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Introduction générale

Le développement de la radiothérapie guidée par I’image modifie la prise en charge
clinique quotidienne des patients traités par radiothérapie externe avec ou sans modulation
d’intensité. La facilité technologique permet aujourd’hui de contrdler et éventuellement
d’ajuster le positionnement du patient, voire de la tumeur [1-2] a chaque séance en quelques
minutes. De nombreux dispositifs d’imagerie ont en effet été développés pour aider le personnel
dans cette étape de positionnement [3-4]. Cette nouvelle prise en charge ouvre d’importantes
perspectives quant aux traitements de demain. Ces dispositifs d’imagerie doivent permettre
d’améliorer la précision du (re)positionnement du patient et donc d’améliorer la qualité du
traitement. Ainsi ils peuvent entrainer d’autres changements dans les pratiques tels que la
réduction des marges ou I’augmentation de la dose prescrite. De méme les possibles
acquisitions volumétriques ouvrent la voie a la radiothérapie adaptative [5]. Le role
prépondérant pris par I’imagerie de controle impose la mise en place d’un programme de

controle qualité exigeant pour le suivi des performances de ces équipements [6].

Ces tests doivent permettre de contréler les performances en termes de
mécanique, de géométrie, de qualité image et de dose. Dans le présent document, seuls les
controles concernant le dispositif d’imagerie sont évoqués. Les contrdles liés au traitement ne
sont pas décrits (énergie, synchronisation, étalonnage,) mais sont supposés avoir €té réalisés et

validés.

Dans le cadre de ce groupe de travail, seuls les équipements utilisant des rayonnements
ionisants ont été considérés. A ce jour, ces équipements ne sont pas soumis a des controles

réglementaires.

L’objectif de ce document, basé sur les publications et I’expérience d’utilisateurs, est
d’aider les professionnels impliqués en radiothérapie externe dans la mise en place d’un
programme de contrdle qualité¢ des équipements d’imagerie RX d’aide au repositionnement.
Dans un premier temps, les dispositifs les plus répandus sont bri¢vement décrits, en précisant
notamment leurs modes de fonctionnement. Dans un deuxiéme temps, les tests de contrdle
qualité sont présentés par équipement, par type de contrdle et par périodicité. La liste des

controles n’est pas

Exhaustive mais elle correspond a un consensus du groupe de travail. Cette présentation
peut apparaitre lourde, mais elle permet au lecteur de retrouver simplement les controles a

réaliser en fonction des équipements dont il dispose
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1.Introduction au tube a rayons X :

La découverte des rayons X par Wilhelm Conrad Roentgen en 1895 a marqué une
avancée déterminante dans le domaine de la physique médicale. Pour la premicre fois, il
devenait possible d’explorer I’anatomie interne du corps humain sans intervention chirurgicale,
ouvrant ainsi la voie a la naissance de la radiologiec médicale moderne [7].Depuis cette
découverte, la technologie des tubes a rayons X a évolué de maniére significative, tant sur le
plan de la conception que de la performance. Aujourd’hui, le tube a rayons X constitue un
¢lément central de nombreux systémes d’imagerie médicale,permettant la production controlée
d’un faisceau de rayonnement ionisant dirigé vers larégion a examiner [8].Ce dispositif repose
essentiellement sur deux ¢€lectrodes : la cathode, qui émet des €lectrons par effet thermoionique,
et ’anode, qui attire ces €lectrons. Leur décélération brutale au contact de ’anode entraine la
production des rayons X. Ces derniers traversent ensuite une fenétre, souvent constituée de
béryllium pour minimiser I’absorption, avant d’atteindre la zone ciblée [9].La qualité et
I’intensité du rayonnement produit dépendent de plusieurs facteurs, notamment de I’énergie des
¢lectrons, du matériau de 1’anode et des conditions de fonctionnement du tube. Une
compréhension approfondie de ces parameétres est essentielle pour optimiser 1’acquisition des

images tout en assurant la sécurité du patient [10].

Ainsi, I’étude du tube a rayons X, de sa structure et de son principe de fonctionnement,

constitue une base fondamentale pour la compréhension physique de 1’imagerie radiologique.

Wilhelm Conrad Rontgen 1% image radiographique

2. Structure du tube a rayons X :
2.1 La cathode:

Dans la plupart des appareils, la cathode est composée de deux filaments de tailles

différentes. Le grand filament permet d'augmenter le flux d'électron d’ou la production de




rayons X quant au petit filament, il permet de concentrer un faisceau d'électron plus faible sur

une plus petite surface de I'anode, améliorant la qualité de 1'image. [11].
2.21.’anode tournante:

Les appareils équipés d'anode tournante sont de puissance de 1’ordre de 15 a 20 kW.
Dans les tubes a anode tournante, le corps de l'anode en cuivre se termine par un disque de
carbone recouvert d'une couche avec un alliage de tungsténe et de rhénium. Le tungsténe est le
principal producteur de rayons X, alors que le rhénium est un bon conducteur de chaleur

permettant de refroidir 'anode. [11].
2.3 Les enveloppes de protection:

Le tube a RX est entouré de plusieurs enveloppes de protection permettant d'assurer une
protection électrique, thermique et mécanique du tube tout en assurant la protection des
utilisateurs contre les rayonnements de fuite. Le tube est entouré d'une ampoule de verre qui a
pour fonction d'assurer une isolation électrique, d'évacuer la chaleur produite et d'assurer un
vide aussi parfait que possible. En 1'absence du vide, des phénomenes électriques parasites

inacceptables se produisent.
2.4 Le circuit de refroidissement:

L'huile minérale qui se trouve entre la gaine et ’ampoule a pour réle I'équilibre des
températures entre ces divers ¢léments. L'évacuation de chaleur de la gaine peut se faire par

convection de l'air entourant la gaine. La gaine en métal servira a dégager la chaleur produite.

[11].

/ Tube sous
/ vide

Fenétre en
Cible / béryllium
meétallique 73— : g
{anode) ! g
\) vei 5
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(cathode) focalisation

Circuit de
| | Chauffage du filament

Figure 1.1 Tube a rayon X

3.Principe de production des rayons X :




- Les rayons X sont produits dans des tubes a rayons X également appelés tubes de Coolidge

ou tubes a cathode chaude (figurel.2) [12]
- Le tube est 1'élément essentiel d'une chaine radiogene [12].

- Il est constitué d'une cathode et d'une anode mis sous vide (dans une enceinte en verre) pour
¢éviter les interactions entre les électrons et l'air, et entouré de plusieurs enveloppes de protection

permettant d’assurer une protection thermique, électrique et mécanique [13]

- La cathode est la source des ¢€lectrons. Il s'agit d'un filament en forme de spirale, composé
généralement de tungstene, placé dans une piece de concentration (métallique en cuvette) ; ce
filament s'échauffe par le passage d’un courant €lectrique, pour laisser s'échapper les électrons

[14].

- L'anode (fixe ou tournante) est la cible des €lectrons et le lieu de production des rayons x. La
surface de bombardement des électrons sur I’anode s'appelle le foyer. La surface de 1'anode est
oblique par rapport a la direction du faisceau d'électron de manicre a permettre a d'avantage de

rayons x de pouvoir sortir du tube.

- Le tube radiogeéne doit étre relié a un générateur de haute tension (environ 100 kV), a un

générateur secondaire de basse tension et a un systeéme de refroidissement [15].

Chauffage | —— | Filament H— —{
e
= |: -
|
CATHODE | \ ANODE

Figure 1.2 : Principe du tube a rayons X

4. Mécanismes d’émission des rayons X :




Dans un tube a rayons X, les électrons sont libérés par le cathodegrice a I’effet
thermoionique [16], puis accélérés vers 1’anode sous I’effet d’une haute tension, généralement
comprise entre 10 et 150 kilovolts [16]. Lorsqu’ils frappent la cible métallique (souvent en
tungsténe), une partie de leur énergie cinétique est convertie en rayons X via deux mécanismes

principaux :
4.1.Le rayonnement de freinage (ou Bremsstrahlung) :

Le rayonnement de freinage se produit lorsque les €lectrons passent a proximité du noyau
atomique, perdant ainsi une partie ou la totalité¢ de leur énergie cinétique sous forme de photons
de rayons X. Plus I’¢lectron s’approche du noyau, plus 1’énergie transférée est importante, ce
qui augmente I’intensité du rayonnement. En cas de collision directe avec le noyau, 1’électron

émet un photon d’énergie maximale.

Le spectre d’émission s’étend d’une énergie nulle jusqu’a une valeur maximale déterminée
par la tension appliquée au tube (kVp). Le tungsteéne est souvent utilis€é comme matériau cible
en raison de son numéro atomique ¢€levé et de son point de fusion élevé, ce qui optimise

I’efficacité de la production des rayons X par freinage [17].
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Figure 1.3 :La productiode rayons X pas effet de freinage
4.2.Le rayonnement caractéristique :

Les rayons X caractéristiques sont produits lorsqu’un électron accéléré entre en collision
avec un atome de la cible et ¢jecte un électron d’une couche interne (généralement la couche
K). Si I’énergie de I’¢lectron incident dépasse 1’énergie de liaison de cet électron interne,
celui-ci est expulsé. Un électron provenant d’un niveau d’énergie supérieur (comme les

couches L ou M) comble alors la vacance, et la différence d’énergie entre les deux niveaux est




émise sous forme de rayon X caractéristique. Cette énergie est propre a la structure atomique
du matériau cible. Comme illustré dans la figure 1, I’énergie des rayons X caractéristiques
varie selon les transitions impliquées. En général, environ 20 % de la puissance totale du tube
a rayons X est convertie en rayonnement caractéristique, tandis que les 80 % restants sont

émis sous forme de rayonnement de freinage (bremsstrahlung) [18].

Zz

Figure 1.4 :Rayonnement X caractéristiques
5. Spectre de rayons X :
Le spectre en énergie des rayons X émis par I’anode est le résultat de la superposition de deux
spectres indépendants :

e le spectre continu des rayonnements de freinage, de 0 a ;

e le spectre de raies caractéristiques liées au réarrangement du cortége électronique.
e (e spectre global peut étre représenté de deux manieres :

e cn fonction des longueurs d’onde, comme sur la (figure 2.2.) : le spectre présentera

e alors une longueur d’onde minimale. [19].

— en fonction de I’énergie, comme sur la (figure 2.3.) Dans ce cas, 1’énergie des rayons X ne
pourra pas dépasser une valeur maximale correspondant a la haute tension appliquée. En
aucun cas I’énergie du photon X de freinage ne peut étre supérieure a celle de I’¢électron qui

lui a donné naissance :

E o = e.v(1,2).




Ou, plus simplement :E,,,,, = (en KeV) = haute tension(KV)(1,3).

La forme exacte du spectre émis par un tube a rayons X dépend de nombreux parameétres tels
que la nature de I’anode, la valeur de la haute tension et la filtration totale. L.’ intensité
électrique du courant parcourant le filament permet de modifier le nombre d’électrons émis,

donc celui de rayons X produits par le tube.
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Figure 1.5 : Exemple d’un spectre de rayons X, représenté en fonction de la longueur d’onde

6. Interaction avec la matiére et formation de ’image :

Les atomes excités par un rayonnement X primaire réagissent de plusieurs manieres :
1. Ils sont ionisés, comme apres un choc avec des électrons, et ils émettent a leur tour un
Rayonnement X secondaire dit de fluorescence, avec les raies d'émission caractéristiques de

L’¢lément cible. Ce rayonnement a une intensité beaucoup plus faible que le rayonnement

primaire.
2. En plus du rayonnement de fluorescence, les électrons de I'élément cible émettent a leur

Tour, dans toutes les directions de I'espace, un rayonnement X de méme longueur d'onde que

celle




Du rayonnement primaire. Ce rayonnement est connu sous le nom de diffusion cohérente.
La diffusion cohérente intéresse beaucoup les cristallographes.

En effet, les émissions des Rayons X secondaires émis par toutes les sources cohérentes que
sont tous les atomes d'une Substance cristallisée, vont interférer entre elles, se renforcer dans

certaines directions, s'annuler
Dans d'autres. Le rayonnement global dans I'espace sera donc discontinu.

L'étude de ces Discontinuités permet finalement de reconstituer la structure atomique des

cristaux.
L'étude du spectre du rayonnement de fluorescence permet d'identifier les éléments
Chimiques présents dans la substance irradiée. C'est donc 1a une méthode intéressante d'analyse

Chimique, non destructible de la matiére. [20] 3. Les rayons X sont affaiblis par la traversée

de la matiere. Les photons X Peuvent subir

Deux transformations :

*[1s restent des photons mais ils sont déviés de leur trajectoire :

-Sans perte d’énergie : ¢’est un rayonnement diffusé sans Changement de longueur d’onde.
-Avec légére perte d’énergie : c’est une diffusion avec changement de longueur d’onde.
C’est I’effet Compton.

* Ils sont absorbés par les atomes : c’est I’effet photoélectrique. Il ya alors réémission de deux

sortes de rayonnements secondaires :
- Des électrons

- Des rayons X de fluorescence dont la longueur d’onde caractéristique de 1’atome excité [21].




ey £ y |
) Y
Anode :% ‘

N 7 ,
k / Film

radiographique

Electrons

Figure 1.6 :Production, interaction et formation de I' image en radiographie aux X
7.Types de tubes a rayons X :

Tube a anode fixe : Utilisé pour les faibles puissances (radiographie dentaire, appareils
portables) [22], Tube a anode rotative : Permet une meilleure dissipation thermique, utilisé en
radiologie générale et en tomodensitométrie [23]., Tube a cathode chaude : Type le plus
courant, fonctionne par chauffage du filament [24], Tube a cathode froide : Utilisé surtout en
industrie, ne nécessite pas de chauffage [25], Tube a micro-focalisation : Offre une trés haute
résolution, utilis€ notamment en mammographie [26], Tube a émission pulsée : Utilisé dans les

scanners et la radiologie dynamique [25].
8.Parametres influencant la production des rayons X :

Tension (kV) :Plus elle est €¢levée, plus les €lectrons acquicrent d’énergie, produisant des
rayons X plus pénétrants [27], Courant du tube (mA) :Détermine le nombre d’¢électrons, donc
I’intensité du faisceau [27] , Temps d’exposition (s) : Plus il est long, plus la quantité de rayons
X émis est importante [28].Matériau de I’anode : Le tungsténe est souvent utilisé pour sa haute

résistance thermique et son efficacité dans la production des rayons X [29].




