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Introduction Générale :



Introduction Général

Le cancer est I'une des maladies les plus dangereuses menagant la santé publique a 1'échelle
mondiale. Au cours des derniéres décennies, on a observé une augmentation significative de
son incidence, faisant de cette pathologie un défi majeur pour les systémes de santé. Selon les
rapports publiés par I'Organisation mondiale de la santé (OMS) et I'Agence internationale de
recherche sur le cancer (IARC), le nombre de nouveaux cas enregistrés chaque année est en

constante augmentation.

Cette progression s'explique par plusieurs facteurs, notamment les changements
environnementaux, les modes de vie malsains, 'augmentation des niveaux de pollution, ainsi
que I'amélioration des outils de diagnostic, permettant une détection plus précoce des tumeurs.
En 2022, environ 20 millions de nouveaux cas de cancer ont été recensés, avec 9,7 millions de
déces attribués a cette maladie. Les projections indiquent que ce nombre pourrait atteindre 35

millions d’ici 2050 si aucune mesure préventive efficace n'est mise en place.

Face a cette situation alarmante, la prévention joue un réle cl¢, notamment en réduisant les
facteurs de risque tels que le tabagisme, l'obésité, le diabete et certaines infections. Environ 50
% des patients atteints de cancer sont traités par radiothérapie, qui contribue a un taux de
rémission global d’environ 40 %. Bien que rarement utilisée comme traitement unique, la
radiothérapie est souvent combinée a la chirurgie ou a la chimiothérapie pour améliorer les
chances de guérison. L’optimisation des faisceaux de photons issus des accélérateurs
médicaux représente un enjeu majeur pour garantir un traitement plus précis et efficace,

réduisant ainsi les effets secondaires et améliorant la qualité de vie des patients.

La radiothérapie se décline en deux principales approches : la radiothérapie externe et la
curiethérapie (radiothérapie interne). La radiothérapie externe est la plus couramment utilisée
et repose sur I’irradiation de la tumeur a I’aide de faisceaux de photons, d’électrons ou de
protons générés par un accélérateur lin€aire. Cette technique permet de cibler avec précision
la zone tumorale tout en préservant les tissus sains environnants grace aux avancées comme
I’IMRT (Intensity-Modulated Radiation Therapy) ou la VMAT (VolumetricModulated Arc
Therapy). De son c6té, la curiethérapie consiste a placer une source radioactive directement a
I’intérieur ou a proximité de la tumeur, délivrant ainsi une dose élevée de radiation de maniére
localisée. Cette approche est particuliérement efficace pour certains cancers comme celui du
col de I'utérus, de la prostate ou du sein. L’association de ces différentes techniques permet

d’améliorer le contrdle tumoral tout en réduisant les effets secondaires liés au traitement.




Ainsi, afin de garantir une meilleure précision des traitements radiothérapeutiques, il est
essentiel de caractériser avec rigueur les faisceaux de rayonnement utilisés en clinique. C’est
dans cette optique que s’inscrit notre ¢tude, qui vise a analyser les propriétés des faisceaux de
photons cliniques émis par un accélérateur médical en utilisant des méthodes de mesure
expérimentales et une analyse de données approfondie. Cette démarche nous permettra
d’optimiser la distribution de dose et d’améliorer la qualité¢ des traitements, ouvrant ainsi la

voie a une meilleure prise en charge des patients en radiothérapie. [30,31]




Chapitre 1

Geéneralités sur la
radiothérapie



Chapitre 1: Généralités sur la radiothérapie

1.1. Introduction :
La radiothérapie est une méthode de traitement du cancer qui repose sur la destruction des
cellules cancéreuses a 1’aide de rayonnements ionisants. Ces rayonnements peuvent étre de

différents types :

e Rayonnements ¢électromagnétiques : comme les rayons gamma, Rx.
e Rayonnements particulaires : tels que les ¢électrons, les protons et les neutrons.

e Jons lourds : comme les ions carbones.

Le choix des particules utilisées lors de I’irradiation influe sur sa capaité a traiter certaines
tumeurs ou non. En effet, électrons, photons et ions présentent des caractéristiques physiques
les rendant avantageux dans certains cas, compleétement inefficaces dans d’autres. Suivant le
type de particule choisi, les rendements en profondeur, ou courbes d’évolution deladoseavec
I’épaisseur de milieu traverse€, présentent des formes totalement différentes, comme présenté

en(figurel.1).
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Figurel.1 : Forme des rendements en profondeur pour des faisceaux de rayons X , protons et

¢lectrons .

Depuis 1930, comme 1’a souligné TUBIANA, les progres de la radiothérapie ont d’abord
reposé sur 1’évolution de la dosimétrie et de la technologie. La physique a permis d’ajouter
aux photons de basse ou moyenne énergie (entre 35 et 250 kV), constituant ce que 1’on

appelle la radiothérapie conventionnelle, des photons de trés haute énergie, donc plus




pénétrants. De plus, on a utilisé des électrons, des neutrons (plus efficaces sur les tumeurs mal
oxygeénées en raison de leur volume), des mésons m (employés pour traiter les tumeurs
profondes avec des doses ¢levées sans endommager excessivement les tissus sains), ainsi que
des protons et des ions lourds comme les ions de carbone et d’oxygeéne, qui combinent les

avantages des neutrons et des mésons 7 en radiothérapie.

1.2. Techniques de traitements : Les techniques de traitements sont principalement

classées en deux grandes catégories :

1.2.1-Radiothérapie externe (Télé thérapie) : La radiothérapie externe’rayons’produits
par une source externe sont dirigés vers la région du corps a traiter (sein, prostate...ext) afin
d’¢liminer les cellules cancéreuses. La radiothérapie externe est dite transcutanée car les
rayons traversent la peau pour atteindre la tumeur, a diriger des rayonnements ionisants a
fortes doses, 20 a 80 grays (Gy) selon la tumeur et ’organe, Ces rayons sont émis en faisceau

ciblé sur la tumeur par une machine appelée accélérateur linéaire de particules.

1.2.2-Radiothérapie interne (curiethérapie) : La radiothérapie interne a été la premicre
forme de radiothérapie découverte, utilisant en particulier le radium pour le traitement des
tumeurs gynécologiques. Les ¢léments radioactifs utilisés en radiothérapie interne émettent
des rayonnements alpha et béta. Ces rayonnements courts permettent de délivrer une dose et
un débit de dose élevés dans un faible volume (la tumeur) en épargnant au maximum les

tissus sains environnants.

Les ¢léments radioactifs en sources non scellées sont introduits a 1’intérieur ou a proximité
immédiate des tumeurs. Cette technique concerne essentiellement les cancers ORL, de la

peau, du sein ou des organes génitaux.

1.3. Types des rayonnements : Le rayonnement de fond correspond au rayonnement
présent en permanence dans l’environnement. Il est émis par des sources naturelles et
artificielles. Le présent document est axé sur le rayonnement ionisant et les doses qu’il est
susceptible d’entrainer. Quatre catégories principales de rayonnement ionisant y sont

abordées:

a) le rayonnement alpha.
b) le rayonnement béta.

c¢) le rayonnement photonique (rayons X et rayons gamma).




d) le rayonnement neutronique.

Penetrating power of different types of radiation

Figure2.2 : illustrant une comparaison entre la pénétration des particules et des
rayonnements.

1.4. Interactions rayonnements matiere :

Rappel sur les rayonnements ionisants :

L’homme est exposé aux rayonnements depuis son apparition sur terre. Il est exposé a la
lumiére visible provenant du Soleil, laquelle s’accompagne de rayonnements invisibles
connus sous le nom de rayonnements ultraviolets et infrarouges. Ces rayonnements sont des
ondes électromagnétiques comme le sont aussi les ondes radio, les rayons X et les rayons

gamma.

En médecine et en biologie, les rayonnements ionisants rencontrés sont principalement
Constitués soit par des particules matérielles chargées (électrons, protons, deutons, ions...) ou

neutres (neutrons), soit par des photons (essentiellement les rayons x et y) .

1.4.1. Définition et classification des rayonnements : On appelle rayonnement ou radiation
le processus d’émission ou de transmission d’énergie sous la forme d’ondes

¢lectromagnétiques ou des particules.




e Rayonnement ionisant : Un rayonnement est dit ionisant quand il est susceptible
d’arracher des électrons a la matiére.

¢ Rayonnement non-ionisant : I’énergie est insuffisante pour ioniser 1’atome.

Tout particules ou photons dont 1’énergie est supérieure a 1’énergie de liaison des électrons

les moins liés des atomes constituant la matiére vivante ERI1 >12.4 eV.

