau de photons de haute énergie pour des champs carrés et
rectangulaires. Nous avons pris cinq positions hors- axe : 2.5, 5, 7.5, 10 et 12.5 ¢cm
pour lesquelles nous avons mesuré les doses pour différentes tailles de champs carrés
et rectangulaires. Dans un premier temps, nous avons normalisé les mesures par
rapport & la dose dans I’air correspondant a la taille de champ de 10x10 cm?® a la
méme position hors axe :

HSF1 = Zosymd) (IV.1)

Lasym(10)

Par la suite nous avons normalisé ces doses par rapport 4 la taille de champ
de 10x10 cm? symétrique (sur I’axe central).

HSF2 = 2esymi4) IV .2)

Lsym(10)
Pour la paramétrisation, nous avons calculé g qui est le facteur de proportionnalité,
le rapport 1/a a €été calculé et tracé en fonction de I’offset. Le facteur ¢ est donné par

I’équation suivante :

a = HSF, /HSF, v .3)
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Chapitre V : Résultats et discussion

V. 1. Introduction

Ce chapitre est consacré a la présentation et a la discussion des différents
résultats expérimentaux obtenus. Nous avons étudié la contribution des filtres en coin
au faisceau d’output, ainsi I’influence du matériau de mini fantéme et du capuchon
build-up sur ’HSF, puis nous avons essayé de paramétrisé le facteur de diffusion par
la tete et d’étudier sa variation en fonction de la taille du champ et de la distance hors

I’axe centrale du faisceau.

V.2. Influence du matériau du mini-fantome et du capuchon build-

up sur la mesure du HSF

V.2.1. Mesure du HSF utilisant différents matériau de mini fantdme

La mesure du facteur HSF & I’aide d’un mini-fantéme requiert que celui-ci
doive remplir certaines conditions géométriques pour que I’HSF soit représentatif de
la mesure du rapport de doses dans I’air. La premiére condition est que la mesure de
la dose dans I’air (due aux diffusions par la téte d’irradiation) ne doit pas étre
affectée par la contamination en particules chargées du faisceau de photons. La
seconde en est que le point de mesures doit étre entouré d’un minimum de matiére
pour garantir I’établissement d’un équilibre électronique latéral. Dans le cas de
matériaux équivalents-eau, ceci se traduit en un diamétre du mini-fantdéme compris
entre 3 et 4 cm. Des mini-fantdmes fabriqués avec un matériau de Z élevé peuvent
étre utilisés pour la mesure du facteur HSF. Toutefois, cette utilisation peut induire

une augmentation de diffusion qui fausserait la mesure d’HSF.
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Fig. V.1 : Courbes du HSF obtenus dans les cing matériaux de mini fantéme, pour les

Dphotons de 6 MV.

Les figures VL1 et VI.2 montrent les variations des facteurs HSF mesurés

dans cinq mini-fantdbmes de matériaux différents (PMMA, Virtual Water,

Aluminium, Cuivre et Cerrobend) pour des tailles de champs carrés variant de 3x3 a

40x40 cm® pour les faisceaux de photons de 6 MV et de 18 MV, respectivement,

délivrés par I’accélérateur linéaire Siemens Primus.

(b) X: 18 MV
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Fig. V.2 : Courbes du HSF obtenus dans les cing matériaux pour les photons de 18 MV.
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Nous remarquons que les valeurs du HSF mesurées dans différents milieux,
pour un faisceau de 6 MV, sont pratiquement similaires et que les variations entre ces
valeurs restent globalement < 1.5%. La variation maximale a été observée pour une
taille de champ de 40 x 40 cm?. Par ailleurs, la figure (V.2), montre qu’il y’a des
différences entre les HSF mesurés avec les différents matériaux par rapport a I’HSF
mesuré en PMMA (1.2 g cm™) et en eau solide (1.040 g cm™) qui sont des matériaux
de propriétés radiologiques prés de l'eau, donc, ’HSF diminue avec l'augmentation
de Z (I’aluminium, le cerrobond et le cuivre). A la profondeur de 10 g cm™ et la taille
du champ 40 c¢m, on peut faire la différence entre les HSF mesurée dans les quatre
matériaux par rapport a celui mesurée dans le PMMA pour les photons de 6 MV et