9. CONCLUSION

Ainsi, la compréhension approfondie du tube a rayons X, de ses composants et de son
fonctionnement constitue une base essentielle pour appréhender les modalités d’acquisition
d’image en imagerie embarquée, notamment le systtme kV-kV et la tomodensitométrie
volumique a faisceau conique (kV-CBCT), qui exploitent ces principes pour assurer une

imagerie de haute précision en radiothérapie guidée par I’image.
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2.1. Définition radio thérapie guide par ’'image (IGRT) :

La radiothérapie guidée par 1'image devient rapidement un élément clé, non seulement
des traitements conventionnels, mais aussi une exigence cruciale pour les techniques de haute
précision telles que la radiochirurgie extracranienne et pour une augmentation supplémentaire
de la dose [30-31]. Les images de vérification a faible dose obtenues avant, pendant ou
immédiatement aprés l'administration de la radiothérapie offrent la possibilité de corriger les

erreurs de positionnement qui peuvent nuire a I'efficacité de la radiothérapie, de révéler

les mouvements des organes internes et de surveiller les changements internes de 1'anatomie
qui peuvent résulter de I'administration de la radiothérapie (IGRT) est de plus en plus utilisé
pour le positionnement des patients et la localisation des cibles en radiothérapie [32-33]. Une
approche est la tomodensitométrie volumétrique a faisceau conique en kilovoltage (kV-CBCT)
[34-35], qui est capable de générer des images volumétriques 3D de I'anatomie du patient pour
le positionnement du patient pendant chaque fraction de traitement. Elle convient également a
la planification adaptative du traitement par radiothérapie [34-35-37] et a la réduction ultérieure
de la marge cible potentielle du traitement [35]. Les procédures répétées de guidage par images
radiographiques ont soulevé des inquiétudes quant a I'exposition supplémentaire aux
rayonnements des organes radiosensibles des patients en radiothérapie, en particulier lors de la

kV-CBCT [38-39].
2.2. Définition d’imagerie embarquée a bord (OBI) :

L'imageur embarqué (OBI) acquiert des images numériques de haute qualité¢ dans la
salle de traitement, vous permettant de positionner un patient avec précision avant le traitement.
L'imageur embarqué se compose d'une source de rayons X kV et d'un panneau en silicium
amorphe qui peut étre ajouté a I'accélérateur linéaire Clinac® iX ou a la configuration Trilogy™
de l'accélérateur linéaire ClinaciX. L'imageur embarqué utilise des bras contr6lés par robot qui
fonctionnent avec trois axes de mouvement, optimisant le positionnement du systéme

d'imagerie pour la meilleure vue possible de la cible [40]

Le systéme OBI se compose d'une source de rayons X kV (KVS) et d'un détecteur en
silicium amorphe kV (KVD) montés sur l'accélérateur linéaire a 1'aide de bras robotisés (Exact).
Dans la salle de traitement, un boitier de commande infrarouge déploie et rétracte les bras de
l'imageur robotisé, tandis que, sur la console de traitement, un boitier de commande (console

de commande OBI) déploie et rétracte les bras de I'imageur OBI et MV a distance




Une paire d'images radiographiques est acquise en faisant pivoter le portique a distance selon
des angles prédéterminés. Les techniques de radiographie (mAs et kVp) sont sélectionnées a
l'aide du poste de travail OBI, qui dispose d'une interface informatisée avec le générateur de
rayons X. Il existe environ 20 techniques anatomiques prédéfinies qui peuvent étre ajustées
manuellement pour chaque exposition du patient. Apres I'acquisition d'une paire d'images, par
exemple AP et latérale, la position du patient est analysée a l'aide de 2D2D Match, un
environnement de correspondance ou les images kV et les DRR sont superposées. L'utilisateur
peut utiliser des outils de correspondance automatisés et manuels pour aligner les images kV
avec le DRR correspondant, les paramétres de décalage de la table étant mis a jour au fur et a
mesure de l'ajustement de la correspondance. Une fois la correspondance souhaitée atteinte, les
paramétres de décalage de la table sont téléchargés sur L'accélérateur linéaire et la table sont

déplacés a distance, repositionnant le patient et corrigeant l'erreur de configuration [41]

1. Bras 2. Détecteur kV 3. Imageur MV PV 4. Source kV
g. Boitier de commande avec panneau d'interconnexion interne (ICP)

6. Emplacement de I'lCP dans les machines avec un support Kona.

Figure 2.1 : Le systéme d'imagerie embarquée (OBI)

Le systetme d'imagerie embarquée (OBI) de VarianMedicalSystems est congu pour
corriger les mouvements et les erreurs de configuration des patients sous radiothérapie. Le

systéme OBI propose trois modes d'imagerie :

Acquisition radiographique bidimensionnelle 2D, acquisition d'images fluoroscopiques
et acquisition par tomodensitométrie volumique a faisceau conique 3D tridimensionnelle

CBCT. Les images fluoroscopiques sont utilisées pour vérifier les seuils de synchronisation du

3




systéme de synchronisation respiratoire RPMTM VarianMedicalSystems, Inc. afin de tenir
compte du mouvement intrafractionnel, c'est-a-dire respiratoire. Les images radiographiques
gérent le mouvement interfractionnel et les erreurs de configuration. Les images CBCT
fournissent des informations sur les tissus mous et la structure osseuse en 3D et gerent
également le mouvement interfractionnel et les erreurs de configuration. A l'aide des outils
d'analyse 2D2D Match et 3D3D Match, un utilisateur peut enregistrer les images kV ou CBCT
acquises avec leur image de référence associ¢e, par exemple une radiographie reconstruite
numériquement (DRR) ou un scanner de planification. Les corrections de la table sont ensuite

téléchargées vers 'accélérateur linéaire et la table est déplacée a distance [42-43].
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Figure 2.2 : Vue avant de OBI sur Clinac

Les bras Exact Arm OBI sont des ensembles totalement motorisés qui soutiennent et
positionnent la source kV et le détecteur kV utilisés avec le systeme Clinac OBI. Les bras
Exact Arm permettent des mouvements lin€aires longitudinaux et verticaux comprenant un
mouvement latéral pour le détecteur kV. Il peut étre entierement rétracté lorsqu'il n'est pas
utilisé. Des systémes de détection de collision et de verrouillage sont fournis pour protéger

contre les préjudices corporels et les dommages d'équipements.

Le détecteur kV est contenu dans un boitier de protection en plastique, qui sert également de

détecteur de collision.




Le bras de support d'imageur porte un détecteur a silicium amorphe avec une zone

d'imagerie rectangulaire active de 397 mm x 298 mm.

La surface évidée dans le boitier en plastique n'est pas identique a la surface de
détection. Cette surface et le centre du détecteur sont marqués avec des étiquettes (voir Figure

2.2)

=
¥
on

#

3 -

1. Surface active de détecteur 2. Surface active de détecteur 3. Blindage en aluminium
4. Electronique 5. Détecteur
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Figure 2.3 : Unité d'imagerie — Surfaces de détection

La source kV est contenue dans un boitier de protection en plastique, qui sert également de

détecteur de collision.

Le bras kVS porte un tube radiogéne et un collimateur de rayons X. Le tube radiogene
a un angle de cible de 14° et deux points focaux : 0,4 mm et 0,8 mm. Ceux-ci peuvent étre

choisis dans le logiciel OBI.

2.3. Utilisations de I'OBI :

L'imageur embarqué rend le ciblage dynamique IGRT™ plus efficace et plus pratique. Cet
appareil détecte les mouvements dus aux changements de configuration du patient, aux

mouvements des organes internes ou aux mouvements associés a la respiration.
Il permet aux utilisateurs de :
Améliorer le ciblage du tumeur, améliorant ainsi 'efficacité des traitements,

Réduire les effets secondaires en réduisant les marges de traitement,




Développer de nouveaux traitements en utilisant des techniques hypofractionnées ou ablatives
[40]

2.4. CBCT

TDM conventionnelle- Détecteur ID
TDM a faisceau conique- Détecteur 2D

- Faisceau en éventail- 1 rotation 1 coupe

- Faisceau conique- 1 volume de rotation (plusieurs coupes) [44]

Fan Beam CT Cone Beam CT

Used in ‘sormentional’ Spiral CT

Figure 2.4 ; faisceau en éventail (CT), faisceau conique (CBCT)
2.5. Tomodensitométrie a faisceau conique :

Les systemes de tomodensitométrie volumique a faisceau conique (CBCT) intégrés dans
une salle de traitement de radiothérapie (accélérateur linéaire - Linac) sont devenus couramment
disponibles dans les services de radiothérapie depuis la premicre publication du concept en
1998 et sa commercialisation en 2005. Le systeme CBCT permet I’acquisition d’une séquence
d’images de projection radiographique 2D a partir d’une source kV et d’un détecteur a panneau

plat.

Le systéme d’imagerie tourne autour du patient, soit avant le traitement, soit plus
récemment pendant le traitement [45]. Ces images de projection peuvent étre reconstruites pour
produire une image 3D dite "volumique", qui est similaire, mais de qualité inférieure, a celle

obtenue avec un scanner CT a faisceau en éventail conventionnel.




Les images CBCT reconstruites peuvent étre utilisées pour corriger la position du
patient avant le traitement [46,47] ou comme base pour adapter [49—50] le plan de traitement a

I’anatomie changeante du patient au cours de sa radiothérapie.

Cette capacité a visualiser I’anatomie cible et les organes a risque a proximité au
moment méme de la délivrance du traitement, et a effectuer des corrections soit sur la position
du patient soit sur la dose administrée, est souvent désignée par le terme de radiothérapie0

guidée par I’image (IGRT) [50].

Les deux principaux systemes CBCT commerciaux en radiothérapie sont le On-Board

Imager (OBI) de Varian et le systéme Synergy (XVI, imageur volumique a rayons X)
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Figure 2.5: Le faisceau conique




2.6. CBCT technique :
.650-700 projections
370° gantry rotation
65 sec acquisition time

~2.5 mins total for acquisition and reconstruction

Beam angle of 14° [51]

Figure 2.6: Reconstruction d'image avec CBCT

2.7. CBCT Image :

Les images CBCT sont générées a partir de 650 a 700 projections, correspondant a des
radiographies a faible dose acquises au cours d’une rotation complete du portique. Lorsque le
détecteur est centré sur 1’axe de rotation, le champ de vision reconstruit est de 24 cm de diametre
avec une étendue cranio-caudale de 15 cm, pour une distance source-imageur (SID) de 150 cm.
Ce mode d’acquisition est appelé « full-fan » et s’utilise pour imager des sites anatomiques de

petit diametre tels que le cerveau, la téte et le cou.

Pour les régions anatomiques plus larges comme le pelvis, le thorax ou I’abdomen, le
détecteur est décalé latéralement de 14,8 cm, avec les lames du systetme KVS ajustées en
conséquence. Dans ce mode, appelé « half-fan », seule une partie de 1’objet est visible a chaque

projection, et la reconstruction compléete du volume est obtenue a partir de projections espacées




de 180°. Le champ de vision en mode half-fan est de 45 cm de diameétre avec une étendue

cranio-caudale de 14 cm lorsque le SID est de 150 cm.

Un accessoire appelé filtre papillon est placé devant le faisceau kV afin d’atténuer ses
bords. Ce filtre permet de réduire la dose cutanée, d’utiliser des techniques a plus haute intensité
sans saturer le détecteur, de limiter la diffusion des rayons X, ainsi que de réduire les effets de

piégeage de charge dans le détecteur [52,53].
2.8. Mode of CBCT acquisition:

(A) Full Fan:

Detector centered 30x40,

reconstructed FOV of 24 c¢cm in diameter.

15 cm in C-C extent [51]

(B) Half Fan:

Detector shifted by 14.8 cm.

FOV - 45 cm diameter.

14 cm en etendue [51]
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2.9.Imagerie KV-KV :

L'acquisition kV-kV consiste a prendre deux radiographies perpendiculaires du patient
(généralement antéro-postérieure et latérale) a 1’aide d’un tube a rayons X kilovoltage et un

détecteur planaire. Cela permet une localisation 3D du volume cible [54].
2.10.Aspects physiques :

Tube a rayons X kV : émet des rayons X de basse énergie (~40—150 kV), offrant un

bon contraste tissulaire [55,56].
Détecteurs plats : convertissent les rayons X en signaux numériques [57].

Géométrie orthogonale : les deux images prises permettent une triangulation pour

déterminer la position exacte de la tumeur [58].

Correction de la position : les images sont comparées a des images de référence

(DRRs) générées a partir du CT de planification [59].