Un rayonnement ionisant est un transport d’énergie sous la forme de particules ou d’ondes
¢lectromagnétiques d’une longueur d’ondes inférieure ou égale a 100 nanometres, soit d’une
fréquence supérieure ou égale a 3 x1015 hertz, pouvant produire des ions directement ou
indirectement. Ces définitions réglementaires, assez ardue de prime abord, laisse transparaitre
deux termes importants : Une particule ou une onde ¢lectromagnétique vont céder leur énergie

d’une fagon bien caractéristique.

On peut classer les rayonnements selon leur facon de produire des ionisations dans la

matiere en utilisant leur propre pouvoir d’ionisation Figure (1.3):
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Figure 1.3: Classification des rayonnements.
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-Les rayonnements directement ionisants : Sont des particules chargées qui délivrent leur
énergie directement a la maticre, par le jeu des forces coulombiennes s’exercant avec les
atomes du milieu , les transferts d’énergie dépendent des masses des particules en mouvement
et il y a lieu de distinguer les particules chargées lourdes (proton, deuton, alpha, ions lourds)

des électrons.

]



- Les rayonnements indirectement ionisants : Les rayonnements indirectement ionisant
sont des rayonnements ¢lectromagnétiques, en effet lors de leurs interactions ils mettent en
mouvement des ¢électrons lesquels vont ioniser la matiére selon les phénoménes d’ionisation

et d’excitation. Comme les neutrons, rayons X, rayons vy.

1.4.2- Interactions photon-matiére :

Les photons sont des rayonnements électromagnétiques sans masse en repos et tres
pénétrants dans la matiére ; chaque photon a une certaine probabilité d’interagir avec les

¢lectrons ou le noyau[1].
On a 4 types d’interactions peuvent se produire entre les photons et la matiere

v’ L’effet Photo-électrique.
v' L’effet Compton.
v La Création de paires.

v L’effet Thomson-Rayleigh.[2]
1.4.2.1-Effet photoélectrique :

L’effet photoélectrique est le mode dominant d’interaction pour les photons de basse
énergie (0.01 et 0.1 MeV)[3] ,C’est un processus par lequel le photon incident, céde toute son
énergie a un électron des couches profondes (couche K ou L), qui est alors éjecté de 1’atome :

il y a absorption totale du photon et ionisation de 1’atome[4].
L’énergie de I’électron E, est égale a 1’énergie du photon incident, moins 1’énergie de
liaison de 1’¢lectron qui a été éjecté :

Ecin=hv-| w, | (1.1)
Avec :

W,: est I’énergie de liaison d’un électron atomique.

hv : I’énergie initiale du photon Incident. Comme les énergies de liaison sont relativement

faibles, I’énergie de 1’¢lectron secondaire est a peu pres égale a celle du photon incident.

L'atome se trouve alors dans un état excité et son retour a 1'état fondamental peut se faire par
deux processus : Le mode de désexcitation radiatif correspondant a 1'émission d'un

rayonnement de fluorescence, dont le spectre de raies discontinu est caractéristique du




matériau cible. Le mode de désexcitation non radiatif ou électronique qui est également connu

sous le nom "d'effet Auger"[3].

La probabilité d’interaction par effet photoélectrique est caractérisée par le coefficient
d’atténuation massique. Cette probabilité est grande quand 1’énergie du photon incident est
supérieure, mais voisine a 1’énergie de liaison d’un électron sur sa couche ; la probabilité
décroit trés vite avec 1’énergie. On peut conclure que ’effet photoélectrique = Absorption
compléte du photon incident par I’atome et éjection conséquente d’un électron de 1’atome.
C'est-a-dire Quand I’énergie du photon augmente, des électrons des couches plus profondes

peuvent étre éjectés[5].

rayon you X

electron éjecte
du cortege

Figurel. 4 : Effet photoélectrique.

(Figurel.4) représente l'interaction d'un photon par effet photoélectrique et la désexcitation
radiative de l'atome cible avec émission d'un photon de fluorescence ou d'un électron Auger.
La désexcitation non radiative est prépondérante dans le cas d'atomes cibles légers qui
subissent principalement des photo-ionisassions en couche K et deviennent donc émetteur

d’¢électrons Auger.

1.4.2.2-Effet Compton :

Cet effet est produit si le photon incident possede une énergie de 0.1 a 0.5 MeV. Le photon
interagit avec un ¢€lectron libre ou peu lié et ’interaction conduit I’éjection de 1’¢lectron, et le
photon incident subit une diffusion avec une énergie inférieure a son énergie initiale.
L’¢énergie du photon diffusé et ¢lectron de Compton est donnée simplement, en appliquant les
lois de la conservation de I’énergie et du moment cinétique au choc du photon avec un

électron libre, ce qui donne la relation suivante [3] :

]



hv=hv'- E;, (1.2).

hv : est I’énergie du rayonnement électromagnétique incident (ici un rayon vy), et est I’énergie
cinétique de 1’¢lectron ¢éjecté. Au cours de l'interaction, une partiede I'énergie du photon est
transmise a 1'électron, qui recule et le reste de 1'énergie, hv apparait sous la forme d'un photon

diffusé.

électron éjecté

rayon you X du cortege

rayon Y
win, diffusé

Figurel.5: Effet Compton.
1.4.2.3- Création des paires :

L’effet de matérialisation se produit a énergie élevée (E > 2.0, 511MeV). Le photon pénétrant
dans le champ Coulombien d’un noyau se matérialise sous forme d’un pair €lectron positron
(e—, et). L’¢lectron et le positron sont ralentis dans la matiére environnante a la fin de son
parcours, le positron interagit avec un électron et s’annihile ce qui engendre 1’émission de
deux photons de 511 kV. les lois de conservation du moment cinétique font que ces deux

photons sont émis dans des directions opposées.
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Figurel.6: Création de paire .




1.4.2.4-1’effet Thomson-Rayleigh :

L'effet Thomson-Rayleigh: est un phénomene de diffusion élastique des photons par les
¢lectrons ou par des atomes entiers sans perte d'énergie. Ce phénomeéne se produit lorsque
I'énergie des photons incidents est faible par rapport a I'énergie de liaison des ¢électrons dans

['atome.

- Effet Thomson : Il décrit la diffusion ¢€lastique des photons par des électrons libres.
L'onde électromagnétique incidente met en mouvement la charge de I'¢lectron, qui
réémet alors une onde électromagnétique dans toutes les directions. Cette diffusion
est indépendante de la longueur d'onde pour les basses énergies.

- Effet Rayleigh : Il s'applique a la diffusion par des électrons liés ou par 1'ensemble
de l'atome. Les photons sont diffusés sans changement de longueur d'onde, mais
avec une dépendance a la longueur d'onde et a la taille de la particule diffusante.
L'intensité de la diffusion est inversement proportionnelle a la quatriéme puissance
de la longueur d'onde, ce qui explique pourquoi le ciel est bleu (les courtes

longueurs d'onde sont plus diffusées que les longues).

En radiothérapie et en imagerie médicale, cet effet est négligeable par rapport a 1'effet
Compton et I'effet photoélectrique a des énergies plus €levées.

1.4.3- Sections efficaces d’interactions :

A chacun de ces modes d’interaction est associée une section efficace, qui dépend de

I’énergie des photons incidents et du numéro atomique Z du matériau traverse.

L’importance relative de ces trois modes en fonction de E et Z est représentée sur la
(Figurel. 10) aveco,n, 0. et Opqir les sections efficaces des effets photoélectrique, Comptons
et création de paires respectivement. Domaines de prédominance : on peut en fonction du

numéro atomique et de

I’énergie du rayonnement électromagnétique, définir trois zones de prépondérance pour cha-

cune des trois processus d’interaction : [6]
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Figure 1. 7 : Domaine des trois phénomenes d’interaction.

1. L’effet photoélectrique prédomine a basse énergie et pour les matériaux lourds (Z élev¢) .

2. L’effet Compton est prépondérant pour les énergies intermédiaires (imagerie) et pour les

matériaux légers (faible Z) .

3. La matérialisation est le processus dominant pour les rayonnements d’énergie supérieure a
quelques MV et pour les matériaux lourds. L’interaction des photons avec la matiére a comme
section efficace la somme de toutes les sections efficaces des différents processus. Elle est

donnée par :

Otot = Oph TOctOpqir (1.3).

opn: Les sections efficaces des effets photoélectriques.
oc: Les sections efficaces des Compton.

Opair: les sections efficaces des paires.
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1.4.4-Atténuation des rayonnements électromagnétiques :
1.4.4.1-Loi d’atténuation :

Au contraire des particules chargées qui ceédent progressivement leur énergie a la maticre
au cours d'interactions successives, Les rayonnements ¢lectromagnétiques disparaissent
brutalement a la suite d'une interaction. On ne peut plus parler de ralentissement, il faut y

substituer la notion d'atténuation en nombre.