18 MV.

Les différences observées pour les grandes tailles de champs, résultent du
fait qu’avec I’augmentation de la taille du champ, I’énergie effective du faisceau
diminue. Cette diminution est plus importante pour le faisceau de photons de 18 MV
que pour le faisceau 6 MV. Par conséquent, I’atténuation du faisceau dans le milieu
augmente et du moment que celle-ci est fonction du numéro atomique, nous

observons des variations dans les valeurs du HSF pour les grandes tailles de champs.

Les mini-fantdbmes de faible Z (Aluminium, PMMA, Virtual Water) sont
généralement recommandés, parce que la conversion de la fluence d’énergie des
photons en kerma dans l'eau dépend du coefficient d'atténuation. Une exigence de
cette approche de la mesure de S est que les bords du champ d’irradiation doivent
dépasser les dimensions latérales du mini fantéme. L'ampleur des différences
produites par le mini-fantdme fait d’un matériau de Z élevé (Cu, cerrobond)
augmente avec la taille du champ. Ces écarts sont faibles pour les arrangements de
collimateur de moins de 3 x 3 cm?, mais supérieur & 1% pour un champ de 40 x 40
cm®. En comparant les mesures de S dans les quatre mini-fantomes aux mesures
dans le mini fantdbme en PMMA, aucune différence n'est apparue pour les petites
tailles du champ. Donc pour les petites tailles du champ (¢ <4 cm), les mini-fantémes
en matériau de densité éléve (comme le cuivre et le cerrobond) peut €tre utilisé.
Toutefois, l'introduction du matériau de Z élevé change la réponse puisque le

détecteur est exposé a la fluence des particules chargées libéré dans le matériau de Z
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¢levé. Ainsi la valeur mesurée peut s'écarter de la valeur réelle de S.. Toutefois, il est
souvent souhaitable d'utiliser des mini-fantdmes de petites dimensions pour des
mesures dans les petits champs, tout en conservant une épaisseur suffisante pour
I'équilibre électronique et pour éliminer les électrons de contamination. Avec des
soins appropriés, on peut définir une gamme des arrangements de collimateur ot le

mini-fantdme de Z élevé peut étre utilisé pour déterminer le S..

V.2.2 Mesure de ’HSF utilisant différents matériaux de capuchon build-up

Les trois matériaux des capuchons utilisés donnent & peu prés les mémes
valeurs d’HSF en fonction de la taille de champ pour un faisceau de 6 MV (figure
V.3), ce qui implique que les épaisseurs ont été bien choisies en fonction de la
densité pour éliminer les électrons de contamination qui perturbent la lecture et la

mesure d’HSF

1,060
1,040 ‘
1,020
1,000 g3

0,980 i
9,960 . + Capuchon: brass

HSF

0,940 # Capuchon: Cuivre
0,920 o
0,900 |-
0,880

. Capuchon: cerrobend

0 10 20 30 40 50

Taille de champ

Fig. V.3 : Facteur HSF mesuré pour trois matériaux de capuchon. Energie 6 MV

La méme remarque a été faite pour les photons de 18 MV (figure V.4), les
capuchons sont faits des matériaux de Z important et avec des épaisseurs suffisantes
pour éliminer la contamination par les électrons. Pour les matériaux de faible Z, les

¢paisseurs requises pour les parois des capuchons peuvent devenir importante. Ce qui
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peut conduire a la violation de la théorie de la cavité et rendre difficile la mesure du

HSF pour les petites taille de champs.
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Fig. V.4 : Facteur HSF mesuré pour trois matériaux de capuchon. Energie 18 MV
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Fig. V.5 : Comparaison entre le HSF mesuré avec un capuchon de build-up et le HSF

mesuré dans un mini fantéme (méme matériau) pour les photons de 18 MV.