Figure2.8 : Superposition des images kV et CBCT pour la vérification du positionnement du

patient
2.11.Résolution spatiale :

La résolution spatiale est une mesure de la finesse des détails d'une image pour une
dimension donnée [60]. Une image matricielle est composée de pixels ; une image affichée est
définie par une taille (en centimétre ou en pouce) ; le rapport de ces deux caractéristiques
s'exprime en nombre de pixels par unité de longueur. Cette résolution spatiale, qui indique la

« densité de pixels », est couramment simplement nommée [61],[62]
2.12.Définition de contraste :

Le contraste caractérise la répartition lumineuse d'une image. Visuellement il est

possible de l'interpréter comme un étalement de 1'histogramme de luminosité de I'image.
Cas particuliers pour une image en noir et blanc :

Pour un contraste nul, I'image observée est intégralement grise

Pour un contraste maximum, chaque pixel de l'image est soit noir soit blanc[63]

Le contraste d'une image peut étre reli¢ a la différence d'intensité lumineuse arrivant
physiquement sur le capteur par l'entremise de la gamme dynamique (également contour

dynamique ou dynamique).
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Figure2.9 : Représentation du contraste entre une lésion et le tissu normal en imagerie

médicale.
2.13.Définition de bruit :

Le bruit d’image est une variation aléatoire de la luminance ou de la couleur dans une
image. Il peut provenir du grain du film ou du bruit de prise de vue inhérent a un détecteur de
photons idéal. En imagerie numérique, le bruit est généralement ¢€lectronique, produit par le
capteur d’image de l'appareil photo numérique. Les circuits d’un scanner peuvent également
contribuer a cet effet. Le bruit d’image est souvent (mais pas nécessairement) un artefact
indésirable généré lors de I’acquisition, car il masque les informations utiles. Le terme "bruit
d’image" est généralement utilisé pour désigner le bruit dans les images bidimensionnelles,

plutot que tridimensionnelles.

A l'origine, le mot « bruit » désignait un signal indésirable : par exemple, les fluctuations
¢lectriques indésirables dans les signaux radio AM causaient un bruit audible (appelé
"statique"). De la méme maniere, les fluctuations €lectriques parasites sont ¢galement qualifiées

de bruit. [64]
2.14.Parametres influant sur la qualité des images

Comme tout systéme d’imagerie, le tomodensitometre n’est pas parfait. Il propose une image
du sujet faiblement altérée dans un fonctionnement normal, ou fortement altérée en cas de
dysfonctionnements a 1’ origine d’artefacts. Le tomodensitometre dégrade donc le signal.

Différents facteurs peuvent étre responsables de la qualité des images produites.
Certains agissent sur la résolution spatiale des images :
e [a géométrie de 1’acquisition, (distance source—patient, distance source—détecteur).

e La taille de la matrice de pixels des coupes (pouvant varier de 512 x512 pixels a1024 x1024
pixels).




e La taille en millimétres des pixels (calculée partir du diametre d’acquisition et de la taille de

la matrice de pixels).

e La taille du détecteur.

¢ Les mouvements du patient.

D’autres agissent sur le bruit dans les images :

e [ ’algorithme de reconstruction.

e [ ’énergie des rayons-X.

e Les rayonnements diffus.

¢ La dose de rayon-X utilisée pour acquérir I’image du patient.
e [’uniformité de la réponse des détecteurs.

e La taille du foyer de rayons-X.

e Le systeme de collimation du faisceau de rayons-X.

Le contraste est aussi dépendant de certains facteurs :

e [’¢nergie des rayons-X.

e L a sensibilité des détecteurs.

¢ La dose de rayon-X utilisée pour acquérir I’image du patient.

e [’alignement du tube a rayons-X et du détecteur [65].
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Figure 2.10 : Effets de bruit, résolution spatiale et contraste sur l'image
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3.Matériels et méthodes
3.1.Matériels
3.1.1.Accélérateur linéaire

Le Linac Varian Clinac®5821 est utilisé dans cette étude. Les spécifications techniques de cet
accélérateur sont :

Energie des photons : 6
Energie des électrons : 6,9, 12, 16 et 20 MeV
Débit de dose : 100 a 600 MU/min

Lames multicollimatrices (120 lames)

Figure 3.1 : Linac VarianClinac® 5821

3.2. Les systémes embarqués

Les systemes OBI (On-Board Imager) correspondent aux dispositifs montés directement
sur I’axe prpendiculaire de traitement et sur la face conventionnelle de I’accélérateur. Ils se
composent de deux bras robotiques rétractables, comme illustré dans la Figure 1.1 (tube a
rayons X a basse énergie et détecteur plan intégré de type silicium amorphe). Ces dispositifs

permettent 1’acquisition d’images 2D et 3D pour le repositionnement et la replanification.




3.3. Fantome TOR

Un objet de test de routine congu pour étre utilisé rapidement et facilement de maniére
réguliere (par exemple, hebdomadaire/mensuelle) afin de fournir une vérification continue des
performances d'imagerie, en particulier les aspects les plus susceptibles de se détériorer. Apres
une vérification initiale de 1'échelle de gris, la qualité de 1'image est simplement évaluée en
comptant le nombre de détails détectés et le nombre de motifs de barres résolus dans 1'image.
Un enregistrement continu de ces valeurs permet de révéler toute tendance a une dégradation

des performances d'imagerie.
Utilisé pour la fluoroscopie et la fluorographie, le TOR 18FG permet les vérifications suivantes:

. Réglage du niveau de luminosité et de contraste du moniteur (détails des hautes et basses

lumicres)
. Limite de résolution (de 0,5 a 5,0 LP/mm)

. Détectabilité des détails de grande taille a faible contraste (18 détails, diamétre de 8 mm, plage

de contraste de 0,009 a 0,167 a 70 kVp, 1 mm de Cu)

. Géométrie circulaire (cercle en plomb) [66]

Figure3.2 : TOR [18FQ]




3.4.Catphan 504

La configuration du fantdme Catphan® 504 a ¢été sélectionnée par
VarianMedicalSystems. Ce manuel est destiné a compléter les procédures et manuels CBCT de
Varian en fournissant des détails supplémentaires concernant ['utilisation du fantome
Catphan®. Les objets de test qui composent le mode actuel du Catphan représentent plus d’un
quart de siecle d’évaluation scientifique et d’expérience sur le terrain. Ce manuel décrit les

applications de chaque module contenu dans le fantome Catphan® 504 [85].

Figure 3.3 : Fantome Catphan 504

3.2.Vérification de l'alignement de l'imagerie OBI
3.2.1. Linéarité spatiale :
3.2.2.Spécification

La précision de la linéarité spatiale (distance) doit étre dans une tolérance de + 2 mm,

ou 1 %, selon la valeur la plus grande. Ce test utilise une plaque de calibration a lames.




Figure 3.4 : Méthode d’essai de la linéarité spatiale

Tableau 3.1 : configuration du test de linéarité spatiale (distance)

Mode OBI

Angle du bras

Position KVS

Position KVD

Lames

Filtre en cuivre installé
Anatomy (anatomie)
Technique

Equipement/Outil

Orientation de la plaque d'étalonnage

Mode maintenance

Mis a niveau avec précision a 90°
100.0/0.0 cm

-50.0/0.0/0.0 cm

Mode Track (suivi)

Non

Pleine résolution impulsion unique FF
100 kV @ 50 mA e 15 ms

Blade Calibration Plate (plateau d'étalonnage du
diaphragme aligné avec précision avec l'isocentre a
l'aide du laser des croisillons du Clinac (voir figure 1.

5)

Y+ doit faire face au statif




Figure 3.5: Plaque d'étalonnage des lames
Résultats :

A T'aide de l'outil Mesurer la distance, mesurez la distance a travers la boite de 10 cm x
10 cm au centre de 1'image dans les deux plans (voir Figure 3.6). Utilisez les outils Zoom avant
et Déplacement pour des mesures précises.

Figure :3.6 Précision de l'outil de mesure des distances, Y (image gauche) et X (image

droite) sont des coordonnées du ROI

Précision de la linéarité spatiale (distance) 10,00 cm £+ 0,2 cm = 10,14 cm pour X et Y




Tableau 3.2 Linéarité spatiale (Distance)

Critéres de test Spécification V=0K
Précision de la linéarité spatiale 10.00 cm = 0.2 cm 10.14
cm

3.3.Précision de I’alignement du pixel central de ’imageur KVD
Spécification

Le pixel central du panneau imageur doit étre aligné avec le trajet de l'isocentre du

faisceau kV avec une précision de + 2,0 mm.

Le panneau imageur PaxScan possede une résolution compléte de 2048 x 1536 pixels.
Ainsi, le pixel central du panneau se trouve a la position 1024 x 768. La taille physique de
chaque pixel est de 0,194 mm, donc 10 pixels a partir du pixel central correspondent a + 1,94

mm.
Méthode de test

1. Utiliser I’image précédemment capturée, sans les lignes de mesure utilisées dans le test

précédent.

2. Zoomer jusqu’a ce que les pixels individuels soient clairement visibles a 1’intersection
centrale de la plaque de calibration. Si nécessaire, ajuster la barre de défilement

"Window/Level" pour mieux visualiser les pixels.

3. Sélectionnez l'icone Histogramme et tracez une région d'intérét (ROI) allant du coin supérieur

gauche de I’image jusqu’au coin inférieur droit.

4. Faites un clic droit sur le cercle rouge situé¢ dans le coin supérieur gauche de la boite du ROI,
puis sélectionnez Définir les propriétés du ROI.... Modifiez la valeur de la position horizontale
(Hor. Pos.) a 1024 et celle de la position verticale (Vert. Pos.) a 768. Cliquez sur OK pour

fermer la fenétre des propriétés.

5. Le petit cercle rouge dans le coin supérieur gauche de cette boite correspond a la position du

pixel central (1024 x 768).

6. A I’aide de la souris, faites glisser le petit cercle rouge (dans le coin supérieur gauche de la

boite du ROI) jusqu’a ce qu’il soit aligné avec le pixel central de I’image.




7. Faites un clic droit & nouveau sur le coin supérieur gauche de la boite du ROI et sélectionnez
Définir les propriétés du ROL... pour afficher les propriétés du ROI.

8. Notez les valeurs finales de Hor. Pos. et Vert. Pos. dans le tableau des données.

ﬂ Histogramme ORI 20250411113137864

Histogramme OBI_20250411113137864

Luignp it
Hadey o
g b 1144
g B el L
LIy
il S
T L] |

0

10 i 3
11500 12000 12500 13000 13500

Figure 3.7 Technique de vérification de 'alignement du centre de la zone de I'imageur KVD

i

Tableau 3.3 : Alignement des pixels centraux du panneau de 1'imageur KVD

Criteres de test Spécification Valeur effective
Alignement Hor. Pos de l'imageur Emplacement du pixel 1024 + 10 1038
Alignement Ver. Pos de l'imageur Emplacement du pixel 768 + 10 775

3.4.Vérification de I'isocentre KV (sans option IsoCal)
Spécification

Dans ce test, nous utilisons le fantdome MARKER. Les axes des bras kVD et kVS
doivent coincider (isocentriques) avec I'axe de rotation du portique dans une sphére de rayon

<1,5 mm

Figure 3.8 : Test de l'isocentre




Méthode de test

Tableau 3.4 :KV et KVD Axes Configuration des tests ISOCENTER

Mode OBI Mode maintenance

Ange du bras 90° — 180° — 0° — 270°

Position KVS 100.0 /0.0 cm

Position KVD -50.0/0.0/0.0 cm

Lames Mode Track

Filtre en cuivre Non

Anatomie Pleine résolution impulsion unique FF
Technique 100 kV @ 50 mA e 25ms

Equipement / Outil IsocentreCub (Cube isocentrique)

1. En utilisant 'outil de réticule numérique comme référence d'isocentre, déplacez la table
d'examen ou le cube pour aligner le centre de la bille de 2 mm sur l'intersection du réticule dans

les deux images, a £ 0,01 cm pres.

2. Une fois le cube aligné, acquérez séquentiellement des images de test kV aux quatre angles

adjacents du portique (90°/180°/0°/270°).

3. Aprés l'acquisition de chaque image, utilisez 1'outil Mesurer la distance pour déterminer

I'écart de distance entre I'intersection du réticule et le centre de la bille de 2 mm (comme illustré

a la figure 3.9).

angle de gentry =90° angle de gentry =180° angle de gentry =0°

Figure 3.9 :Technique de mesure




Résultats

Tableau 3.5 :Vérification de I'isocentre KV (sans option IsoCal)

Isocentre des axes Angle du bras =90 ° < 0.15cm derayon 0.06 cm
KVS/KVD
Angle du bras = 180 ° < 0.15 cm 0.17 cm
Angle dubras=0° <0.15cm 0.09 cm

3.5. Vérification du systéeme d'imagerie OBI :
3.5.1. Sensibilité a faible contraste
Spécifications

Le systeme d'imagerie doit étre capable de résoudre une sensibilité minimale de 2,33 % dans
une image fluoroscopique pulsée 2 x 2 compartiments, en utilisant I'objet de test Leeds TOR

[18FG]. Le disque 12 équivaut a 2,33 % dans 1'objet de test Leeds.

Figure 3.10 : TOR [18FG], Filtre en cuivre




Méthode de test

90°

100.0 /0.0 cm

-50.0/0.0/0.0 cm

Mode Track

Oui

Derni¢re image FF

100 kV @ 50 mA e 25 ms

Off (arrét)

Objet de test leeds TOR [18FG] placé au
centre du panneau de I'imageur. L'indicateur

fléché étant dirigé vers le statif
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Figure 3.11 : Exemple d'image d'objet de test Leeds TOR [18FG]




Résultats

Tableau 3.7 : Sensibilité au faible contraste

Nombre de disque leeds visibles > Disque 12 (2.33%)

3.6. Vérification du systeme d'imagerie CBCT

Tous les tests CBCT seront effectués a 1'aide du fantome de test Catphan fourni par Varian
(Catphan® CTP504 ou CTP604). Des informations détaillées sur les sections Catphan sont
disponibles dans le manuel Catphan®, fourni avec le fantdéme
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Figure 3.13 :Test de Catphan




3.7.Exactitude du positionnement vertical et longitudinal de la source kV
Objectif

Vérifier la précision du positionnement de la source kV en position verticale et longitudinale
par rapport a I’isocentre.

Méthode

Positionnement vertical :

Figure 3.14 : V¢rification du positionnement vertical de la source kV a 1’aide d’un meétre-
ruban

Le bras de I’accélérateur est placé a 90°. La source kV est déployée a une distance
attendue de 100 cm de I’isocentre. A I’aide d’un métre-ruban, la distance entre 1’isocentre
(matérialisé par le croisillon) et le centre de la fenétre de mylar de la source est mesurée.