Dans le cas d'un faisceau parallele mono-énergétique (dont les rayonnements ont la méme
énergie), le nombre de rayons émergeants N n'ayant subi aucune interaction dans la traversée
d'un écran d'épaisseur X est lié au nombre de rayons incidents parNgune relation

exponentielle du type :

N=Ngje™* (1-4).
Ou:

u :est le coefficient d'atténuation linéique dont la valeur dépend de I'énergie du rayonnement
et de la nature de 1'écran. Si X épaisseur de 1'écran, est exprimé en cm par exemple, p devra
étre exprimé en(cm™1).

Sur papier semi-logarithmique, la représentation graphique de cette loi d'atténuation est
une droite de pente — .

Il est important de noter que cette loi ne permet de calculer que le nombre de
rayonnements ¢€lectromagnétiques sortant de 1'écran avec I'énergie initiale (quine subissent
aucune interaction). Ceux-ci ne représentent qu'une partie des rayonnements
¢lectromagnétiques €émergeants, ils ne prennent pas en compte, en particulier, les
rayonnements diffusés Compton. [7]




1.4.4.2-Couche de demi-absorption (CAD) :
On appelle couche de demi-atténuation (CDA) I'épaisseur de matiére nécessaire pour
diminuer de moitié I’intensité du faisceau.

N(x)=Ng e~** CAD =X 1/2

_ _No No_
X=X1/2—N >

NoeX1/2—> = e™%1/2

—Lny=-p.x1/2—-Ln2=-p.x1/2

CAD =X1, =2 (1-5)

Le CDA représente une caractéristique des différents matériaux vis- a —vis des rayonnements

¢lectromagnétiques.
N =N, e Log N=-ux+ Log N,
No 1CDA 2CDA 3CDA X
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Figure 1. 8 : Courbe d’atténuation des rayonnements ¢électromagnétiques dans la matiére.




1.4.5- Interaction des particules chargée avec la matiére :

Les électrons sont des particules 1égeres porteuses d’une charge électrique ¢lémentaire,
négative pour les < négatons > et positive pour les < positons >>[10].
Un électron traversant un milieu matériel perd de 1'énergie par :
"Collisions", c'est-a-dire interactions coulombiennes avec les électrons des atomes du Milieu
traversé, ce qui conduit a l'ionisation ou a 1'excitation de ces atomes,
Deux cas de figure peuvent se présenter : les électrons agissent soit avec les électrons des
atomes constituant le milieu, soit avec leur noyau[9].
Dans le cas d’une interaction « électron-¢lectron >, on parlera de collision. Il en existe deux
types : l’ionisation et I’excitation ; dans le cas d’une interaction <« électron-noyau >>, on

parlera de sur les rayonnements de freinage.

1.4.5.1-Rayonnement de freinage :
Le rayonnement continu de freinage, ou Bremsstrahlung (aussi appelé free-free émission
en anglais), est un rayonnement électromagnétique a spectre large créé par le ralentissement

de charges ¢€lectriques. On parle aussi de rayonnement blanc.

Lorsque I'on bombarde une cible solide avec un faisceau d'électrons, ceux-ci sont freinés et
déviés par le champ électrique des noyaux de la cible. Or, selon les équations de Maxwell,
toute charge dont la vitesse varie, en valeur absolue ou en direction, rayonne. Comme la
décélération des électrons n'est pas quantifiée, cela crée un flux de photons dont le spectre en

énergie est continu.

Particule chargée
incidente

Bremsstrahlung

Atome

Figure 1. 9: Phénomeéne de freinage .
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Figure 1. 10 : un spectre de rayons X, représenté en fonction de la longueur

d’onde.

1.5-Accélérateur linéaire :

Les accélérateurs linéaires médicaux sont des machines de traitement du cancer dans la

radiothérapie externe en mode photon ou en mode électron, ils ont connu une grande

évolution physique et technologique.

L’accélérateur constitué de deux parties principales :

» Une section accélératrice pour 1’accélération des électrons qui viennent de frapper

une cible pour produire les photons et une téte pour la production, la collimation et

(figurel.11).

Les accélérateurs utilisés pour le traitement des cancers par radiothérapie sont des

accélérateurs linéaires d’€lectrons émettant des rayonnements ionisants d’une

énergie supérieure au méga €lectronvolt (MeV).

» Les électrons accélérés peuvent étre directement utilisés pour le traitement des

tumeurs superficielles ou semi profondes (cancers de la peau, paroi thoracique apres

mastectomie, etc.), ou bien interagir avec un matériau de haute densité pour

produire principalement par rayonnement de freinage des rayons X de hautes

énergies (de 4 a 25 MeV) pour le traitement des tumeurs profondes[12].

=



asb InemiA #roqgzneT noitaasz g ——
noilsivab znoitaals 2ab asivteralacos 2rio1taals
~ | | ]

ab oldeT
Inamalicad

Figurel.11 : Accélérateur linéaire(Linac) .

1.5.1- Principe de fonctionnement d’un accélérateur linéaire (Linac) :

Les accélérateurs linéaires a usage médical sont des appareils de traitement par irradiation
externe qui accélérent des électrons pour produire des faisceaux de rayonnement (électrons ou
photons) afin de traiter des patients (Figurel.12). Les électrons sont émis par le chauffage
d’un filament d’un canon a électrons (effet thermoionique). Ils sont arrachés au filament par
une différence de potentiel puis injectés dans une succession de cavités ou régnent des
champs électromagnétiques trés €levés créés par une onde de haute fréquence (3000 MHz)
produite par un klystron ou un magnétron. La section accélératrice est une cavité résonnante

pour I’onde haute fréquence.

Ses dimensions sont réglées de sorte que les électrons voient en permanence un champ
¢lectrique maximal et un champ magnétique nul ce qui permet une accélération optimale sans
déviation des électrons. A la suite de cette section accélératrice, le faisceau d’électrons est

dévié d’un angle de 270° afin de ramener le faisceau en direction du patient.

De plus, cette déviation sépare par la rigidité magnétique les différentes énergies d'électrons

et donc de faire une sélection de leur énergie. En mode photons :

= Ja cible permettant de produire des photons X par rayonnement de freinage et
émissions caractéristiques.

* e collimateur primaire entourant la cible et délimitant un faisceau de sortie conique ;

» Ja fenétre du vide assurant I’interface entre le vide a I’intérieur du collimateur primaire

et I’air du reste de la téte d’irradiation ;




» Je coOne égalisateur permettant d’uniformiser la dose dans le champ d’irradiation. Le

cone est fonction de I’énergie (ou plutot de la tension accélératrice) du faisceau de

photons utilisé ;

* les chambres moniteurs mesurant en continu le débit de dose de sortie de I’appareil

ainsi que la symétrie et I’homogénéité du faisceau. Deux chambres sont présentes afin

de palier un éventuel dysfonctionnement d’une d’entre elles ;

» le miroir reflétant la lumiére d’une ampoule permettant de visualiser par un faisceau

lumineux le champ de traitement ;

* Jes machoires X et Y assurant la collimation secondaire afin de réaliser des champs

carrés ou rectangulaires ;

* un collimateur multilames (MLC) permettant de réaliser une forme d’irradiation

complexe, plus conforme a la forme du volume cible ;

* laplaque de mylar comprenant le réticule permettant de matérialiser I’axe central du

faisceau lumineux.
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Figure 1.12 : Schéma des différents composants d'un accélérateur linéaire médical.

1.6- Chambres d'ionisations :

L’émission des rayonnements est toujours associée a la radioactivité. Aucun des sens dont

dispose I’€tre humain n’est sensible aux rayonnements émis par les substances radioactives.




On ne peut détecter ces rayonnements donc déceler la radioactivité qu’en utilisant deux types

d’interaction entre les rayonnements ionisants et la matiére : 1’ionisation et I’excitation. [22].

La chambre d’ionisation constitue un des systémes les plus simples de détection des
rayonnements [23]. Dans le domaine de la physique médicale, 1’application principale de la
chambre d’ionisation est la dosimétrie des faisceaux de radiothérapie. Une propriété
importante d’une chambre d’ionisation réside dans le matériau constituant sa paroi.
Ceci est lié au fait que, dans le cas de la détection d’un rayonnement indirectement ionisant

(comme les photons).
1.6.1- Principe de fonctionnement :

Une chambre d’ionisation est un dispositif contenant un gaz entre deux électrodes

soumises a une différence de potentiel (quelques centaines de volts).

Elle fonctionne dans des conditions ou le nombre d’ions collectés est €gal au nombre d’ions
produits par le rayonnement. Pour Mesurer la quantité d’électricité transportée par les ions,

afin de déterminer la dose absorbée.
Constitution :

o Un volume utile de gaz.

o Une ¢électrode centrale a haute tension (positive ou négative).

o Une paroi (enceinte) généralement reliée a la masse.
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Figure 1.13 : Schéma d’une chambre de type Farmer .