La figure V.5 montre une comparaison entre le HSF mesuré avec un
capuchon de build-up et le HSF mesuré dans un mini fantéme (méme matériau) pour

les photons de 18 MV. Nous remarquons que les valeurs des deux mesures sont trés
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proche (I’écart est < 1%). Cette remarque a été faite aussi pour les autres matériaux

pour les deux énergies nominale d’accélération.
V.3. Contribution des filtres en coin i Ia diffusion par la téte :

Les résultats des mesures du HSF pour les quatre angulations des filtres en
coin, pour les deux faisceaux de photons (6 et 18 MV), délivrés par I’accélérateur
Varian 1800, sont représentés dans les figures VL6 et VI.7. Pour bien métre en
¢vidence I’influence des filtres en coin sur le rapport de sortie, nous avons tracé les
courbes d’HSF pour un champ ouvert (lecture a vide), et avec un filtre de 60°,
(Fig.VL3).

Nous remarquons qu’au-dela de la taille de champ de 10 x 10 cm?, la valeur
du HSF augmente sensiblement avec I’angle du filtre en coin en raison de
I’accroissement du diffusé induite par la présence du filtre en coin sur la trajectoire
du faisceau. Cet accroissement peut atteindre jusqu’a 3% pour une taille de champ de

20 X 20 cm?, pour un angle de filtre en coin > 45° pour les deux énergies.

1,08
1,06
=1 2

1,04 s .
S K ¥
£ 10 . - & Filtre 15°
E B Filtre 30°
a 2
w ! - A Filtre 45°
(%]
= X Filtre 60°

0,98

& X champ ouvert
0,96 ¢
0,94
0 5 10 15 20 25 30
EC

Fig. V.6 : Variation du HSF en Jonction du filtre en coin pour les photons de 18 MV,
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Fig. V.7: Variation du HSF en fonction du Jfiltre en coin, pour les photons de 6 MV.
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Fig. V.8 : courbe d’HSF pour les photons de 18 MV avec et sans filtre.
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La diffusion par les filtres en coin représente 12% de la fraction de la
diffusion par la téte, donc ils constituent une composante trés importante du rapport

de sortie.

V.4. Variation de PHSF en fonction de la taille du champ et de la

distance hors-axe :

Nous avons étudi€ la variation du HSF pour les champs carrés asymétriques
pour cinq positions hors-axe : 2.5, 5, 7.5, 10 et 12.5 cm. Afin de voir I’effet hors-axe
nous avons procédé a une normalisation des doses dans I’air par rapport a la dose
dans I’air correspondant a la taille de champ de 10x10 cm? & la méme position hors-
axe (HSF1), et ensuite nous avons normalisé ces doses par rapport a la taille de

champ de 10x10 cm? symeétrique sur I’axe central (HSF2).

Les figures V.9 et V.10 illustrent les variations des rapports HSF1 et HSF2
pour des champs carrés asymétriques, & différentes positions hors-axe, pour des
faisceaux de photons de 18 et 6 MV respectivement. Nous avons reporté aussi sur

ces figures les variations du HSF pour les champs carrés symétriques.

Nous remarquons a partir des figures V.9 et V.10, que les deux formes de
normalisation produisent des valeurs de HSF différent mais qui ont la méme allure
pour les deux énergies de faisceaux et pour toutes les positions hors-axe. Nous
remarquons aussi que les valeurs du HSF obtenues en normalisant par rapport a la
dose dans I’air correspondant a la taille de champ de 10x10 cm? a la méme position
hors-axe (HSF1) sont pratiquement similaires aux valeurs du HSF pour les champs
symétriques (écart < 0.5%). Pour ce qui est des valeurs du HSF obtenues en
normalisant par rapport & la taille de champ de 10x10 cm? symétrique sur 1’axe
central (HSF2), nous remarquons qu’elles sont supérieurs aux valeurs HSF1 et que
les deux courbes sont pratiquement paralléles pour toutes les positions hors-axe pour
les deux énergies de faisceaux. Nous déduisons que les facteurs HSF2 et HSF1 sont
proportionnels. Par conséquent, nous remarquons que nous pouvons prédire les

valeurs des facteurs HSF pour des champs carrés asymétriques a partir des valeurs du
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HSF pour les champs carrés symétriques. Ces remarques sont également valables

pour les champs rectangulaires asymétriques (voir annexe).