La distance réelle entre la source et I’isocentre est alors calculée selon la relation :

dréelle = dmylar-isocentre + 14,8 cm ou 14,8 cm est la distance fixe entre la source et la
fenétre de mylar.

Positionnement longitudinal :

Le bras est également placé a 90°. Les lasers de la salle sont allumés. La croix repere
(reperes de référence) présente sur la source kV est identifiée, puis la distance entre ces
reperes et la projection des lasers est mesurée.




Résultats

La distance mesurée entre I’isocentre (matérialisé par le croisillon) et le centre de la
fenétre de mylar de la source kV était de 85,1 cm. En ajoutant la distance fixe entre la source
et la fenétre de mylar (14,8 cm), la distance réelle entre la source kV et I’isocentre est calculée
comme suit :dréelle = 85,1 cm + 14,8 cm = 99,9 cm.

Par rapport a la distance attendue de 100 cm, 1’écart est de 1 mm, ce qui respecte
pleinement la tolérance autorisée de £2 mm.

Conclusion : le positionnement vertical de la source kV est conforme aux
spécifications de qualité.

3.8.Exactitude du positionnement vertical, longitudinal et latéral du détecteur :
Spécification :

Vérifier I’exactitude du positionnement du détecteur embarqué dans les trois axes
(vertical, longitudinal, latéral) par rapport a I’isocentre.

Tolérance :
Axe vertical : |dréelle - dattendue| <2 mm
Axes longitudinal et latéral : |dlaser - drepére| <2 mm
Test :
Positionnement vertical :
Position programmeée attendue du détecteur : 50.0 cm
Distance mesurée entre 1’isocentre et la surface du détecteur : 48.5 cm
Distance interne entre la surface du détecteur et la matrice de détection : 1.8 cm
Distance réelle (dréelle) = 48.5 + 1.8 = 50.3 cm
Méthode :
Positionnement vertical :
Le bras de I’accélérateur est positionné a 90°.
Le détecteur est déployé¢ a une position pré-programmeée (ici 50.0 cm attendus).

Un meétre-ruban est utilisé¢ pour mesurer la distance entre I’isocentre (croisillon central) et le
centre du détecteur.

On ajoute a cette mesure la distance fixe entre la surface du détecteur et la matrice de
détection (1.8 cm) pour obtenir la distance réelle dréelle.




Le détecteur est déplacé de 10 cm.

Les repéres sont comparés a la position des lasers.
» Discussion :

La distance réelle mesurée est 50.3 cm, soit un écart de +0.3 cm (3 mm) par rapport a
la distance attendue (50.0 cm).

Cela dépasse la tolérance maximale de 2 mm, ce qui suggere une légere erreur de
positionnement vertical du détecteur.

Une vérification de I'étalonnage mécanique ou du systéme de positionnement
automatique est recommandée pour corriger ce décalage.

3.9.Exactitude de la tension appliquée au tube a rayons X

Spécifications
= (Ce test vise a vérifier que la tension appliquée au tube a rayons X est conforme a la
valeur affichée sur la console.
= La valeur mesurée doit étre dans une tolérance de +10% par rapport a la valeur
affichée.
Méthode de test :
1. Placer le kVpmetre a I’isocentre.
2. Effectuer cinq expositions successives pour chaque anatomie préprogrammeée
sur la console XVI (tensions de 70 kV a 120 kV).
3. Relever les valeurs mesurées pour chaque exposition.
4. Comparer les valeurs mesurées aux valeurs affichées.

Figure 3.15 :Positionnement du fantdme sur la table avec le KVpmétrecetré a I' isocentre

an




3.10. Multimeétre radical

Accu-Gold Touch est le systéeme de gradation des rayons X de nouvelle génération pour
le cceur, doté d'un module numérateur multifonction compact et d'un logiciel intuitif puissant.
L'Accu-Gold Touch, avec son écran intégré, est un analyseur de rayons X compact, louable et

multifonctionnel, utilisant les derniéres technologies en...

Avec des capteurs a semi-conducteurs, des chambres d'ionisation de référence, des capteurs
MAC et de lumiere [67], Accu-Gold Touch offre des fonctionnalités qui augmentent votre offre
de produits, telles qu'une configuration rapide, une facilit¢ de déploiement, des verrouillages
automatiques et une capture de données avec plusieurs parametres, une capture de temps sans
stress et de distance unique, une analyse et une récupération de données faciles Avec une
interface de capteur auxiliaire et un logiciel adaptable, vous avez la possibilité d'acquérir votre
capacité pour répondre a vos besoins. Accu-Gold Touch vous permet de sauvegarder toutes vos
mesures. Le systeme Accu-Gold Touch se compose d'un module numérique en ligne dont la
fonction est de convertir les signaux analogiques en plusieurs capteurs, ce qui donne des
résultats a partir de calibres numériques, de deux capteurs et d'un écran en ligne. Le Touch est
disponible en mode Tendill et s'adapte a des applications spécifiques, les différents capteurs

¢tant basés sur les capteurs pouvant Etre utilisés.

La figure 3.17 : montre une image de bobine d’un multimetre RADCAL.

13381 |895.0

[10.23 |265

(o)
u Mo sensor are connected!

Figure 3.16 : Multimétre RADCAL utilisé
3.11. La chambre d’ionisation

La sp’ecificit” e de la mesure de la dose au scanner RX a conduit au d"eveloppement
d’une chambre d’ionisation cylindrique, dite <<la chambre crayon >>. Celle-ci associ” ee aux

fant” omes en Poly m” ethacrylate de m” ethyle PMMA de diam’etre 16 cm (t” ete), et de 32

E



cm (corps) permet, en particulier, d’obtenir I’indice de dose de scanographie, le CTDI100. Ce
type de d” etecteur a une longueur de volume sensible "egale ‘a au moins 100 mm afin d’"etre
compatible avec les indices de dose d efinis. Les chambres crayon utilis” ees ont g

en’eralement un volume sensible de 1’ordre de 3 cm3

Une chambre d’ionisation crayon de marque RADCAL con,cue pour la r’ ealisation de
la mesure du CTDI au scanner et la mesure de doses sur les panoramiques dentaires.
Informations compl ementaires : — pr’ecision de mesure +/- 4% — gamme de mesure en

dose : 200nGy— 1kGy — gamme de mesure en d” ebit de dose : 20nGy/s— 350mGy/s

Figure 3.17 : Chambre d’ionisation crayon de marque RADCAL utilis

Résultats

_ |'m Standard Deviation
% Error = ‘—X Coefcent of Varition = ————— x 100%
Average

Tableau 3.8 : Evaluation de la stabilité et de la performance du rayonnement X en fonction de
la tension appliquée, On utilise la loi suivante :

a7



Tension Appliquéel 70 80 90 100 120

#1 65.8 74,8 87,2 98.8 120.9

#2 66.3 74,8 87.3 098.3 120.4

#3 66,3 75,6 87.3 98.5 1202

74 65,6 75,2 87.3 97.9 1202

75 65,6 75,1 87.5 98.2 119.8

Moyenne 65,92 75,1 87.32 98.34 1203

% d'Erreur | -583 6,13 2,98 1,66 0,25

Dev.St 0,36 0,33 0,11 0,34 0,40

COV 0,0054 00044 00013 00034  0,0033
ey | S| A

VAN

d=100
Multimeter em

N

— 0

| ;ihli

Ecart en % entre la tension affichée et mesurée <+10% ,
coefficient de variation <0,05

140 +
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100 -
80 -
60 ] I I M Exactitude de la
40 - tension
. appliquée
0 - T T T T

-2.00%  -1.66% -2.98% -5.83% -6.13%

Figure3.18 : Vérification de la précision de la tension appliquée au détecteur
» Discussion :

Les résultats de répétabilité ont montré une bonne concordance, en restant dans les limites
acceptables sur le plan technique.

Les valeurs mesurées correspondaient aux valeurs affichées avec une tolérance de £10 %, ce
qui témoigne d'une précision satisfaisante.




De plus, le coefficient de variation (COV) est resté inférieur a 0,05, traduisant une grande
stabilité et une reproductibilité fiable des mesures.

3.12. Exactitude du temps affiché en milliSeconde(mS)
Spécification :

L’erreur relative entre le temps affiché et le temps mesuré ne doit pas dépasser £5 % pour
chaque valeur mesurée. De plus, la reproductibilité doit respecter un coefficient de variation

(COV) < 0,05.

Méthode de test

Effectuer 5 expositions successives pour chaque valeur de temps d’exposition (ex : 8 ms, 10

ms, 12 ms, 15 ms, 20 ms, 25 ms, 30 ms, 35 ms, 40 ms).

Mesurer le temps réel de chaque exposition a 1’aide d’un dispositif de mesure dédié.

Résultats

Tabeau3.9 :Résultats du test d'exactitude du temps d’exposition(ms)

Temps Affiché 8 10 15 25 40
#1 8.806 10,55 16,28 27.14 39,94
#2 8.909 10,55 16,18 27,03 39,94
#3 8.704 10,55 16.18 27.14 39,94
74 8.806 10,65 16,18 27.14 39,94
75 8.909 10,55 16.28 27.14 39,94
Moyenne 8.689 10,475 | 16,0167 | 26,765 39,95
%5 d"Erreur 8,61 4,75 6,78 7,06 0,13
Dev.St 0,09 0,04 0,05 0,05 0,00
COV 0,0099 00043 00034  0,0018 0

E



45
40
35
30
25
20
15
10

Ecart en % entre le temsp affiché et mesuré <+10%
, coefficient de variation <0,05
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-0.13 475 8.61

Figure 3.19 : Exactitude du temps d'irradiation : écart relatif entre le temps affiché et mesuré

> Discussion :

A I’exception du temps de 8 ms non conforme, tous les autres temps d’exposition
testés respectent les tolérances d’exactitude (5 %) et de reproductibilité (COV <0,05). Le
systéme présente ainsi une performance globalement fiable pour les durées cliniquement

(%)

courantes.

3.13. Répétabilité de la tension appliquée au tube a rayons X

Spécification :

Les valeurs extrémes de la tension mesurée lors d’une série de 5 expositions ne doivent
pas différer de plus de +5 % de la valeur moyenne. En cas de dépassement de cette tolérance,

une remise en conformité doit étre effectuée dans les plus brefs délais. Ce test est réalisé a
I’installation puis de fagon annuelle.

Méthode de test :

Un kVpmeétre a été positionné a I’isocentre. Cinq expositions successives ont été
effectuées pour deux protocoles anatomiques fréquemment utilisés sur la console OBI,
correspondant a deux tensions représentatives : 70 kV et 100 kV. La tension mesurée a été

relevée pour chaque exposition.

j



Résultats :

Tableau 3.10: Vérification de la répétabilité pour deux tensions représentatives

Tension relevée anatomie ORL TeteLat et AP 70 100
#1 68.6 100.3
72 68.6 100.5
#3 68.6 100.6
74 68.6 100.5
Moyenne 68.6 100,473
% d'Erreur -2.00 0.47
Dev.St 0,000 0,13
COV 0,0000 0,0013
Ecart en %% cas d' anatomie _ORL=+10% , coefficientde
variation =<0,0%
120 -
100 -
BO -
60 - B 7OKVtete lat, LOOKY tete
AP
40
20 -
ﬂ -
-2% 0,47%

Figure 3.20: Le générateur présente une trés bonne répétabilité de la tension appliquée,

aucune action corrective n’est requise

Discussion :

Le générateur présente une tres bonne répétabilité de la tension appliquée, aucune action

corrective n’est requise.

3.14.Répétabilité_anatomie Extrémité

Spécification :

Le contrdle porte sur la reproductibilité de la tension appliquée en mode anatomie des

extrémités.




Les critéres d'acceptation sont :

Erreur relative <5 % de la valeur moyenne

Coefficient de variation (COV) < 0,05
Méthode de test :

Mode utilisé¢ : Anatomie Extrémités

Nombre de mesures : 4 répétitions

Appareil : générateur a rayons X numérique (spécifier le modele si possible)
Mesures relevées a I’aide d’un multimétre ou d’un dispositif de mesure de tension dédié.

Calcul de : moyenne, erreur relative, écart-type (Dev.St), et coefficient de variation (COV).

Résultats :

Tableau 3.11 :Résultats des mesures de la tension appliquée lors de quatre expositions

successives

Tension relevée anatomie Extrémités 635
#1 63.2
72 63.2
3 63.1
74 63.2
Movenne 63.175
% d'Erreur -2.81
Dev.St 0,05
COV 0,0008

> Discussion :

Les valeurs mesurées respectent les tolérances exigées.L’erreur relative est inférieure a 5 % (-

2,81 %)Le coefficient de variation est tres faible (0,0008 < 0,05)La reproductibilité est

excellente.




3.15.. Répétabilité du rayonnement de sortie pour une seule combinaison courant-temps.
Spécification :

Vérifier la répétabilité¢ du rayonnement de sortie,Les valeurs de kerma mesurées ne doivent
pas différer de plus de 10% de la valeur moyenne,Le coefficient de variation (COV) doit étre
inférieur ou égal a 0,05,La précision des mesures doit étre inférieure a 5%. La reproduction du

temps d'exposition doit se faire avec un coefficient de variation (COV) inférieur a 0,05.
Méthode :

Matériel : Dosimetre pour mesurer le kerma.

Positionnement :

Placer le capteur du dosimétre a l'isocentre.

Ajuster la collimation des diaphragmes pour que la taille du champ d'irradiation soit adaptée

au dosimétre.
Test de Répétabilité :

Réaliser 5 expositions successives a 70 kV avec une charge de 40 mAs (combinaison
"courant-temps" : 200 mA et 200 ms).Relever les valeurs de kerma mesurées pour chaque

exposition.