1.7. Appareils de mesures des rayonnements :

1.7.1- Les théories de cavité :

L’objectif de la dosimétrie absolue est de déterminer, a I’aide d’un instrument de mesure, la
dose absorbée dans I’eau comme si le détecteur n’était pas présent. Or le dosimétre avec
lequel la mesure est réalisée, est constitué¢ d’un matériau qui est différent de I’eau. De plus, la
présence méme du détecteur va potentiellement perturber la distribution de dose et donc la
mesure. On définit donc un facteur fQqui permet de passer de la dose absorbée D ;..dans le
dosimétre a la dose absorbée dans I’eauD,,, en I’absence du dosimétre pour un faisceau de

qualité Q.

Q= (%) (1.6).

Plusieurs théories de cavités furent développées pour les faisceaux de photons comme la
théorie de Bragg - Gray et celle de Spencer - Attix pour des petites cavités, et la théorie de

Burlin pour les moyennes cavités :
1.7.1.1 Théorie de cavité de Bragg - Gray :

Cette théorie fut la premicre développée, elle donne une relation entre la dose absorbée
dans le dosimétre et celle absorbée dans le milieu ou est émergée le dosimetre. Conditions

d'application :




Les dimensions de la cavité doivent Etre petites par rapport a parcours moyen des
particules incidentes pour que sa présence ne perturbe pas la fluence des particules
chargée dans le milieu.

La dose absorbée dans la cavité est due uniquement aux particules chargées qui
latraversent, les interactions des photons sont considéré négligeables et sont donc

ignorées.

Sous ces conditions et d'apres la théorie de cavité de Bragg - Gray, la dose absorbée dans le

milieuD .4 est lié a celle absorbée dans la cavité D 4y,par la relation suivante :

Ou:

Dimed= Dcav( E ) (1 .7).

P " med.cav

(5/P) mod cav €5t le rapport des pouvoirs d'arréts massiques moyens non limitées du milieu et

de la cavité.

1.7.1.2. Théorie de la cavité de Spencer-Attix :

La théorie de la cavité de Bragg-Gray ne prend pas en compte la création des électrons
secondaires (delta) générés a la suite de fortes collisions dans le ralentissement des
¢lectrons primaires dans le volume sensible du dosimeétre.

La théorie de la cavité de Spencer- Attix est une formulation plus générale qui tient
compte dela création de ces électrons qui ont suffisamment d'énergie pour produire
plus d'ionisation pour leur propre compte.Certains de ces électrons libérés dans la
cavit¢ de gaz auraient suffisamment d'énergie pour s'échapper de la cavité en
transportant une partie de leur énergie avec eux. Cela donc réduit 1'énergie absorbée
dans la cavité et nécessite une modification du pouvoir d'arrét du gaz. La théorie de
Spencer-Attix opére dans les deux conditions de Bragg-Gray; cependant, ces
conditions s'appliquent méme a la fluence des particules secondaires en plus de la
fluence des particules primaires.

La relation de Spencer-Attix entre la dose du milieu et la dose dans a cavité s’écrit
alors :

Dmilieu _
- Smilieu,cavité (1,8).

Dcavité




Smilieu,.cavits : €St le rapport des pouvoirs d’arrét massiques restreints du milieu a la cavité.En

utilisant une fluence spectrale des électrons du milieu .
Ditieu: Dose absorbée dans le milieu (par exemple, 1’eau ou les tissus).

Davite:Dose absorbée dans la cavité (par exemple, 1’air dans une chambred’ionisation).

1.7.1.3 Théorie de la cavité de Burlin pour des faisceaux de photons :

Burlin a étendu les théories de Bragg-Gray et de Spencer-Attix a des dimensions de
cavités intermédiaires en introduisant sur des bases purement phénoménologiques, la limite
d’une grande cavité de I’équation de Spencer-Attix en utilisant une technique de pondération.
Burlina fourni un formalisme pour calculer la valeur de ce paramétre de pondération. La

théorie de la cavité de Burlin peut étre exprimée dans sans forme la plus simple comme suit :

D az _en
—E = d-Sgas,milieu +(1-d) (Ll_) (1,9).

Duilieu P 7 gaz milieu

Dy, ¢ dose absorbée dans le gaz (dans la cavit€).
Dnilieu: dose absorbée dans le milieu entourant la cavité (ex : tissu, eau) .

d:Facteur de pondération de Burlin (entre 0 et 1), qui dépend de la taille de la cavité et de
I’énergie du rayonnement.

Sgasmilieu:Rapport des puissances d’arrét (stopping power) entre le gaz et le milieu.

(ﬁe") . Coefficient massique d’absorption d’énergie (mass energy-absorption
P 7 gazmilieu

coefficient).
Interprétation :

e Sid =0, on retrouve le modele de Bragg-Gray (la cavité est trés petite, I’ interaction
des ¢lectrons secondaires avec le gaz est négligeable).

e Sid=1, on a le modele de Spencer-Attix (la cavité¢ est grande, le gaz absorbe
directement une partie de I’énergie du rayonnement).

La théorie de Burlin exige effectivement que :

v Le milieu environnant et le milieu de la cavité sont homogénes.




Un champ de photons homogene existe partout dans le milieu et la cavité.

Un équilibre électronique existe en tous points dans le milieu et la cavité qui est plus
grand que le parcours maximum des électrons a partir des bords de la cavité.

Les spectres d’équilibre des électrons secondaires générés dans le milieu et la cavité

sont identiques.[20].
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Chapitre 2 : Paramétres dosimétriques dans la caractérisation des
photons.

2.1. La dosimétrie :

2.1.1- Définition :

La dosimétrie est la science qui étudie la mesure des doses d’énergie ionisante absorbées
par la matic¢re, en particulier par les tissus biologiques. Elle repose sur les principes de
I’interaction des rayonnements ionisants (comme les rayons X, les particules alpha, béta ou

Yy

gamma) avec la matiére. [29].

2.1.2-La dosimétrie des rayonnements ionisants :

L'hétérogénéité de 1'émission de la source de rayonnements, les caractéristiques des
rayonnements utilisés, les distances de la source par rapport aux différentes parties du volume
des produits traités et la structure du produit ne permettent pas d'obtenir une dose identique

dans tout le volume du produit. D'ou la nécessite de procéder a la dosimétrie[8].

L'effet biologique obtenu lors de l'irradiation de la matiere vivante par un rayonnement
dépend, essentiellement de la nature du rayonnement et de 1'énergie absorbée par la maticre
irradiée. La dosimétrie a pour but de déterminer cette énergie absorbée. Cette détermination

est essentielle:

» Pour estimer le danger des techniques de diagnostique utilisant, in vivo, les radiations
ionisantes.

= Pour prévoir en radiothérapie, les effets du traitement sur les tissus tumoraux et sur les
tissus sains adjacents.

»  Pour définir les normes de radioprotection individuelle et collective[3].

-



2.1.3- Grandeurs fondamentales en dosimétrie :

L’action d’un rayonnement ionisant est définie par plusieurs grandeurs, aux quelles
correspondent des unités particuliéres. Les grandeurs usuellement utilisées en dosimétrie,

sont :[13]

* Fluence et fluence énergétique :

Lorsqu’un faisceau traverse une surface dS(cm?), supposée petite, qui lui est
perpendiculaire [14]1la fluence radiative ®de ce faisceau est le nombre de particules
incidentes dN divisé par unité de surface (Figure II.1 )e La formule peut s’appliquer a un
nombre de photons aussi bien qu’a un nombre de particules chargées :

__dN

?=35

(cm~2%s71) Q.1).

Figure 2.1 : Fluence radiative de faisceau.[14].

Le débit de la fluence ¢ exprime le nombre de particules traversant une surface par unité de

surface dS et unité du temps dt :

dN
¢_ds dt

(Cm—28—1) (2.2).

La fluence énergétique vy, d’unité [ MeV .CM~2 ], est la quantité d’énergie emportée ar le
faisceau au travers de la surface dS. Si E est 1’énergie des particules d’un faisceau supposé
mono-énergétique, on a donc :

W=0®FE = — (MeV.Cm~—2) (2.3).

La fluence énergétique ramenée a la seconde, peut aussi étre appelée 1’intensité du faisceau I :

=



_dy_ d?N

1 dt dsdt

E (MeV .Cm=25-1) (2.4).

Pour un faisceau qui présente une distribution continue en énergie, il y a lieu de tenir

compte de la distribution en energle d— et d’intégrer I’intensité sur I’ensemble du spectre.
= L'exposition:
L’exposition ne s’applique qu’a des rayonnements indirectement ionisants et parmi
Ceux-ci uniquement aux rayons X et y. Cette quantité¢ d’exposition est définie par I'ICRU
(International Commission on Radiation Units and mesurément) [14]comme le quotient

de la charge AQ par le volume d’air de masse Am[13]:

E=22 (C.Kg™) (2.5).