1. A Y L\
1,040 oy - 1,08 (b)
1,020 g 1,06 "B
. 1,04 - T
]
1,000 4 1,02 » ¢
0,980 4
0,98 B
0,960 = 0,96 -
0,940 , ; , 0,94 ‘ ' '
0 i6 0 30 0 10 20 30
1) Y A }
1,060 —{c) 1,080 (d)
-] ]
1,040 B 1'060 ]
é
& 1,040
1,020 . 8 »
1,020
1,000
1,000 - @
i3
0,980 .
0,960 2 0,960 o
0,940 T 1 1 0,940 T T Y 1 1
0 10 20 30 0 5 10 15 20 25
1,060 - (e)
1,040
fic ]
1,020 4
¢ HSF1
1,000
e ® HSF2
0980 & HSF sym
0,960 »
0,940 ¥ ¥ ) ) H T T 1
0 2 4 6 8 10 12 14 16

Fig. V.9 : Variation des rapports HSFI et HSF2 pour des champs carrés asymétriques pour
des faisceaux de photons de 18 MV: (@) : a2.5¢cm, (b) : a5 cm, (c) : a 7.5 cm, (@) : a 10 cm,
et(e):al25cm.
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V.5. Paramétrisation de ’HSF

De ce qui précéde, nous constatons que nous pouvons prédire les valeurs des
facteurs HSF pour les champs asymétriques, normalisés par rapport a la taille de
champ de 10x10 cm? symétrique sur I’axe central, a partir des valeur du HSF pour
les champs symétrique et ceci moyennant la connaissance de la variation du facteur
de proportionnalité en fonction de la distance hors axe et ’obtention d’une fonction
de paramétrisation de la variation du facteur HSF pour les champs carrés

symétriques. En effet :

HSF1

1
a’—m HSFZ—EHSFl

Comme
HSF1 = HSFym = HSFysy(A) = = HSFyp(A)

Nous avons approximé les variations du HSFgy, et HSF; par un polyndme

de troisiéme degré en fonction de la taille du champ A:
HSFyym = aA3 + bA* + cA+ d

Les coefficients de corrélation pour toutes les positions hors-axe a été >
0.998. Le tableau (V.1, V.2) montre les différents coefficients des différents
polynémes pour les différentes positions hors-axe. Les figures (V.11) et (V.12)
montrent les approximations pour les deux faisceaux 6 et 18 MV a différentes

positions hors-axe.
e Remarque

Les courbes et les résultats suivant concernent I’irradiation par des champs
carrés, les champs rectangulaires nous donnaient 1a méme chose, ils sont présentés

dans I’annexe.
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Fig. V.11 : Paramétrisation de I’HSF1 et I'HSF2 pour les photons de 6 MV avec des champs

carrés aux distances : 2.5, 5, 7.5, 10, et 12.5 cm hors ’axe central du faisceau.

Tab. V.1: Les différents coefficients des différents polyndmes du HSF, pour les

différentes positions hors-axe, pour les photons de 6 MV.

HSF2
Coefficient Position hors-axe
2.5 5 7.5 10 12.5
a 1E-05 2E-05 2E-05 2E-05 -0,0005
b 0,0009 0,0009 0,001 0,001 0,017
¢ 0,0196 0,0199 0,0217 0,0219 0,913
d 0,892 0,909 0,849 0,900
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Fig. V.12 : Paramétrisation de I’HSF1 et [’'HSF2 pour les photons de 18 MV avec des

champs carrés aux distances : 2.5, 5, 7.5, 10, et 12.5 cm hors I’axe central du faisceau.