E



Résultats

Tableau 3.12 : Résultats du test de répétabilité a 70 kV et 40 mAs (200 mA, 200 ms) —

Valeurs de kerma mesurées en mGy

70KV a 40mAs combinaison "courant-temps" (200 mA,200ms)| Kermas mésurés en mGy
#1 1,965
72 1,965
3 1,966
74 1,967
5 1,967
Moyenne 1,966
Dev.St 0,0010
COV 0,0005
Les valeurs moyenne des rapports
0.80% kerma/mAs pour chaque combinaison
"courant temps"
0.60% -
0.40% -
B Coefficient de
0.20% - reproductibilité <5%
0.00%
0.04915 0.048935 0.04901

Figure 3.21 : Les valeurs moyenne des rapports kerma/mAs pour chaque combinaison

"courant temps.

> Discussion :

Ce test de répétabilité a été réalisé pour une seule combinaison courant-temps (200
mA, 200 ms) a 70 kV. Les résultats montrent une excellente répétabilité¢ du rayonnement de
sortie. Les valeurs de kerma mesurées sont extrémement proches les unes des autres, avec une
moyenne de 1,966 mGy. L’écart type est tres faible (0,0010 mGy), témoignant d’une grande
précision. Le coefficient de variation (COV) est largement inférieur a 0,05 (COV = 0,0005),
ce qui indique une variabilité négligeable entre les expositions. Ces résultats respectent
pleinement les spécifications et tolérances recommandées, confirmant la fiabilité du systeme

pour cette configuration d’exposition.
3.16. Reproductibilité du rayonnement de sortie :

» Spécification :

E



Le test de reproductibilité vise a vérifier la constance du rapport kerma/mAs pour différentes
combinaisons « courant-temps » (mA et ms) a une tension fixe de 70 kV. Trois combinaisons
différentes couvrant I’ensemble de la plage utile des mA sont sélectionnées, avec une charge
fixe de 40 mAs. La tolérance imposée est que les valeurs des rapports kerma/mAs ne doivent
pas différer de plus de 15% de la valeur moyenne.

» Méthode de test :
Appareillage utilisé : Dosimetre placé a l'isocentre.
Conditions de mesure :
Tension fixée a 70 kV.
Charge fixée a 40 mAs pour chaque combinaison.
Trois combinaisons « courant-temps » différentes ont été testées :
200 mA —200 ms
320 mA — 125 ms
250 mA — 160 ms
Pour chaque combinaison, 5 expositions successives ont ét¢ réalisées.
Le kerma a été mesuré pour chaque exposition, puis le rapport kerma/mAs a été calculé.

La moyenne, I’écart type et le coefficient de variation (COV) ont été déterminés pour chaque
série.

Résultats :

Tableau 3.13 : Analyse de la répétabilité des mesures du kerma par mAs pour trois
combinaisons courant-temps a 70 kV

TEV 3 40mds 0deombinaisons "courant-temps'| Valeur kerma/mds (200mA200ms | Valeur kerma/mAs (320mA,125ms | alour kerma/mAs (250mA,] 60ms

#l 0049123 00489 0048975

# 0049123 0048928 0,049028

# 004915 0048928 0048975

# 0049173 004895 0,049025

# 0049173 0048975 004904

Moyenne 004915 0048935 0,04901

Der.5t 0,00003 0,00003 0,00003

Cov 0,00031 0,00038 0,00068




Les valeurs moyenne des rapports
kerma/mAs pour chaque combinaison
0.80% 1 "courant temps"
0.60% -
0.40% -
B Coefficient de

0.20% - reproductibilité <5%
0.00%

0.04915 0.048935 0.04901

Figure 3.22 : Les valeurs moyenne des rapports kerma/mAs pour chaque combinaison

"courant temps".
> Discussion :

Les résultats montrent une bonne reproductibilité du faisceau de rayons X pour les trois

combinaisons testées. Les moyennes des rapports kerma/mAs obtenues sont respectivement :
0,04915 pour (200 mA — 200 ms)

0,048935 pour (320 mA — 125 ms)

0,04901 pour (250 mA — 160 ms)

Le coefficient de variation (COV) est resté inférieur a 0,001 dans tous les cas, ce qui traduit
une excellente stabilité des valeurs mesurées. Les écarts relatifs entre les valeurs individuelles
et la moyenne sont largement en dessous du seuil de tolérance de 15%, ce qui valide la

reproductibilité du systeme.

Le graphe confirme cette stabilité, avec des barres proches entre elles et toutes respectant le

coefficient de reproductibilité < 5%.
3.17.Reproductibilit¢ du rayonnement de sortie des moyennes Rapports Kerma/maAs:
» Spécification :

Les rapports mesurés Kerma/mAs pour chaque combinaison ne doivent pas différer de plus

de 15 % de la valeur moyenne obtenue.




> Meéthode de test :

Le capteur du dosimétre a été placé a I’isocentre. Le champ d’irradiation a été collimaté a une
taille entre 15 x 15 cm et 30 x 30 cm. Trois expositions successives ont été réalisées a 70 kV

et 40 mAs avec les combinaisons suivantes :
(200 mA /200 ms)(320 mA / 125 ms)(250 mA / 160 ms)

Pour chaque exposition, le kerma a été mesuré, puis le rapport Kerma/mAs a été calculé.
Résultats

Tableau 3.14 :Mesures des rapports Kerma/mAs pour trois combinaisons courant-temps a 70

kV et 40 mAs.

70KV a 40mAs 03 combinaisons "courant-temps" Valeur Kerma/mAs moyenne
combinaison "courant-temps" 200mA,200ms 0.04915
combinaison "courant-temps" 320mA,125ms 0.048935
combinaison "courant-temps" 250mA.160ms 0,04901
Moyenne 0,049032
Dev.St 0,0001
Ccov 0,0022

> Discussion :

Les résultats montrent une excellente reproductibilité du rayonnement de sortie. Les valeurs
des rapports Kerma/mAs mesurés varient trés faiblement autour de la valeur moyenne
(0,049032 Gy/mAs), avec un coefficient de variation de 0,22 %, bien inférieur a la tolérance
maximale de 15 %. Cela démontre la stabilité du systéme de génération de rayons X face a
des variations du couple courant-temps, ce qui est essentiel pour garantir une délivrance

homogene de la dose lors des examens répétés ou protocoles personnalisés.
3.18..Linéarité du rayonnement de sortie :
Spécification

le systéme de génération de rayons X produit un rayonnement proportionnel a la charge
(mAs) délivrée, quelle que soit la combinaison courant-temps utilisée. Le test a été réalisé a
80 kV, avec 5 combinaisons différentes de courant-temps couvrant une large gamme de mAs
(de 8 mAs a 40 mAs),Les rapports mesurés Kerma/mAs pour chaque combinaison ne doivent
pas différer de plus de 15 % de la valeur moyenne des rapports mesurés.




La valeur moyenne globale des rapports ne doit pas étre inférieure a 65 % de celle obtenue

lors du controle initial.

Méthode

Dans les mémes conditions de mesure que les tests de répétabilité et reproductibilité (capteur
placé a I’isocentre, champ collimaté entre 15x15 cm et 30x30 cm), sept expositions ont été
réalisées a 80 kV, avec les combinaisons suivantes :

* 200 mA /40 ms (8 mAs)

* 200 mA / 50 ms (10 mAs)
* 200 mA / 100 ms (20 mAs)
* 200 mA / 160 ms (32 mAs)

* 200 mA /200 ms (40 mAs)

Pour chaque exposition, la dose mesurée (Kerma) a permis de calculer les rapports
Kerma/mAs. La répétition de certaines combinaisons a permis de vérifier la constance des
résultats et de calculer les coefficients de variation.

Résultats

Tableau 3.15 : Résultats des rapports Kerma/mAs pour différentes combinaisons courant-

temps a 80 kV :
80KV _07combinaisons "courant-temps” Valeur kerma/mAs (200mA 40ms,8mAs) | Valeur kerma/mAs (200mA,50ms,10mAs)

#1 0,0644125 0.06484

#2 0,0645625 0,06489
#3 0,064625 0,6495/10
Moyenne 0,064533333 0,064865

Der.5t 0,00009 0,00004

COV en % (coefficient de variation) 0,14% 0,05%

i [ Valeur kerma/mAs (200mA,100ms,20mAs)| Valeur kerma/mAs (200mA,160ms 32mAs)| Valeur kerma/mAs (200mA,200ms,40mAs)
0,0654 0,0655 0,065515
0,0655 0,0655625 0,06555
0,0655 0,06553115 0,065575
0065466667 006553115 0,06555
0,00005 0,00003 0,00002
0,07%% 0,04%% 0,03%




Discussion

Les résultats confirment la linéarité du rayonnement de sortie du générateur de rayons X. Les
rapports Kerma/mAs obtenus montrent une trés faible variation en fonction des différentes
charges délivrées. Les coefficients de variation (COV) mesurés varient de 0,03 % a 0,14 %, ce
qui est bien inférieur a la tolérance de 15 %. Cela témoigne de la fiabilité du systéme de
génération de rayons X a délivrer une dose proportionnelle au mAs programmé. Cette stabilité
est essentielle pour garantir la qualité et la sécurité des examens d’imagerie médicale, ainsi
qu'une délivrance homogene de la dose.

Tableau 3.16 : Résultats supplémentaires des rapports Kerma/mAs pour différentes
combinaisons courant-temps a 80 kV

Figure 3.23 : Evolution du Kerma et du rapport Kerma/mAs en fonction du mAs.
» Discussion :

Les résultats montrent une trés bonne stabilité des rapports Kerma/mAs pour les différentes
combinaisons testées. La moyenne globale est de 0,0652 Gy/mAs avec un COV de 0,58 %, ce
qui confirme la linéarité du générateur. Cette régularité garantit une délivrance fiable et
proportionnelle de la dose, essentielle pour la qualité des images et la sécurité du patient.

Combinaison"courant temps" |Valeurs Kermas moyenne |Les valeurs des rapports kerma/mAs moyenne
80 KV (200mA 40ms 8mAs) 0,516266667 0.064533333
80 KV(200mA_ 50ms, 10mAs) 0,648933333 0,064865
30 KV(200mA 80ms. 16mAs) 1,045 0,0653125
80 KW(200mA_100ms 20mAs) 1,309333333 0.065466667
80 KV(200mA_ 160ms,32mAs) 2,097 0,06553125
80 KW(200mA_200ms 40mAs) 2,622 0,06555
Moyvenne en mGy/mAs _ 0,065209792
Dev.5t _ 0.000381245
COV en %0 (coefficient de variation) _ 0,58%
3.00 -
2.50 -
2.00 - =& V\ariation du Kerma en
fonction mAs
1.50 -
== \/aleur Rapport
1.00 - Kerma/mAs en
mGy/mAs
0.50 -
0.00 - g——-f—i—i ,
0 10 20 30 40 50




3.19.Evaluation du bruit — OBI vs Scanner ORL :

Figure 3.24 : bruit a I’aide d’un fantdme dans un scanner (CT)

» Spécification:
A. Phantom :
Un fantéme circulaire est utilisé pour I’évaluation du bruit.

Le ROI (région d’intérét) est défini avec un diametre équivalant a 40 % du diameétre du

phantom.
B. Appareils :
OBI (On-Board Imager) : Imagerie embarquée utilisée en radiothérapie.
CT (Scanner) : Tomodensitométrie conventionnelle.
» Méthode de test :
Positionnement du phantom sur les deux appareils (OBI et CT).

Acquisition d’images avec des parameétres similaires autant que possible (énergie, épaisseur

de coupe, technique).
Analyse des images :

Définition d’une ROI circulaire au centre du phantom (40 % du diametre).




Calcul de I’écart type a I’intérieur de la ROI pour quantifier le bruit.
Comparaison des valeurs obtenues pour chaque appareil.

> Résultat :
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Figure3.25 : Comparaison du bruit d’image entre le scanner dédié a la radiothérapie et le
systeme OBI du Clinac iX (ROI =40 % du diametre du fantdome Catphan)

__ Déviation Standard(p)
NCTeau—NCT air

B x100
» Comparaison des résultats :

Le graphique circulaire montre les résultats suivants :

OBI : 4,19 % de bruit.

CT : 0,35 % de bruit.

> Discussion :

Le scanner CT produit des images de meilleure qualité avec un niveau de bruit trés faible.




L’OBI présente un bruit significativement plus élevé, ce qui limite son utilisation a la

vérification de positionnement plutot qu’au diagnostic précis.

e Le CT, une qualité d’image supérieure a celle de ’OBI :

e Dose plus élevée :

e Le CT utilise une dose de rayons X plus importante, ce qui améliore le rapport
signal/bruit et donc la clarté de I’image.

e Détecteurs plus sensibles :

o Le CT est équipé de détecteurs multicouches concus pour capter plus de signaux et
produire des images précises.

e Reconstruction avancée :

e Les images CT bénéficient de traitements mathématiques complexes, ce qui réduit le
bruit et améliore le contraste.

e Utilisation clinique différente :

e Le CT est un outil de diagnostic, tandis que 1’OBI est congu pour le guidage positionnel,
pas pour des images de haute précision.

3.20.Evaluation du bruit — OBI vs Scanner (moyenne sur 5 acquisitions ORL) :
» Spécification :
Phantom utilisé : un fantéme circulaire de type homogene permettant une évaluation objective

du bruit ,Zones d’analyse : cinq régions d’intérét (ROI) circulaires sont sélectionnées — une

centrale (Bcentre) et quatre périphériques aux positions 12H, 15H, 18H et 21H.

Taille des ROIs : chaque ROI a un diamétre égal a 40 % du diametre total du fantdme,
conformément aux standards de mesure du bruit.
» Meéthode de test :
Systéme OBI du Clinac i (imagerie embarquée utilisée en radiothérapie).
Scanner dédi¢ a la radiothérapie (CT)
Positionnement du phantom au centre de 1’image pour chaque appareil (OBI et CT).