Am

L’ancienne unité utilisée était le Roentgen (R).[27] : 1R = 2.58 X 10~*C.Kg-1
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Figure 2.2: Représentation schématique du transfert d’un photon au milieu[13].
Ou:
AQ : est la charge électrique totale de tous les ions d’un signe donné produits dans 1’air
quand tous les électrons secondaires libérés par les photons dans un volume d’air de masse

Am sont complétement arrétés par 1’air. Les ions produits par 1’absorption des rayonnements

de freinage émis par les électrons secondaires trés énergétiques n’entrent pas dans la charge

AQ.

=




= Kerma:
- Le Kerma représente 1’énergie cinétique libérée dans le milieu par le rayonnement

indirectement ionisant (photon, neutron) Le transfert d’énergie par un flux de
photons a un milieu se fait en deux étapes [13] :

- La premiere est I’interaction des photons avec les atomes du milieu mettant ainsi les
¢lectrons en mouvement par les interactions de photons (effet photoélectrique,
Compton, création de paire, etc...)

- La deuxieme étape concerne le transfert d’énergie qui se fait entre ces électrons de
haute énergie et le milieu par excitations et ionisations. La quantit¢ nommée kerma

(Kinetic Energy Released per unit Mass in the medium).

Elle traduit le premier acte du transfert d’énergie par collision aux particules secondaires.
elle présente la somme des €nergies cinétiques initiales de toutes les particules chargées mises
e mouvement par les rayonnements dans le volume de masse dm du milieu

dE cin
dm

K= (Gray) (2.6).
Gy (Gray) ;1Gy=1J. kg™ !

Le Kerma se divise en kerma de collision K.4et kerma radiatifK,,q, le kerma de
collision est I’énergie transférée aux €lectrons secondaires qui est perdue lors des collisions. le

kerma radiatif est I’énergie transférée aux €électrons qui est perdue par des processus radiatifs.
Donc, le kerma s’écrit
K=K o11Kyrqa (2.7).

La fraction moyenne de 1’énergie transférée aux électrons qui est perdue par des processus
radiatifs est représentée par un facteur désigné sous le nom de la fraction radiative’g. Par

conséquent, la fraction d’énergie perdue lors des collisions est (1 —g).

Une relation fréquemment utilisée entre le kerma K ,;de collision et le kerma total K peut

étre écrite suit :

Ko=K(1—-9) (2.8).
Le débit de kerma est : K° = % ( Gy/min) (2.9).




= La dose absorbée :

La différence entre le Kerma et la dose absorbée peut étre mise en évidence en
remarquant que dans 1’énergie transférée a I’électron une partie est déposée dans le milieu,
I’autre est perdu sous forme de rayonnement de freinage. La dose absorbée, D est le
quotient de par dm, ou de est I’énergie moyenne cédée par le rayonnement ionisant a la

matiere de masse :
_ds
D=—— (Gray) (2.10) .
unité en :Gy (Gray) ; 1 Gy=1 J. kg’!

- Débit de dose absorbée : Le débit de dose absorbée Do, est le quotient de dD par dt,
ou dD est I’incrément de dose absorbée pendant I’intervalle de temps dt correspondant

[13]:

o dD
D=2 Gy/h Q.11).

Soient 2 points de 1’espace (1) et (2) distants respectivement de d1 et d2 d’une source

radioactive[14]:
D xd%=D; x d3 (2.12).
Unité S.I: J.kg=1.s71
» L’équilibre électronique :

Le Kerma et la dose absorbée s’expriment avec la méme unité. Cependant, ce n’est que
Lorsque 1’équilibre €lectronique est atteint dans le milieu que les quantités Kerma et dose
absorbée sont égales.

Un rayonnement gamma interagit avec la matiére pour donner des €lectrons secondaires qui

Cédent leur ¢énergie a la matiere selon différents processus (excitation, ionisation).

Considérons un faisceau de photons pénétrant dans un milieu matériel ; les électrons mis en
mouvement ont un certain parcours en fonction de leur énergie (Figure 2.3).[16]

Au fur et a mesure que le faisceau de photons pénétre dans le milieu, il met en mouvement




des ¢électrons et la fluence de ces ¢lectrons sur des couches successives du milieu augmente
progressivement ceci jusqu’a une profondeur égale au parcours des électrons d’énergie
maximale mis en mouvement dans le milieu, c’est la profondeur de 1’équilibre électronique .

D= K., =K1-9) (2.13) .

Lorsque celui-ci est éteint, le flux d’¢électrons est proportionnel au flux de photons ; mais
celui-ci étant atténué le flux d’¢lectrons diminue alors parallélement tout en restant

proportionnel au flux de photons.
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Figure 2.3: L’équilibre électronique.
2.2. Caractéristiques d’un faisceau de photons de haute énergie :
2. 2.1 -Qualité d’un faisceau de photons de haute énergie :

Il est d’usage de caractériser un faisceau de photons par 1’énergie maximale du spectre,
appelée énergie nominale. Par analogie avec les faisceaux de RX de basses et moyennes
énergies, on exprime cette valeur en (MV). C’est I’énergie habituellement affichée au poste de
commande de ’opérateur. Cependant, les rendements en profondeur des faisceaux RX de
méme énergie nominale peuvent différer notablement d’une machine a 1’autre. En outre, le

choix correct des coefficients nécessaires au calcul de la dose est reli¢ a la qualité du faisceau.

L’indice de qualité est le rapport ionisations mesurées respectivement a 20 cm et 10 cm de
profondeur dans 1’eau pour un champ de 10 cm x 10 cm et pour une distance détecteur-source
constante. Le faisceau de photons sera spécifier par son énergie nominale exprimée en MV,
suivie de l'indice de qualité du faisceau. Ce n'est qu'a cette condition que 1'on pourra comparer

des machines entre elles , des résultats cliniques entre eux ou autre .




2.2.1.1-Indice de qualité du faisceau (TPR) :

La qualit¢ du faisceau Q de D’accélérateur clinique est déterminée par le rapport
tissufantome (7PR). Le TPR est défini comme étant le rapport des doses absorbées dans I'eau
sur l'axe central, a la profondeur Z=20 c¢m et a la profondeur référence ZR =10 cm dans un
fantdme d'eau, obtenues a la méme distance de la source égale a /00 cm pour un champ de
référence /0cm x10cm aux profondeurs de mesure (Figure2.4). Ce rapport est également

appelé indice de qualité. Il s’exprime par :

D
TPR2) = (ﬂ) (2,14).
Do
k DSD=100 cm o -
. LN '
- : 20em|| |
10 ¢y ." l_ v '
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(10x10)cm? (10x10)cim?

Figure 2.4:Méthode de détermination duT PR2J.

D’aprés (Followill et al, 1998)[17], le TPR peut aussi étre obtenu par une simple

relation :
TPR3%3=1,2661xPDD3J — 0,0595 (2.15).

D’ou, PDD est le rapport des rendements en profondeurs aux profondeurs d’eau 20 cm et 10
cm pour un champ de 710%10 cm? défini a la surface du fantome a une distance source-surface

du fantéme de 100cm.

Un TPR spécial est défini lorsque la profondeur Zy est égale a la profondeur de maximum

de doseZ 4y, et il est référé comme le rapport tissu-maximum 7MR.

¢



Le TPR est recommandé par la plupart des protocoles de dosimétrie IAEA. Il mesure du
coefficient effectif d'atténuation décrivant la pente de la courbe de variation de dose en
profondeur, permet également de calculer facilement le coefficient apparent d'atténuation

linéique p,pour des champs entre 5x5cm?et 30x30cm?.
2.2.1.2-Rendement en profondeur (PDD) :

C’est la dose absorbée mesurée sur I’axe du faisceau a différentes profondeurs, dans
un milieu équivalent tissu. C'est la dose absorbée mesurée sur 1’axe du faisceau a
différentes profondeurs, dans un milieu équivalent tissu ayant une surface d’entrée plane
perpendiculaire a ’axe du faisceau [14] Le pourcentage de dose en profondeur dépend de

quatre parametres :

v" Profondeur en Phantom z.

v Champ de taille A sur la surface du patient.
v" Distance source-surface f= SSD.
v

Energie du faisceau.

Le rendement en profondeur PDD (z, A, f,hV) est le rapport exprimé en pourcentage
de la dose D mesurée a la profondeur z, sur ’axe central, a la dose D[ mesurée a la

profondeur de I’équilibre électronique[2].
PDD (z, A, f,h0) = % x 100% (2.16)
Ou:
Dq: La dose au point Q a la profondeur z sur I’axe central du fantome d’eau.

D[] : La dose au point P & la profondeur Z {max} sur I’axe central du fantome d’eau.