Tab. V.1: Les différents coefficients des différents polyndmes du HSF, pour les

différentes positions hors-axe, pour les photons de 18 MV.

HSF2
Coefficient Position hors-axe
25 5 7.5 10 12.5
a 2E-05 2E-05 2E-05 2E-05 0,0004
b 0,001 0,001 0,0008 0,0009 0,0145
c 0,021 0,020 0,0178 0,0921 0,0145
d 0,882 0,903 0,910 0,916 0
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Les figures V.13 et V.14 présentent la paramétrisation du facteur de
proportionnalité 1/a en fonction de la position hors-axe pour les faisceaux de photons

de 6 MV et 18 MV respectivement.

1/ a
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HSF =0,0104In(A) + 1,0081
1,04 RZ=1
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1,025
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1,015 T T 1 T T 1
0 5 10 15 20 25 30

Fig. V.13 : Représentation graphique du rapport 1/o paramétrisé en fonction de I'offset de
2.5a12.5 cm, pour les photons de 6 MV et les champs carrés.
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Fig. V.14 : Représentation graphique du rapport 1/o. paramétrisé en fonction de I'offset de
2.5a12.5 cm, pour les photons de 18 MV et les champs carrés.
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A travers cette étude, nous avons vérifié que la quantité de diffusion par la
téte du traitement augmente lorsque on s’¢€loigne du I’axe centrale du faisceau, donc
le facteur HSF augmente avec la taille du champ. Ainsi le HSF; mesuré hors de I’axe
central du faisceau (champ asymétrique) est approximativement égale au HSF
symétrique pour la méme taille du champ pour les faisceaux de photons de 6 et de 18
MV, ce qui signifier que ’offset n’a aucune influence sur le HSF;. Par contre on
distingue une différence entre I’HSF, et ’HSFsy, qui augmente avec I’offset, cela

implique que ’HSF,; est dépendant de I’offset.

Le rapport 1/0 augmente avec I’offset, c.a.d: plus qu’on s’éloigne de I’axe
central du faisceau, la déviation entre le HSF, et ’HSF; devient importante. Le
rapport 1/a. a été aussi paramétrisé, il suit souvent une équation polynomiale du 2°™

degré : A x>+ B.

Le HSF; représente la fraction de la diffusion par la téte qui dépend de la
taille du champ et la distance hors-axe, sa valeur peut €tre calculée pour n’importe
quelle position hors I’axe a partir de PHSFsym par le rapport 1/a pour les photons de

haute énergie.
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Conclusion générale

Conclusion générale

Les différentes mesures du S, réalisées pour les photons de 6 et de 18 MV
d’accélérateur nous ont permis d’étudier sa variation en fonction de la taille du
champ, de la position hors-axe, de la présence du filtre en coin, du matériaux et de la

géométrie du milieu de mesure.

En effet I’irradiation faite pour les différents matériaux de mini-fantdme
(PMMA, virtual water, aluminium, cuivre et cerrobond) et du capuchon de build-up
(laiton, cuivre, et cerrobend) nous a permis de déduire I’influence de la densité du
matériau sur les résultats de mesure et ainsi de quantifier les différences entre
I’utilisation des capuchons de build-up et des mini fantdmes pour la mesure du

facteur de diffusion par la téte.

Les résultats de ce travail montrent que le plus grand soin doit étre pris pour
la mesure de la diffusion par la téte. L'épaisseur pour éliminer les électrons de
contamination est le facteur le plus important, mais le choix du matériau du mini
fantdme a également une certaine influence sur les résultats. Pour les faisceaux de
haute énergie, l'utilisation de matériaux de Z élevé, tels que le cuivre et le cerrobond,
qui ont été utilisé dans cette enquéte, engendre des petites variations pour les grandes
tailles du champ. Pour le PMMA et I’eau solide qui ont des propriétés radiologiques

rés de I'eau, les rapports d’output mesurés sont prés des vrais rapports d’output.
p pp p pp P

Par la suite, nous avons pu montrer la contribution des filtres en coin a la
fraction de diffusion qui augmente avec la taille du champ. Ceci a été fait avec
I’irradiation par les photons des deux groupes d’énergies d’accélération en présence

et en absence des filtres de différentes angulations.