Acquisition d’images dans les mémes conditions de contraste, d’énergie et d’épaisseur de
coupe si possible.

Définition de cinq régions d’intérét (ROIs) :
Une centrale.
Quatre périphériques selon les directions horaires (12H, 15H, 18H, 21H).

Calcul de I’écart type des valeurs de gris dans chaque ROI pour estimer le bruit.




Représentation graphique (diagramme circulaire) de la distribution du bruit pour chaque zone.

Résultats :
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Figure3.27: Evaluation du bruit dans les images du scanner dédié a la radiothérapie
> Discussion :
Les résultats montrent une nette différence entre les deux systemes :

Systéeme OBI du Clinac i :

Présente un niveau de bruit élevé, en particulier au centre (5,35 %) et aux autres positions
(~4-4.,5 %).

Cette variabilité est due a la nature de I’imagerie embarquée qui est optimisée pour la
localisation et non pour la qualité diagnostique.




Scanner dédié a la radiothérapie (CT) :
Le bruit est significativement plus faible dans toutes les zones analysées (~0,31 % a 0,36 %).

Ceci confirme la supériorité du scanner CT pour les images de haute qualité et les
reconstructions précises nécessaires a la planification de traitement.

> Conclusion :

Le CT dédié est mieux adapté pour des applications nécessitant une faible variabilité d’image
et une grande précision, tandis que 1’OBI reste utile principalement pour le positionnement
patient.

3.21. Uniformité de ’'image ORL :
» Spécifications :

L’uniformité de I’image représente la constance des nombres CT a travers une région
homogene du fantome. Selon les recommandations du protocole Catphan, la valeur
d’uniformité (U) doit étre inférieure ou égale a +40 UH.

> Meéthode de test :
Fantome Catphan 504.
Procédure :

1. Acquisition d’une image du module homogene (CTP486) avec les systemes OBI et
scanner.

2. Placement de cinq ROI de 10x10 pixels (ou 20%20) : un au centre (NCTc), quatre aux
positions cardinales (NCTb).

3. Relevé du nombre moyen CT dans chaque ROI.

4. Application de la formule d’uniformité :

(NCTc—NCTb)max
U= — x100
NCTeau—NCTair




> Résultats :
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Figure 3.28 :Evaluation de I’uniformité de I’imagerie embarquée (OBI) et du scanner sur le
ClinaciX"

> Discussion :

L’analyse des résultats montre que I’uniformité de ’'image est meilleure avec le scanner

(0,017 %) qu’avec le systéme OBI (3,63 %). Les deux résultats respectent largement la

tolérance de +40 UH fixée par les recommandations, ce qui confirme la bonne homogénéité

de I’image pour les deux systemes.

La meilleure performance du scanner peut s’expliquer par sa conception dédiée a I’imagerie

diagnostique, avec des technologies avancées de reconstruction, une meilleure homogénéité




du faisceau et une réduction optimisée du bruit. En revanche, le syst¢eme OBI est
principalement congu pour le guidage du traitement, ce qui explique une précision légérement

inférieure en termes d’uniformité, sans compromettre son efficacité clinique.
3.22. Comparaison qualitative des artéfacts entre le CT et le CBCT (ORL) :
» Spécification :

Vérifier visuellement la présence d’artéfacts typiques tels que les cercles concentriques ou
motifs réguliers qui peuvent indiquer une instabilité du détecteur ou des défauts de

calibration.
» Méthode :
Evaluation visuelle des artéfacts
Matériel : Images obtenues avec le fantome Catphan (ou similaire).
Procédure :

Acquérir des images 3D avec les protocoles cliniques habituels (crane et pelvis) sur le

systéme OBI et le scanner CT.

Observer les images reconstruites en mode axial (ou autre) a la recherche d’artéfacts

circulaires.

Comparer qualitativement la présence ou 1’absence d’artéfacts.
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Figure 3.29: Comparaison visuelle des artéfacts entre le CBCT et le CT




> Discussion :

Des artéfacts circulaires sont clairement visibles sur les images acquises avec le systéeme OBI,
en particulier dans les zones périphériques de I’image. Cela pourrait résulter de défauts de
calibration du détecteur plat ou d’une correction d’offset inadéquate. En revanche, I’image issue
du scanner CT ne présente pas ce type d’artéfact, traduisant une meilleure homogénéité du
systéme et une qualité de reconstruction supérieure. Cette différence impacte la fiabilité des

images pour le repérage anatomique précis en IGRT, en faveur du scanner.
3.23.Evaluation de la détectabilité par le rapport contraste-bruit (RCB)(ORL) :
» Spécification :

Dans cette étude, le rapport contraste sur bruit (RCB) a été utilisé comme
indicateur quantitatif pour évaluer la capacité de détection des l1ésions dans les images acquises
a I’aide du systéme OBI (CBCT embarqué) et du scanner diagnostique. La méthode repose sur
le calcul de la différence entre deux intensités moyennes (C =|I: - I2|), divisée par le bruit moyen

mesuré dans la région d’intérét (o), selon la formule suivante :

RCB = (Ii - I2) / 6 ,Selon la littérature, une 1ésion est considérée comme détectable lorsque RCB

>1

Résultats :
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Figure3.30 : Rapport contracte sur Bruit et Evaluation Contraste.




Le rapport contraste-sur-bruit (RCB)

détectabilité des lésions :

I —1,

R('B:‘l—‘
(o2

RCB > 1

> Discussion :

Les résultats montrent une différence marquée entre les performances de détection des deux
systémes d’imagerie. Le scanner diagnostique présente un RCB > 2,7, ce qui confirme sa
capacité a détecter des 1ésions de trés petite taille, allant jusqu’a 3 mm, méme avec un contraste
tres faible (0,3—1 %). En revanche, le systeme OBI présente un RCB inférieur a 1 (0,91), ce qui
indique une limitation dans la détection des structures peu contrastées, avec une taille minimale

détectable de I’ordre de 15 mm.

Cette différence s’explique principalement par le niveau de bruit plus élevé dans les images
CBCT, qui dégrade le RCB malgré un contraste absolu parfois plus €élevé. Le bruit impacte

significativement la qualité d’image et limite la précision de détection.
3.24.Nombre de paires de lignes (ORL) :
» Spécification :

La résolution spatiale est définie comme la capacité d’un systéme d’imagerie a
distinguer deux objets proches 1I’un de I’autre. Elle est souvent exprimée en nombre de paires

de lignes par centimetre (Ip/cm).

Pour un systéme d’imagerie embarquée tel que I’OBI d’un accélérateur linéaire, on
attend une résolution spatiale minimale de 6 paires de lignes par cm pour des acquisitions en

mode kV.
Méthode de test :

Le test est réalisé a I’aide d’un fantome de type TOR 18FG ou similaire, contenant

des motifs de paires de lignes.
Positionner le fantome au niveau de I'isocentre.
Analyser les sections contenant les motifs de lignes.

Déterminer la plus haute fréquence de paires de lignes visible




Résultats :
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Figure3.31 : Evaluation de la résolution spatiale dans les systémes OBI et CT & I’aide du test
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Discussion

Dans les images obtenues, une résolution spatiale de 6 paires de lignes par cm a été mesurée,
ce qui est conforme aux spécifications attendues pour une imagerie embarquée en mode kV
(scanner et OBI). Une telle résolution garantit une capacité adéquate a visualiser les structures
anatomiques fines, essentielle pour le positionnement précis du patient en radiothérapie guidée

par I’image (IGRT).

Des facteurs comme le courant du tube (mA), la tension (kV), le type de reconstruction et

I’épaisseur de coupe (ST) influencent significativement cette performance.
3.25.Déformation et linéarité de I’image (ORL) :
» Spécification :

L'image produite par le systéme d'imagerie (OBI ou scanner CT) doit étre exempte
de distorsion géométrique et respecter la linéarité entre les points de référence. Cela est vérifié
en comparant les distances mesurées entre les marqueurs du fantdme avec des valeurs de
référence connues. Le systeme est jugé conforme si l'écart entre la mesure et la valeur de
référence est inférieur ou égal a 1 mm (50 mm pour les marqueurs en Téflon, 117 mm pour les

marqueurs cardinaux).
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> Méthode de test :

Utiliser le fantdme Catphan contenant des marqueurs de référence (inserts en
Téflon et inserts cardinaux), Identifier les 4 marqueurs circulaires en Téflon et/ou les 4 inserts
cardinaux dans le module adapté, Mesurer les distances entre les marqueurs selon les axes X et
Y, a l’aide des outils du logiciel d’analyse d’image. Comparer les valeurs mesurées aux

distances de référence :

50 mm entre les inserts en Téflon.

117 mm entre les inserts cardinaux.

La tolérance est fixée a < 1 mm entre la distance mesurée et la valeur de référence.

Résultats :
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Figure 3.32 : Déformation et linéarité de I’imagre OBI versus Scanner (CT)
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Figure 3.33 : Modules fantdmes Caphtan®

> Discussion :

Les résultats du test montrent que les écarts entre les distances mesurées et les valeurs de
référence, aussi bien pour le systeme OBI que pour le scanner CT, sont tous inférieurs a 1 mm,

ce qui confirme une bonne linéarité et une absence de déformation géométrique significative.
3.26. Géométrie sagittale (ORL) :
» Spécification :

Ce test a pour but de vérifier la précision géométrique de la reconstruction 3D sagittale réalisée
par le systeme d’imagerie embarqué (OBI) et le scanner CT. La distance de référence entre le
premier et le quatriéme marqueur du fantome Catphan est de 110 mm. Toute déviation

supérieure a £1 mm indiquerait une distorsion dans la reconstruction sagittale.

» Meéthode de test :
Utiliser le module approprié du fantdme Catphan contenant les marqueurs axiaux.
Réaliser une acquisition avec les parametres standard de I’appareil (OBI et/ou CT).
Effectuer une reconstruction sagittale 3D a partir de la série acquise.
Identifier le premier et le quatriéme marqueur sur I’image sagittale reconstruite.
Mesurer la distance entre ces deux points.
Comparer la distance mesurée a la valeur de référence (110 mm).

Répéter la procédure sur les deux systémes pour évaluer leur performance respective.




> Résultats :
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Figure 3.34: Vérification de la précision de la reconstruction 3D du systeme d'imagerie CT a

l'aide d'un fantome standard dans le cadre de la radiothérapie guidée par 1'image (IGRT)
» Discussion :

Les résultats du test montrent une concordance parfaite entre la distance mesurée et la valeur
de référence (110 mm), ce qui refléte une grande précision dans la reconstruction sagittale 3D.
Cela confirme un positionnement correct du fantome et une capacité fiable du systéme a
restituer les relations spatiales entre les structures anatomiques. Le respect de la tolérance fixée
(£1 mm) garantit la fiabilité¢ du systéme pour un usage clinique, en particulier dans le cadre de

la radiothérapie guidée par I’image, sans nécessiter de recalibrage.

3.27.Evaluation de la précision des mesures HU de I'eau a I'aide des systémes OBI et

CT(ORL) :
» Specification :

Objectif : Vérifier la précision des mesures HU pour I’eau a 1’aide de deux systémes d’imagerie

: OBl et CT.

Référence : La valeur théorique attendue pour ’eau pure est 0 HU.
Tolérances acceptées (typique selon QA AAPM) :

CT : +4 HU pour I’eau

OBI : plage plus large admise selon le fabricant (souvent £20 HU)




» Meéthode de test :
Phantom de qualité d’image avec insert d’eau
Scanner CT (ex: Siemens SOMATOM Definition AS)
Systeme OBI embarqué (On-Board Imaging)
Procédure :
Scanner le phantom avec chaque systeme (CT et OBI).

Définir une ROI circulaire centrée sur la zone d’eau correspondant a 40% du diametre du

phantom.
Mesurer la valeur moyenne de HU dans cette ROI.
Comparer les résultats obtenus.

Résultats :
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Figure3.35: Nombre CT moyen de I’ eau OBI Versus CT




> Discussion :

La valeur mesurée par le scanner CT (14.37 HU) est significativement éloignée de la valeur

attendue (0 HU), dépassant la tolérance habituelle (=4 HU).

La mesure obtenue avec le systéme OBI (4.67 HU) est plus proche de la référence, bien qu'elle
dépasse légerement les tolérances strictes du CT standard, mais reste probablement acceptable

pour un systéme embarqué.

Sources possibles d’erreur :

Calibrage non optimal du scanner CT

Artefacts d’image ou mauvaise homogénéité du phantom

Mauvais positionnement du ROI

Température de I’eau différente de 22°C (pouvant affecter 1€gerement la densit¢)

Le systéeme OBI montre une meilleure fidélité dans cette évaluation spécifique.

Un recalibrage du scanner CT est recommandé pour améliorer la précision des mesures HU.

3.28. Etude du bruit d’image par analyse des valeurs HU en cinq régions (centre et

directions cardinales CT contre OBI) ORL :
» Spécifications :

Evaluer ’homogénéité de I’image et le niveau de bruit (noise) dans les images de ’eau dans

un fantdme, en utilisant :
Le systéme OBI (On-Board Imaging)
Le scanner CT

La mesure des valeurs HU dans 5 régions d’intérét (ROI) : une centrale et quatre périphériques

(positions cardinales : 12H, 15H, 18H, 21H).
La comparaison des variations des valeurs HU pour estimer le bruit.

Valeur de référence : 0 HU pour I’eau pure. Une variation inférieure a 5 HU est généralement

acceptable pour un scanner bien calibré.




» Méthode de test :
Un fantdome d’assurance qualité contenant de I’eau.
Deux systémes d’imagerie : CT et OBI.

v' Résultats :
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Evaluation du bruit CT scanner au centre et 04 points cardinaux
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Figure3.37 ::Evaluation du bruit CT au centre et 04 points cardinaux

> Discussion :

Le scanner CT montre une trés bonne cohérence dans les valeurs mesurées, confirmant un bon

calibrage et un faible bruit.