Ce rapport donne un apercu tres précis de la variation de la dose sur I’axe d’un faisceau

donné. Lorsque le faisceau incident traverse le milieu, on observe un accroissement progressif

de la dose absorbée depuis la surface d’entrée jusqu’a une certaine profondeur, puis on a une

diminution exponentielle de la dose en profondeur.
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Figure2.5:Pourcentage de dose en profondeur (PDD).
2.2.1.3-La distance source-axe (DSA) :

Est la distance entre la source de rayonnement et 1'axe central du faisceau au niveau du
point de référence du patient (généralement l'isocentre de l'accélérateur linéaire). elle est
essentielle pour assurer la précision du traitement et est souvent fixée a 100 ( cm) dans les

protocoles standards. [18]

Source Source
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Figure 2.6 :Mesure du PSF. La mesure dans I’air s’effectue avec un capuchon de build-up.
2.2.1.4-Facteur Ouverture Collimateur (F.O.C) :

Le Facteur Ouverture Collimateur (F.O.C) est défini dans I’'ICRU-24 comme le rapport de

la dose absorbée D en un point situé sur I’axe du faisceau, a une profondeur de référence et




une distance de référence de la source, pour un champ C, a la dose absorbée Dy au méme
point pour un champ de référence Cy :

D
FOC Do

(2.17)
Cette valeur de FOC représente la variation du diffusé€ dans la téte de 1’accélérateur et dans

le fantome avec la taille de champ. Ces valeurs de FOC permettent de déterminer le débit de
dose pour n’importe quelle taille de champ a partir du débit de référence.

Dans les protocoles de dosimétrie actuels, le faisceau de référence Cy est le champ de
10 x 10 cm?, défini 4 100 cm de la source[19].

2.1.5. Distribution de dose hors axe :

2.1.5.1-Le profil de dose :

Le profil de dose est la variation de la dose absorbée dans un plan perpendiculaire a 1'axe
central du faisceau et a une profondeur donnée, généralement les valeurs de dose sont
normalisées par rapport a la valeur de la dose a I'axe du faisceau. Il est mesuré dans I'eau avec

une chambre d'ionisation suivant les directions médianes du champ et suivant les diagonales,

faisceaux :

a différentes profondeurs. Il déprend de I'énergie du faisceau, la taille du champ et la
profondeur de mesure. Il permet de controler I’homogénéité, la symétrie et la pénombre des
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Figure2.7 : Représentation schématique des mesures de profil de dose
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o L'homogénéité : c’est la surface contenant des points distants de I'axe d'au plus 80 %

de la demi - longueur des axes médians du champ d’irradiation.

Loi de I’homogénéité (flatness) : Dans cette zone centrale (80 % des axes médians),
I’homogénéité est évaluée par la formule suivante :

L'homogénéité=Flatness = 22e=2mi% x 100% (2.18)

max+Y min

o La symétrie : c'est le rapport des doses pour chaque couple de points symétriques par

rapport a l'axe a I'intérieur de la zone homogene du champ.

Pour les photons méga - voltage, on distingue trois régions dans le profil de dose :
région centrale, région de pénombre et celle de 'ombre :

|D(x)—D(=x)|

Symétrie = DD

X 100% (2.19)

o La région centrale : C'est la zone homogéne et symétrique du champ, qui est obtenu
par l'effet du cone égalisateur.Sa dimension doit correspondre a celle du volume cible
si on veut une distribution de dose homogene dans la cible.

o La région de pénombre : Une zone de décroissance rapide (fort gradient) de dose
quand on s'écarte de I'axe du faisceau et qui se définit par 0.5 cm de part et d'autre des
limites des faisceaux, Cette variation est due a l'augmentation de la distance a la source
et a la rupture de 1'équilibre électronique latéral.

o La pénombre : c’est la distance latérale entre les valeurs 20 % et 80 % de la dose
maximale dans le profil perpendiculaire a I'axe du faisceau.

o La marge: c'est définie par la distance entre les valeurs 10 % et 90 % du méme profil.

o La région de I'ombre : Une queue a faible dose et a faible gradient de dose situé a
l'extérieur des limites géométriques du champ, correspondant a la transmission des

radiations a travers le collimateur et le blindage de la téte.
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Figure 2.8:Profil de dose en radiothérapie et comparaison entre dose idéale et réelle avec
zones d’ombre (Umbra) et pénombre (Penumbra).

2.1.5.2 -Le débit de la machine relative (output) :

Le facteur d’output d’un appareil de traitement est défini dans I’'ICRU24 (ICRU, 1976)
comme le rapport du débit d’exposition ou du débit de dose d’un champ donné a celui d’un
champ de référence (Cr¢r,Zrés , ). Il est noté RDF (out put facteur) .

D(A,Zr)

Scp(A) = D(Ares Zrer)

(2,20)

La séparation d’output total (‘output dans I’eau ’) en facteur de diffusion dans la téte
d’irradiationS,, et le facteur de diffusion dans le fantdmeS,, a été proposée par Holt (1970).

Dans ce cas, le facteur d’output S¢p , est égale a :

Scp = S¢ X Sp (2,21)

Sc :Est appelé aussi output dans ’air. Il est mesuré dans un mini-fantome selon les mémes

conditions géométriques que leS¢y, .

SC(A) — Dmini—fantﬁme(Aeréf) (2,22)

D(Aminiffantﬁmeﬂzréf)
S, : Facteur de diffusion dans le fantdme. Il est souvent estim¢ par le rapport du facteur

d’output (facteur de diffusion total, S¢p) et le facteur de diffusion dans la téte de traitement S,

car la mesure deS,, fait appel a des techniques souvent difficiles a réaliser expérimentalement

S
Sp =32 (2,23)

\J
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Figure2.9: Mesure du (HSF) et du (RDF).

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

facteur de diffusion totale (facteur d’output).

=



2.3-Dose absolue :

Caracteristiques des composantes de |la dose
dans I'eau

Composante 1 = photons primaires
Composante 2 = photons diffusés téte
Composante 3 = électrons de contamination

Composante 4 = photons diffusés fantéome

——> Dosedansl’eau=1+2+3+ 4

Mag lére année

Figure2.10: Etalonnage en dose dans 1’eau pour les photons de haute energie.

(Aiea Trs 398)
o Définition :

L’opération absolue d’un dosimetre consiste a atteindre la dose absorbée en un point d’un
milieu M au moyen d’un matériau détecteur M’, de masse m, placé dans le milieu M au
point considéré.

La dose absorbée Dy dans le milieu matériau M’est par définition reliée a I’énergie

moyenneE déposée dans la masse m. La relation fondamentale est la suivante :

Dy = J/Kg) (2.28).

g |

E : énergie.
m : masse.

o Détermination de débit de référence :
DW,Q = MQ'NS,QO'KQQO (2.29).

Avec: Mg = Moy X ki gy X Kpot X ks X Kejec
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Avec ;

Mg: Réponse de la chaine de mesure corrigée des grandeurs d’influence (T, P,...).Ngq,:
Facteur de calibration donné par un laboratoire accrédité (pour un faisceau de référence (le Cobalt
— 60).
Kqq,: Facteur de correction de la qualité du faisceau.

= Procédure :

a. Facteur de température et pression K7 pla température et la pression sont notés au

début et a la fin de chaque série.

Le facteur de température et pression est donnée par la relation suivante :

_ (27315+T) _ Po

TP ™ (27315+T,) ~ P 2. 30).
Ou:
T : est la température mesurée en degré Celsius.
P : est la pression mesurée en bar.
Les conditions de références: P4=101.3 Kpa, T(=20.0°C, humidité : 50%.
o Facteur de polaritéK,,; :
M, |+|M_
Kpor = -l @.31).
M., :charge collectée par la chambre en nC pour une polarité positive.
M_:Charge collectée par la chambre en nC pour une polarité négative.
o le facteur de correction de saturation kg
Ks=a +w(ﬂ)+a(ﬂ)2 2.32)
s = Qo 1\, 2\, . .
Ou:
ap, =1.0220,a; = —0.3632,a, = 0.3413

o le facteur de calibration de I'électrométre K. :

kelec _ valeur vraie (2 33)‘

valeur mesure’e

-
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Introduction :

La caractérisation des faisceaux photoniques constitue une étape essentielle dans
I’assurance qualité du traitement par radiothérapie. Elle vise a déterminer les propriétés
physiques et dosimétriques des faisceaux utilisés, afin de garantir une distribution précise et
efficace de la dose au sein du volume cible tout en épargnant au maximum les tissus sains.
Dans ce cadre, I'utilisation clinique de tout accélérateur linéaire requiert la réalisation de
mesures rigoureuses portant sur un ensemble de données dosimétriques permettant la

planification de traitements fiables.