Aprés, nous avons fait les mesures de I’HSF pour différentes tailles des

champs a plusieurs positions hors de 1’axe central du faisceau. Les résultats et les
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courbes obtenus nous conduisent a voir I'influence de la taille et de la forme

(symétrique ou asymétrique) sur le facteur de diffusion par la téte.

Cette étude, nous a permis vérifié que la quantité de diffusion par la téte du
traitement augmente lorsque on s’éloigne du I’axe centrale du faisceau, donc le
facteur HSF augmente avec la taille du champ. Ainsi, le HSF mesuré hors de I’axe
central du faisceau (champ asymétrique) est approximativement égale au HSF
symétrique pour la méme taille du champ pour les faisceaux de photons de 6 et de 18
MV, ce qui signifier que I’offset n’a aucune influence sur e HSF;. Par contre on
distingue une différence entre I’HSF, et ’HSFsym qui augmente avec I’offset, cela

implique que I’HSF; est dépendant de I’offset.

Enfin, ce travail a été conclu par la paramétrisation, qui a nous donné la
formule qui relie le HSF 2 Ia taille et la forme du champ. Ainsi le calcul de I’HSF
(Sc) asymétrique et de I’HSF normalisé a la taille de référence (10 x10 cm?,
symétrique) nous conduit & calculer le facteur de proportionnalité a. Ce dernier a été
tracé en fonction de I’offset (la distance hors-axe). A partir de cette courbe nous
pouvons calculer le HSF par interpolation pour n’importe quelle taille du champ et

position hors de I’axe.
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ANNEX

Résultats obtenus par I’irradiation avec des champs

rectangulaires

1,080 (a)
1,060 ®

1,040 T
1,020 & HSF1
% n® 8 m HSF2
. 4 HSF sym

1,000 *.

0,980

0,960 T T T T T ]
0,00 5,00 10,00 15,00 20,00 25,00 30,00

1,100 (b)
1,080 #

1,060 S

1,040 " o HSF1
1,020 - E ® HSF2
1,000 e
0,980
0,960 : , , : : .

4 HSF sym

1,100 (c)
1,080 =

1,060 B

1,040 © HSF1

]
1,020 & w HSF2

H @
1,000 . # HSF sym
0,980 yi

0,960 i T T T T 1

Fig.1: Variation des rapports HSFI et HSF2 pour des champs rectangulaires asymétriques pour des
Jaisceaux de photons de 6 MV, ot : (a) : a 2.5 cm, (b) : a5 cm, et (c) : a 10 cm.
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Fig.2 : Variation des rapports HSFI et HSF2 pour des champs rectangulaires asymétriques pour des
Jaisceaux de photons de 6 MV, o : (a) : 22.5 cm, (b) : 2 5 cm, et (c):a10cm.



Résultats de la paramétrisation de ’HSF
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Fig.3: Paramétrisation de I'HSF1 et I'HSF2 pour les photons de 18 MV, et les champs rectangulaires

asymétriques, aux distances : 2.5, 5, et 10 cm hors 'axe central du faisceau.
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Fig.4 : Paramétrisation de I'HSF1 et I"'HSF2 pour les photons de 6 MV des champs rectangulaires

asymétriques, aux distances : 2.5, 5, et 10 cm hors I’axe central du faisceau.
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Fig.5 : Représentation graphique du rapport 1/a paramétrisé en fonction de 'offset de 2.5 & 10 cm,
pour les photons de 6 MV et les champs rectangulaires.
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Fig.6: Représentation graphique du rapport 1/a paramétrisé en fonction de I'offset de 2.5 & 10 cm,

pour les photons de 18 MV et les champs rectangulaires.