Le systéme OBI présente un écart important, ce qui indique un bruit élevé ou un manque

d’uniformité dans la reconstruction de 1’image.
Causes possibles des écarts :
Qualité inférieure du détecteur OBI par rapport au CT.
Différences dans les paramétres d’acquisition (kV, mAs).
Absence de correction de bruit sur le systéme OBI.
Filtres de reconstruction différents.

> Résumé :

Le scanner CT offre une meilleure précision et homogénéité des mesures HU, avec un bruit

minimal.

Le systéme OBI est moins fiable pour les mesures de densité et convient plutdt a I’imagerie de

positionnement
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3.29. Analyse de la qualité d’image en termes de bruit et d’uniformité sur des acquisitions

CT et CBCT a I’aide d’un fantome en eau (ORL):
» Spécification :

L’objectif de ce test est d’évaluer la qualité d’image en termes de bruit et d’uniformité dans une
acquisition tomodensitométrique (CT) conventionnelle et une acquisition OBI (CBCT). Pour

cela, un fantdome a base d’eau a été utilisé.
» Méthode de test :

Un fantome cylindrique homogéne rempli d’eau a €té positionné de maniere centrée dans le

champ de vision de I’'imageur. Deux types d’acquisitions ont été effectués :
Scanner CT conventionnel (Siemens SOMATOM Definition AS)
Imageur embarqué OBI (VarianClinac, mode CBCT)

Les images ont été analysées sur une coupe axiale passant par le centre du fantome. Cing régions

d’intérét (ROI) de taille égale (567,77 mm?) ont été placées :
Une au centre
Quatre a la périphérie (12H, 15H, 18H, 21H)

Pour chaque ROI, la valeur moyenne des unités Hounsfield (HU) a ¢été enregistrée afin
d’évaluer I'uniformité et le bruit. La variation des HU autour du centre permet d’apprécier la

constance du signal.

E



Résultats
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Figure 3.38 : Exemple de module Catphan® 504 pour la résolution de densité, la linéarité

spatiale et les coupe de balayage

Courbe nombre CT en fonction de la densité OBI Versus CT scanner
150000
1 000,00
500,00 == Bl Necessite
calbration
- ) === CT Scanner
2
-500,00
-1 000,00
-1500,00 -
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Figure3.40 : courbe nombre CT en fonction de la densité¢ OBI Verus CT scanner .

Nominal material formulation and specific gravity

Material Formula

Air 78N, .210, .01Ar
PMP [CeH12(CH2)]
LDPE [CoH4]

Water [HoO]
Polystyrene  [CgHs]

Acrylic [C5HgO2]
Delrin® Proprietary
Teflon® [CF2]

Electron density and relative electron density

Material Electron Density
(10%e/g)
Air 3.002
PMP 5 3.435
LDPE 6 3.435
Water 3.343
Polystyrene  3.238
Acrylic 3.248
Delrin® 3.209
Teflon® 2.890

Zesfl  Specific Gravity2 HU range?
8.00 0.00 -1046 : -986
5.44 0.83 -220:-172
5.44 0.92 -121 : -87
7.42 1.00 -7 7

5.70 1.03 -65:-29
6.47 1.18 92 : 137
6.95 1.42 344 : 387
8.43 2.16 941 : 1060

Electron Density Relative Electron
(10%e/em?) Density*

0.004 0.001

2.851 0.853

3.160 0.945

3.343 1.000

3.335 0.998

3.833 1.147

4.557 1.363

6.243

1.868
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Discussion :
CT Scanner :

Les valeurs HU sont proches de 1’eau (autour de 0 HU), avec des variations mineures entre le

centre et la périphérie (ex : 14,61 HU au centre, de 13,75 a 14,78 HU en périphérie).

Cela traduit une bonne uniformité de I’image, indiquant June calibration adéquate du scanner

et une correction efficace des artéfacts.
CBCT (OBI) :

Les valeurs HU sont tres €loignées de la référence de 1’eau (0 HU), notamment en périphérie

(ex : -47,30 HU a 15H, -46,82 HU a 18H).

Ce décalage important démontre une moindre précision dans la reconstruction HU, souvent due
a I’augmentation du bruit, aux artéfacts de cone ou a I’absence de calibration HU stricte dans

les systemes OBI.

Ces différences montrent que le CBCT embarqué, bien qu’efficace pour la localisation
anatomique, ne permet pas une ¢évaluation quantitative fiable, ce qui justifie son utilisation

limitée aux fins de positionnement plutot qu’au diagnostic.
v' Résumé :

Ces écarts mettent en évidence que le CBCT embarqué, bien qu’efficace pour la localisation
anatomique, n’offre pas la méme fidélité quantitative que le CT scanner classique. Cela

justifie I’usage limité du CBCT a des fins de positionnement et non de diagnostic quantitatif.
3.30.Discussion des performances du CT et du CBCT (ORL):
» Spécifications :

Evaluer la précision spatiale axiale (épaisseur de coupe) des images acquises par le
scanner de planification (CT) et par le systeme d'imagerie embarquée CBCT (OBI) intégré a

['accélérateur médical.
> Méthode de test :

Scanner CT : Siemens SOMATOM Definition AS

j



Systéeme CBCT : Varian On-Board Imager (OBI)
Fantome utilisé : fantome DEL

CT : 120 kV, épaisseur de coupe nominale = 5 mm
CBCT : 100 kV, épaisseur calculée ~ 3,14 mm
Echelle de conversion : 0,42 mm/pixel pour 1’axe

Résultats :

Figure 3.41 : Evaluation comparative de la qualité d’image et de la précision de coupe entre

le CT et le CBCT a I’aide d’un fantéme de contrdle qualité
» Discussion :
Qualité d’image :

Le scanner CT montre une meilleure homogénéité de 1’image, tandis que le CBCT
présente une précision axiale supérieure, ce qui constitue un avantage significatif pour le

repositionnement du patient en IGRT (Image-Guided Radiation Therapy).
v Précision de I’épaisseur :

Le CT présente un écart de 1 mm par rapport a la valeur attendue, probablement di aux
parametres de reconstruction. En revanche, le CBCT offre une précision améliorée (écart de
0,64 mm), respectant les limites acceptables, ce qui confirme sa fiabilité en tant qu’outil

d’imagerie pour I'IGRT.



v' Limites :

Cette évaluation ne prend pas en compte d'autres parametres importants tels que le bruit
d’image ou le contraste tissulaire. Des tests complémentaires, tels que la linéarité spatiale et le

centrage du pixel, seraient recommandés pour une évaluation plus compléte.
v" Résumé :

Le systtme CBCT embarqué de Varian a démontré une bonne précision dans la
détermination de 1’épaisseur de coupe, avec un écart restant dans les tolérances acceptées (< 1

mm). Cela renforce sa valeur en tant qu’outil efficace pour le repositionnement précis en IGRT.

3.31. Vérification des systémes de sécurité et des voyants

» Controle des voyants lumineux

Il faut vérifier le bon fonctionnement des différents voyants lumineux. Notamment sur

la porte : rouge signifiant qu’il y a irradiation et vert, I’arrét du faisceau.

Il faut aussi vérifier les avertisseurs optiques du poste de commande, vert et rouge annongant
respectivement, la latence et le fonctionnement du faisceau. (Fréquence de controle :

quotidienne)

v Image de condition de mesure :

3.31. Controle des sécurités mécaniques et électriques

3.31.1. Verrouillage de porte

La vérification consiste dans un premier temps a ouvrir la porte durant I’irradiation pour

vérifier que le faisceau s’interrompt. (Fréquence de contrdle : quotidienne).

B




Image de condition de mesure :

3.31.2. Arrét d’urgence

S’assurer que lorsque les « coups de poing » sont enclenchés, I’alimentation €lectrique

est coupée, provoquant un arrét du faisceau. (Fréquence de contrdle : quotidienne).

Image de condition de mesure

3.31.3. Arrét de ’irradiation

Vérifier ’arrét de I’irradiation en appuyant sur le bouton d’arrét de faisceau du clavier

d’accélérateur. (Fréquence de contrdle : quotidienne).
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Image de condition de mesure :

3.31.4. Détecteur anti collision

I1 faut aussi €tre certain du bon fonctionnement du systéme anticollision : tout choc doit

entrainer I'immobilisation immédiate des équipements.

Vérifier ’arrét des mouvements en position des limites (pour la table, le bras et le

collimateur), puis le retour a la position initiale lors du mouvement inverse.
3.32. Evaluation du bruit — OBI vs Scanner(pelvis)

v' Résultats :
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Figure3.42: Comparaison du bruit d’image entre le scanner dédié a la radiothérapie et le

systeme OBI du Clinac iX (ROI = 40 % du diametre du fantdme Catphan).
» Discussion :
Bpelvis OBI = 2,46 % : le bruit est relativement élevé.
Bpelvis Scanner = 1,38 % : le bruit est plus faible, donc meilleure qualité d’image.
L’OBI utilise une dose plus faible de rayonnement, ce qui augmente le bruit.
Les capteurs du scanner CT sont plus performants, offrant une meilleure qualité¢ d’image.

L’OBI reste suffisant pour vérifier le positionnement, mais moins optimal pour une analyse

fine.

3.33.Evaluation du bruit — OBI vs Scanner (moyenne sur 5 acquisitions pelvis)
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v' Résultats :
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Figure3.44 :Evaluation du bruit dans les images du scanner dédié & la radiothérapie.
> Discussion :

-Systeme OBI (CBCT embarqué) :

Niveau de bruit observé entre 1,16 % et 1,59 %.

Présence de variations notables du bruit, surtout au centre de I’image.

Cela entraine une difficulté a distinguer les tissus mous, réduisant la précision du

positionnement quotidien.

-Scanner de planification (CT) :




Niveau de bruit plus faible et plus homogene, entre 1,19 % et 1,44 %.
Permet une meilleure visualisation des structures anatomiques.
Sert de référence fiable pour le recalage et I’adaptation du traitement.

Les images CT offrent une meilleure qualité que celles du CBCT dans la région pelvienne,
notamment en raison du faible contraste naturel entre les tissus mous, ce qui rend leur usage

indispensable pour le recalage précis et les traitements adaptatifs (ART).
3.34.Uniformité de ’image pelvis :

v Résultats :
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Evaluation de l'uniformité de I'imagerie embarguée et du Scanner dédié a la radiothérapie
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Figure 3.45 : Evaluation de I’uniformité de I’imagerie embarquée (OBI) et du scanner sur le
ClinaciX"
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> Discussion :

Uniformité OBI =2,013% : Cela indique une certaine variation de contraste ou de densité, ce
qui peut entrainer une moins bonne visualisation des tissus pelviens.

Uniformité Scanner = 0,155% : Trés bonne uniformité, ce qui est idéal pour la planification
dosimétrique précise.

Le scanner dédié est nettement plus fiable en termes d’uniformité d’image.

L’OBI peut suffire pour de la vérification de positionnement, mais il n’est pas optimal pour
une planification ou une détection fine de structures pelviennes.

3.35.Comparaison qualitative des artéfacts entre le CT et le CBCT pelvis :

v Résultats :

Figure 3.46: Comparaison visuelle des artéfacts entre le CBCT et le CT

> Discussion :

Les résultats obtenus par la comparaison des images acquises avec le systeme
d’imagerie embarquée (OBI) et celles issues du scanner de planification (CT) montrent une
excellente précision géométrique. La distance mesurée entre le premier et le quatriéme repere
sur le fantome pelvis est de 110 mm (35 mm + 75 mm), ce qui correspond exactement a la
valeur de référence, sans écart mesurable. Cette concordance se situe dans la tolérance
clinique admise, fixée a 1 mm, ce qui témoigne d’un bon étalonnage du systeme OBI et
d’une compatibilité fiable avec les données scanner. Une telle précision est essentielle dans le
cadre de ’IGRT, notamment pour les localisations pelviennes ot un repositionnement précis

est crucial. L’alignement cohérent entre les images OBI et les images scanner garantit une
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reproduction exacte du positionnement du patient, réduisant ainsi le risque d’irradiation des

tissus sains.
3.36. Evaluation de la détectabilité par le rapport contraste-bruit (RCB) pelvis :

v' Résultats :

1-61.48 Median:-62.00

Figure 3.47: Rapport contracte sur Bruit et Evaluation Contraste.

> Discussion :

Pour I’image OBI, la valeur du RCB est de 0,337 < 1, indiquant un contraste insuffisant pour
distinguer clairement une Iésion dans la région pelvienne.

* Pour I’image obtenue via le Scanner, le RCB est de 1,15 > 1, ce qui dépasse le seuil requis
pour la détection fiable d’une 1ésion.

» L’image produite par le Scanner présente une meilleure qualité¢ de contraste, ce qui permet
une détection plus efficace des 1ésions pelviennes.

» L’image OBI, en revanche, ne fournit pas un contraste suffisant, ce qui pourrait
compromettre la fiabilité du diagnostic.

* Ce type d’analyse est crucial pour valider les performances des systemes d’imagerie
médicale, en particulier pour des zones anatomiquement complexes comme le pelvis.
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3.37. Nombre de paires de lignes pelvis :

v' Résultats :

Evalutions Rapport contraste sur Bruit et Contraste

W RCB (DBI)
BWRCE (Scanner)
W Contraste (OBI)

M Contraste (Scanner)

Figure3.48 : Evaluation de la résolution spatiale dans les systémes OBI et CT a
I’aide du test des paires de lignes.

> Discussion :

Les images montrent des motifs circulaires avec des paires de lignes visibles, ce qui permet
d’évaluer la résolution spatiale du systéme d’imagerie.

* OBI permet de distinguer 04 paires de lignes par centimetre (pl/cm).
* Scanner permet de distinguer 06 pl/cm.