Dans cette étude, I’accélérateur linéaire Varian ClinaciX du service de radiothérapie de
Centre Anti-Cancer de Sétif a été choisi pour collecter les donnes. Cet appareil offre deux

énergies en mode photonique : 6 MV et 18 MV.
Dans ce travail nous avons fait les mesures des grandeurs dosimétriques suivantes :

Les courbes pourcentage de dose en profondeur (PDD) de pour des champs carrés de
dimensions 5x5, 10x10, 15x15, 20x20, 25%25 et 30x30 cm? ;Les profils latéraux de dose

pour un champ de référence de 10x10 cm? ;La dose absolue délivrée par 1’accélérateur ;

Et la comparaison des résultats mesurés avec ceux générés par le systéeme de planification

de traitement (TPS).

L’importance de ces données réside dans leur role déterminant dans la précision de la dose
administrée au patient, influencant directement 1’efficacité du traitement et la protection des
tissus sains. Ainsi, ce travail s’inscrit pleinement dans une démarche de controle de qualité, a

travers la vérification et la validation des principaux parametres dosimétriques.

3.1.Matériels et méthodes :
3. 1.1-Matériels :
3.1.1.1 L’ Accélérateur linéaire utilisé :

L'accélérateur lincaire de type Varian est ’'un des appareils les plus utilisés en
radiothérapie moderne. Il sert a générer des rayonnements de haute énergie (comme les

photons ou les électrons) dirigés avec précision vers les tumeurs cancéreuses.




Cet appareil se distingue par sa capacité a moduler et a conformer ’intensité du faisceau
(IMRT et VMAT) en fonction de la taille et de la forme de la tumeur, ce qui permet
d’optimiser 1’efficacité du traitement tout en minimisant les dommages aux tissus sains
environnants. Dans le cadre de cette recherche, cet accélérateur a été utilisé afin d’assurer une

précision thérapeutique ¢élevée et de fournir des résultats cliniques fiables.

Figure 3.1 :L’accélérateur linéaire "VarianClinaciX"du service de radiothérapie de

I’hopital de Sétif.
3.1.1.2.Fantome d'eau MP3 PTW :

En radiothérapie, le terme « fantdme » est utilisé pour décrire un matériau, une structure
ou un objet permettant de modéliser les propriétés d’absorption et de diffusion des tissus
humains afin de réaliser des mesures dosimétriques dans un milieu proche du tissu humain.
L’eau s’avere €tre le matériau le plus pratique a utiliser, grace a sa formule chimique simple,
sa transparence, son faible cott et sa facilit¢ d’obtention. Son numéro atomique effectif (Z)
est de 7,51 et sa masse volumique (p) est de 1,00 g/cm® dans lesconditions normales de
température et de pression. L’eau étant le constituant principal du corps humain (~70 %), elle
permet d’étre ainsi considérée comme tissu-équivalent (équivalente aux tissus mous). C’est
pourquoi de nombreux protocoles et procédures dosimétriques sont établis a partir d’un
fantome d’eau(Figur3.2).

3.1.1.3.Fantome d’eau MP1 — Type 1D (monodimensionnel) :

Le MP1 est un fantdme d’eau développé par PTW Freiburg, utilisé pour les mesures de

dose en radiothérapie. Lorsqu’on parle de type MP1 en 1 dimension, cela signifie que le

)



systéme est configuré pour effectuer des mesures le long d’un seul axe, généralement

I’axe Z (la profondeur dans I’eau).

Figur 3.2:Fantome d’eau MP3 PTWdu service de radiothérapie de I’hopital de Sétif.

3.1.1.4. Chambres d'ionisations utilisées:

Dans le cadre de notre étude sur la caractérisation des faisceaux de photons en radiothérapie,

nous avons utilisé les chambres d’ionisation cylindriques suivantes :

=  Pour la dose relative (Rendement en profondeur et profil de dose) :

figure 3.3:Chambre d’ionisation SEMIFLEX PTW 0,125 cm?
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figure3.4:Chambre d’ionisation SEMIFLEX PTW 0,3 cm?3

Pour la dose absolue :

figure 3.5:Chambre d’ionisation Farmer TM 0 ,6 cm?




Tableau3.1:Spécifications techniques de troischambres d’ionsation PTW .

Chambre d’ionisation Farmer TM | Semi flexible | Semi flexible
30013 T™ 31013 T™ 31010
Volume 0.6 cm? 0.3 cm? 0.125 cm?
Réponse 20 nC /Gy 10 nC/Gy 3,3 nC/Gy
Courant de fuite <+4 fA <44 fA <44 fA
Tension de polarisation Max. £500 V | Max. £500V | Max.+ 500V

Irradiation des cibles

< 1pC/(Gy.cm)

< 1pC/(Gy.cm)

< 1pC/(Gy.cm)

Matériau des parois

0.335 mm de
PMMA + 0.09

mmde graphite

0.55 mm de
PMMA + 0.15

mmde graphite

0.55 mm de
PMMA + 0.15

mmde graphite

Capuchon d’accumulation | 4.55mm de [3.00 mm de|3.00 mm de

PMMA PMMA PMMA
Densité de surface 56.5 mg/cm? 78 mg/cm? 78 mg/cm?
Matériau des électrodes Al 9998 O | Al 9998 O | Al 9998 0O

=1.1 mm =0.9 mm =1.1 mm
Gamme de température (-20....+60) °C | (10....40) °C (10....40) °C
Gamme d’humidité (10.....80) % (10.....80) % (10.....80) %
Temps de collection d’ions | 140 ps 121 ps 121 ps

3.1.1.5. Le positionnement des chambres d’ionisation :

Le positionnement de la chambre d’ionisation ce fait en suivant les étapes suivants :

La chambre doit étre verticale dans le fantdme.

Fixer le systeme d’acquisition utilisé, si on prend des données a une SSD = 100 cm, la

chambre sera fixéa une profondeur de 10 cm, donc les lasers ce coincide avec la

surface de I’eau (technique SSD). Si on prend les données a une SSD=90 cm, la




position de la chambre et de 10 cm dans 1’eau, la projection des lasers sera dans la
chambre de meure (technique SAD).

- La chambre est centrée approximativement sur 1‘axe centrale faisceau. le balayage de
la

- chambre doit étre horizontale et verticale dans le fantome. [24,25]

- La derniere étape de I’installation de la cuve est la mise en place des chambres
d’ionisation.

- Rendement en profondeur et profil de dose : La chambre de mesure PTW M 31010 est
branchée sur les bras mobiles de la cuve afin de pouvoir étre déplacée. Il faut faire
correspondre la zone sensible de la chambre d’ionisation avec 1’isocentre de
I’accélérateur de particules.

- La chambre de référence (PTW M 31013) est placée sur un support au-dessus de la
cuve. Elle doit étre placée au bord du champ lumineux. Les deux chambres sont

ensuite reliées a 1’¢lectrometre MP3, celui-ci étant relié lui-méme au logiciel

Myphysto.

Figure 3.6: Moyenne de positionnement de la chambre d’ionisation.

3.1.1.6.Electromeétre MP3 :

L’électroméetre MP3 de la société PTW FREIBURG a été utilisé avec les chambres
d’ionisation M 31010 PTW et M 31013 PTW. Il a servi a réaliser des mesures de rendement

en profondeur ainsi que des profils de dose. L’¢lectrometre a recueilli les charges collectées.




Electrométre est muni d’un boitier de contrdle. Ce boitier de contrdle sert a positionner la
chambre d’ionisation dans la position voulue. Il peut se brancher indifféremment sur

I’électrométre ou sur la cuve a eau. Lors de I’installation de la cuve a eau,

Le boitier de controle est branché sur celle-ci afin de réaliser le positionnement de la
chambre d’ionisation a 1’isocentre de 1’accélérateur de particules. Les trois coordonnées de
I’espace sont représentées par les points A, B, C, avec une résolution de 0.1 mm. Le
mouvement des trois axes bénéficie de deux vitesses. Le controle des mouvements peut se
faire par pas de 0.1 mm ou Imm. Il est possible de créer des points limites permettant a la

chambre d’ionisation de ne jamais venir butter contre les parois de la cuve.

Figure 3.7 :L’¢lectrométre MP3du service de radiothérapie de CAC de Sétif.

3.1.1.6.1 .Chaine de mesure chambre-électrométre :

La chambre d’ionisation est toujours utilisée avec un électromeétre, un dispositif pour
mesurer le courant induit par le passage du rayonnement dans la chambre, de I’ordre de10—°
A,10~1*Autilisé en méme temps qu’une chambre d’ionisation.

Un amplificateur opérationnel avec une résistance standard ou un condensateur standard

permet de rendre ces courants faibles mesurables par 1’électrometre.

E
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Figure 3 .8: Chaine de mesure chambre-¢lectrometre.