Cela indique que le scanner a une meilleure capacité a différencier des structures fines, ce qui
est essentiel pour visualiser de petites 1ésions dans le pelvis, notamment dans des structures
complexes comme les ganglions, les nerfs ou les petits vaisseaux.
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3.38. Déformation et linéarité de I’image pelvis :

v' Résultats :

Figure 3.49 : Déformation et linéarité de ’imagre OBI versus Scanner (CT).

» Discussion :
* Les deux systémes (OBI et Scanner) assurent une précision géométrique fiable (<1
mm).
* Le Scanner CT démontre une meilleure régularité¢ et pourrait étre préféré pour les
applications nécessitant une extréme exactitude géométrique dans la région pelvienne
3.39. Géométrie sagittale pelvis :

v' Résultats

Figure 3.50: Vérification de la précision de la reconstruction 3D du systéme d'imagerie
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CT a l'aide d'un fantdme standard dans le cadre de la radiothérapie guidée par 1'image
(IGRT).

Discussion :

Les résultats obtenus par la comparaison des images acquises avec le systéme d’imagerie
embarquée (OBI) et celles issues du scanner de planification (CT) montrent une
excellente précision géométrique. La distance mesurée entre le premier et le quatriéme
repere sur le fantome pelvis est de 110 mm (35 mm + 75 mm), ce qui correspond
exactement a la valeur de référence, sans écart mesurable.

Cette concordance se situe dans la tolérance clinique admise, fixée a =1 mm, ce qui
témoigne d’un bon étalonnage du systéme OBI et d’une compatibilité fiable avec les
données scanner. Une telle précision est essentielle dans le cadre de I’'lGRT, notamment
pour les localisations pelviennes ou un repositionnement précis est crucial. L alignement

cohérent entre les images OBI et les images scanner garantit une reproduction exacte du

positionnement du patient, réduisant ainsi le risque d’irradiation des tissus sains.

v' Résultats :

Figure3.51: Comparaison des distances mesurées sur CT et OBI — Controle de qualité
pelvien.

Discussion :

Dans le cadre du contrdle de qualité de I’imagerie embarquée pour la région pelvienne,
une comparaison a été effectuée entre les images acquises par scanner de planification
(CT) et celles obtenues via le systtme OBI (On-Board Imager). La mesure de la distance

entre le premier et le quatriéme marqueur positionnés sur le fantdme pelvis a donné une

E



valeur de 111 mm dans les deux systémes, avec un écart de seulement 1 mm (412,5 —
301,5=111 mm).
Cet écart est considéré comme acceptable et reste dans la tolérance recommandée de +1
mm selon les normes du rapport AAPM TG-142. Cette concordance confirme la fiabilité
de I’alignement entre le scanner et le systéme OBI, ce qui est essentiel pour assurer une
précision optimale dans le positionnement des patients lors des traitements
radiothérapeutiques pelviens. La reproductibilité et la précision géométrique sont ici bien
démontrées, renfor¢ant la sécurité et I’efficacité du traitement.
3.40. Evaluation de la précision des mesures HU de 1'eau a I'aide des systémes OBI
et CT pelvis :

v Résultats :

CAC
1.3.12.2.1107.5. 144.66997 SOMATOM Definition|
27-April-2025 16:19|

ulte)

an: -1000. 80 Median: -1000. 09
Vi@, 00 Sum: -949000

1 nm
ea:1367.89 mm?

Area:2691.49 nm?

P x: 89.87 px Y:

11¢ mA 100.6)
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Figure3.52 : Nombre CT moyen de I’eau OBI Versus CT

> Discussion :

La comparaison des images du fantome acquises avec le scanner de planification et le
systéme d’imagerie embarqué (OBI) au niveau du pelvis révéle des différences notables dans
les valeurs moyennes des unités Hounsfield (HU) pour I’eau et la région centrale, ce qui
refléte une variation dans la précision et la qualité d’image entre les deux systémes.

Sur ’image OBI, la valeur moyenne des HU pour I’eau dans la ROI de 40 % de
diamétre était de -54,98 HU, alors qu’elle était de 6,19 HU sur I’image du scanner de
planification. Cet écart négatif important dans I’image OBI indique un défaut possible de
calibration ou une différence dans les caractéristiques du détecteur, ce qui peut affecter la
précision de 1’évaluation tissulaire dans les images.
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3.41. Etude du bruit d’image par analyse des valeurs HU en cinq régions (centre et
directions cardinales) : CT contre OBI pelvis :

v' Résultats :
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> Discussion :

L’évaluation des valeurs CT moyennes de 1’eau a montré une forte dérive avec le
systéme OBI, notamment une valeur de +108,47 HU au centre, et des valeurs trés négatives
aux points cardinaux (-123,13 HU a 18H, -126,48 HU a 15H, etc.). Ces résultats indiquent un
probléme de calibrage ou une hétérogénéité dans la reconstruction de I’'image.

En revanche, les mesures obtenues avec le scanner sont plus proches de la valeur

théorique de 0 HU, avec 5,78 HU au centre, 7,29 HU a 18H, etc., ce qui traduit une bonne
précision et homogénéité de I’image.

Cette comparaison souligne I’importance de vérifications réguliéres du calibrage et du
controle qualité du systéme OBI, en particulier au niveau du pelvis, ou la précision d’imagerie
est cruciale pour le repositionnement du patient en radiothérapie.
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3.42. Analyse de la qualité d’image en termes de bruit et d’uniformité sur des
acquisitions CT et CBCT a I’aide d’un fantome en eau pelvis :

v Résultats :

Mean:-259.71 Median:-264.50

Figure 3.55 : Exemple de module Catphan® 504 pour la résolution de densité, la linéarité

spatiale et les coupe de balayage.
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Discussion :

L’évaluation des valeurs HU avant calibration a montré des écarts importants, notamment
pour les matériaux de faible densité comme 1’air et le PMPHU, indiquant un manque de
précision du systéme non calibré. Aprés calibration, les valeurs se sont nettement
améliorées et se sont rapprochées des valeurs de référence et de celles obtenues par le
scanner CT, ce qui démontre I’efficacité de la procédure de calibration. Cela souligne
I’importance de calibrer le systeme pour garantir la précision des vérifications en IGRT,

surtout lors de I'utilisation du CBCT pour le suivi quotidien ou la planification adaptative.
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Tableau 3.17 Saisie des résultats de controle de imagerie embarquée OBI et scanner

hY

siemens dédié a 1a Radiothérapie

Parameétre a controler

Protocole ORL_OBI

Protocole ORL_Scanner

Protocole Pelvis_OBI

Protocole Pelvis_Scanner

Uniformité de I'image 3,36% 0,02% 2,013% 0,16%
Bruit dans I'image 4,19% 0,35% 2,46% 1,38%
40% du diametre du
fantome
Bruit dans I'image au Bc=5,35% Bc=0,36% Bc=1,59% Bc =1,40%

centre et aux 04 points

cardinaux

B12h = 4,14%
B15h = 4,52%
B18h=4,55%
B21h=3,51%

B12h =0,31%
B15h=0,33 %
B18h= 0,36%
B21h= 0,31%

B12h=1,47 %
B15h = 1,30 %
B18h=1,16 %

B21h= 1,41%

B12h=1,22%
B15h = 1,38%
B18h=1,44%
B21h=1,19 %

Résolution haut contraste

06pl/cm

06pl/cm

04pl/cm

06pl/cm

Déformation et linéarité
de I'image

Ecart sur 50mm
=0.8mm

Ecart sur
117mm=0.53mm

Ecart sur 50mm =-0.39mm
Ecart surl17mm=-0.46mm

Ecart sur 50mm=-0,04 mm
Ecartsurl17mm=-0.43mm

Ecart sur 50mm=-0,19mm
Ecart surl17mm=-0,12
mm

Résolution spatiale bas

La plus petite

La plus petite dimension

La plus petite dimension 15 mm

La plus petitedimension

contraste dimension 15 mm 03mm supra 1% Supra 1% 03mm supra 1%
Supra 1%
RCB (rapport contraste sur 0,91 2,76 0,337 1,15
bruit)
Contraste 0,2 0,08 0,021 0,128
Nombre CT moyen de NCT = 4,67 HU NCT = 14,37 HU NCT =-54,98 HU NCT =6,19 HU

I'eau 40% diametre du

fantome

Nombre CT moyen de
I’eau au centre et aux 04

points cardinaux

Centre =10,63 HU

12h =-22,54 HU
15h =-47,30 HU
18h =-46,82 HU
21h =-6,83 HU

Centre = 14,61
12h =13,75
15h =13,98
18h = 14,78
21h =13,86

Centre =-108,47 HU
12h =-99,30 HU
15h =-126,48 HU
18h =-123,23 HU
21h =-95,89 HU

Centre =5,78 HU
12h=4,52 HU
15h =5,40 HU
18h =7,29 HU
21h =4,22 HU

Reproductibilité des

nombres UH

Air -997,65 Teflon
804,50

Derlin 176,08
Acrylic- 49,98
Polystyréne -126,06
LDPE -171,16
PMP-264,10

Air -1000,94Teflon 10073,6
Derlin 387,08

Acrylic 116,76

Polystyrene -46,38

LDPE -122,14

PMP -216,84

Air — 1000 Teflon 867,58

Derlin 230,29

Acrylic -4,67

Polystyréne -139,33 LDPE -182,64
PMP -259,71

Air-986,66 teflon944,14
Derlin 336,62

Acrylic 119,23
Polystyréne -46,37

LDPE -103,47

PMP -188,63

Epaisseur de coupe

Ecart sur 2,5mm =

0,64mm

Ecart sur 6mm = 1mm

Ecart sur 3mm = 0,82 mm

Ecart sur 2,5 mm =0,67

mm

Artéfacts

absence

Présence cercles

absence

Présence cercles
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Conclusion Générale

Ce travail a été consacré au controle de qualité des systémes d’imagerie embarquée
(OBI) utilisés dans la radiothérapie guidée par I’image (IGRT), en particulier la
tomodensitométrie a faisceau conique (CBCT) intégrée aux accélérateurs linéaires médicaux.
Les résultats ont montré que le CBCT permet d’obtenir des images volumiques fiables pour le
positionnement et la vérification du patient juste avant la séance de traitement. Sa capacité a
visualiser I’anatomie interne dans la position de traitement améliore considérablement la

précision de I’installation et contribue a 1’efficacité thérapeutique.

Grace a I’application de protocoles normalis€s d’assurance qualité (QA), nous avons
évalué des parametres clés de la qualité¢ d’image, tels que le bruit, I’uniformité, la résolution
spatiale et la précision géométrique. Bien que les images CBCT présentent un bruit plus
important et certains artefacts par rapport au scanner CT conventionnel, elles restent
suffisamment précises pour la vérification quotidienne du positionnement. Le CT demeure
’outil de référence pour la planification du traitement, tandis que le CBCT offre un guidage

en temps réel pendant 1’irradiation.

Nous avons validé un protocole de QA structuré, spécialement adapté aux systémes
d’imagerie embarquée tels que I’OBI/CBCT. Ce protocole comprend une série de tests
essentiels destinés a garantir la stabilité et la fiabilité des performances du systéme. L’analyse
a également confirmé que la constance des unités Hounsfield (HU) dans les images CBCT est

un parametre crucial pour la fusion d’images et la délimitation anatomique.

Avec I’évolution continue des technologies CBCT, des améliorations matérielles et logicielles
sont attendues pour optimiser la qualité des images et réduire les artefacts. Les
développements futurs devraient viser un resserrement des tolérances en matiére de QA,
notamment en ce qui concerne la résolution spatiale et la stabilité des HU, afin d’optimiser

encore davantage la précision du positionnement et la fiabilité¢ de I'IGRT.

En conclusion, ce travail met en évidence I’importance d’un programme rigoureux et
régulier de contréle de qualité pour les systemes d’imagerie embarquée, et souligne le role

essentiel du CBCT dans I’atteinte d’une radiothérapie précise, adaptative et personnalisée.
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Résumé :

Ce mémoire porte sur le controle de qualité du systéme d’imagerie embarquée (OBI) dans les
accélérateurs médicaux, utilisé pour la radiothérapie guidée par I’image (IGRT). L’étude se concentre
sur les aspects physiques de 1’acquisition des images en mode kV-kV et CBCT, en évaluant la qualité
d’image, la précision géométrique et les performances du systéme au CLCC de Sétif.

Des tests de qualité ont été effectués a 1’aide de fantomes spécialisés, mesurant le contraste, la
résolution spatiale, 1’uniformité, la précision des HU et 1’alignement avec 1’isocentre. Les résultats
montrent une précision submillimétrique et une qualité d’image suffisante pour un positionnement
fiable.

L’étude souligne I’importance de protocoles de contrdle qualité rigoureux pour garantir la
sécurité et 1’efficacité des traitements.
Contréle de qualité, Imageur embarqué (OBI), Imagerie par faisceau conique (CBCT),

Imagerie kV-kV, Radiothérapie guidée par I'image (IGRT), Fantémes, Appariement d’images,
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Abstract:

This study focuses on the quality assurance of the On-Board Imaging (OBI) system used in
medical linear accelerators within the framework of Image-Guided Radiotherapy (IGRT). It addresses
the physical aspects of image acquisition using kV-kV and CBCT techniques, by evaluating image
quality, geometric accuracy, and system performance at the Cancer Center of Sétif (CLCC).

Tests were carried out using specialized phantoms to assess contrast, spatial resolution,
uniformity, HU accuracy, and isocenter alignment. The results demonstrated sub-millimetric
localization accuracy and sufficient image quality to ensure the verification of patient positioning and
relevant anatomical structures.

The study emphasizes the importance of implementing strict quality control protocols to ensure
the safety and effectiveness of radiotherapy treatments.

Keywords: Quality Control, On-Board Imaging (OBI), Cone Beam Computing (CBCT), kV-kV
Imaging, Image Guided Radiotherapy (IGRT), Image Matching