3.1.1.7.Appareil de commande portative:

L’appareil de commande portatif est un dispositif mobile permettant de controler a
distance le fonctionnement d’un équipement ou d’un systéme, tout en garantissant la sécurité
de I’opérateur. Dans le domaine de la radiothérapie, il est utilisé pour activer ou interrompre
I’émission des rayonnements ionisants sans que le personnel soignant soit exposé directement.
Cet appareil est généralement équipé de boutons de commande, d’indicateurs lumineux et
parfois d’un écran pour faciliter son utilisation. Sa portabilit¢ offre une grande souplesse

d’intervention, tout en respectant les normes strictes de sécurité en milieu médical.




Figure 3.9 : Appareil de commande portatif.

3.1.1.8.Thermométre et barometre:

Les mesures effectuées avec une chambre d’ionisation doivent étre corrigées pour la
température et la pression. Cette correction, dont le formalisme est donné par tous les
Protocoles dosimétriques existants, est indispensable pour ramener la valeur de la lecture
donnée par la chambre aux conditions standards pour lesquelles cette chambre a été étalonnée.
La précision des barométres et le thermomeétre sont utilisés pour déterminer les facteurs de
correction de la densité d'air pour la dosimétrie absolue.

L’instrument utilisé pour la mesure de la température et de la pression est illustré par la

Figure (3.10) [24,3].




Figure 3.10: Barométre et thermometre .
3.1.1.9.Electrometre UNIDOS Webline:

L’¢lectrometre UNIDOS Webline de la sociét¢ PTW FREIBURG est utilisé avec las
chambres d’ionisation en mode photons de type 30013 PTW et la chambre Markus 23343.
C’est I’¢lectrometre de référence du service. Il a été étalonné avec la chambre de référence
30013 en dose absorbée pour les photons de haute énergie et la chambre Markus de type
23343 pour les électrons d’énergies 6, 9, 12,16 et 20 Mev. Lors des mesures de dose absolue,
il a donné le nombre de charges collectées (nC). 1l suffit de mettre I’¢lectrométre en mode
Coulomb pour mesurer la charge recueillie. Afin de pallier au bruit de fond de la chambre
d’ionisation, I’appareil est équipé d’une remise a z€ro. Il faut s’assurer lors d’un branchement
d’une chambre que DI’appareil est hors tension afin d’éviter d’endommager la chambre

d’ionisation.

Figure3.11 : Electroméetre UNIDOS du service radiothérapie de Sétif(CAC).




> Logiciel utilisé :
3.1.10.Calibration Simulation :

Dans cette partie appliquée, le programme Calibration Simulation a été utilisé pour simuler

le processus d'étalonnage dans le domaine de la physique médicale.
- Objectif du logiciel:

Il s'agit d'un simulateur d'étalonnage de dose en radiothérapie, destiné a la formation des
physiciens médicaux et des techniciens en radiothérapie. Ce logiciel permet de reproduire des

situations cliniques sans recourir a un véritable accélérateur linéaire (LINAC).

- Les avantages du logiciel Calibration Simulation sont:
- Simulation réaliste de I’environnement clinique :Représente une salle de traitement
avec une table de patient et un accélérateur linéaire (LINAC).
- Possibilité de sélectionner :
Type de rayonnement : Photons ou Electrons
Energie :
Photons : 4 MV, 6 MV, 15 MV

Electrons : 6, 12, 18 MeV

- Choix des protocoles de dosimétrie :

Protocoles intégrés :

IAEA TRS 398 (international)
AAPM TG-51 (américain)
DIN 6800-2 (allemand)

Permet I’étalonnage des chambres d’ionisation et le calcul précis de la dose absorbée.

-




A virtual training module for beam calibration

Choose Norm

() IAEA TRS 398

() AAPM TG-51
according the international IAEA dosimetry protocol
—— TRS 398 O DIN 6800-2 Norm - German

S Becker, AR Brandes, C Held, D Kropp, MA Lehmann, A Mayer, Y Weber
under the supervision of GH Hatmann

Select Ray Type
Photon a4y &MY 15 MV

Electron smMev 12 Mev 18 MoV

Figure3.12 : Logiciel Calibration Simulation.

3.1.11. Logical Medical Physics Control Center MEPHYSTO mc?:

MEPHYSTO est un Logiciel pour 'acquisition des données de faisceaux thérapeutiques

et L analyse des données en radiothérapie, les caractéristiques de ce systéme sont :
v" Centre de commande personnalisable pour toutes les tiches de dosimétrie en
radiothérapie.

v Acquisition rapide des données de faisceaux avec graphique intégré[26].
v’ Liste des taches.
v' Mise en service rapide et précise avec une conversion par lots structurée pour tous les

TPS reconnus.




v" Supporte tous les protocoles d'analyse internationaux reconnus ainsi que les
Spécifications des distributeurs d'accélérateurs linéaires.

v" Supporte 1'analyse des données en ligne avec la Linear Array.

MEPHYSTO est l'interface utilisateur la plus avancée, vaste et auto-explicative pour la
commande TBA et I'évaluation des données. Des solutions a toutes les tiches de dosimétrie
importantes en radiothérapie sont implémentées dans des modules avec des flux de travail

optimisés. MEPHYSTO est personnalisable et permet 1'adaptation aux équipements.

disponibles. Un logiciel ou des documents supplémentaires sont intégrés. [26]
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Figure 3 .13 : Systéeme d’acquisition des données le software MEPHYSTO mc?

3.1.2. Méthodes :

3.1.2.2. Montage expérimental de la cuve a eau:

L’installation de la cuve a eau est une étape trés importante pour le recueil de données.
Son installation doit étre la plus juste possible afin d’optimiser la précision des mesures
effectuées. Tout d’abord, il faut faire coincider le centre de la cuve avec celui du faisceau
directeur de I’accélérateur de particules. Il suffit d’utiliser le réticule situ¢ dans la téte de
I’accélérateur et de le superposer sur la croix au fond de la cuve. Afin de faciliter la mise en
place, il est possible d’utiliser les lasers de repositionnement. La cuve est ensuite remplie

d’eau distillée qui se trouve dans le compartiment sous-jacent. La distance source/surface eau

E



(SSD) doit étre réglée a 100 cm grace au télémeétre afin de positionner la chambre d’ionisation

a I’isocentre de 1’accélérateur de particules.

L’inclinaison verticale et horizontale de la cuve doit étre vérifiée avec des niveaux de

controle.

Figure 3.14: cuve a eau en cours de montage.

3.1.2.3 Montage expérimentale de la dose absolue :

Pour ces mesures 4 1’aide d’une chambre d’ionisation Farmer TM30013 en 0.6cm?. |
placée dans un phantom a eau simulant les propriétés d’absorption des tissus humains. La
chambre est positionnée a une profondeur standard, souvent 10 cm, sur 1’axe central du
faisceau de photons produit par un accélérateur linéaire. L’¢électrometre UNIDOS précis est
reli¢ & la chambre pour mesurer la charge induite par 1’ionisation du rayonnement. Des
instruments de mesure de la Baromeétre et thermométre (température et de la pression
atmosphérique) sont également utilisés pour corriger les conditions ambiantes conformément
aux protocoles de référence (comme TRS-398 de ’AIEA). Ce montage permet d’obtenir la

dose absorbée en eau .

E



Figure3.15: Mesure de la dose absolue a I'aide d'un fantome a eau et d'un accélérateur.
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Résultats et discussion :

Dans notre étude, en nous appuyant sur des simulations et des mesures, nous avons pu obtenir
les résultats suivants :

» Courbes de rendements en profondeur simulée(PDD) pour les champs
ouverts a I’axe central :

Les courbes de rendement en profondeur (PDD)et la dose max(D;,qx) pour les champs

ouverts ont été mesurées

pour les tailles de champs de : 5x5, 10x10, 15x15 ,20x20, 25x25 ,30x30cm?.

Les courbes de rendement en profondeur ont été mesurées a partir de la surface jusqu’a une
Profondeur de 30cm pour les faisceaux RXde 6 MV.

- Description de I’image — Répartition de la dose dans 1’eau :

Figure3.16 : Schéma illustrant la répartition de la dose dans un milieu aquatique irradié par

un faisceau photonique de haute énergie..

= Larégion (A) : Dmax (Dose maximale).
= Larégion (B) : PDD (Pourcentage de dose en profondeur / Percentage Depth Dose).
= Larégion (C) :( Profil latéral de dose).

> Analyse de la variation du rendement en profondeur '"mesurée'" en
fonction de I’énergie 6MeV dimensions du champ pour la méme
DSP"La régions (B) " : Les figures 17,18,19,20 et21  montrent les courbes de

rendement en profondeur.
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Figure 3.17 : Courbe de rendement en profondeur mesurée PDD 6 MV (5x5).
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Figure 3.18 : Courbe de rendement en profondeur mesurée PDD 6 MV (10x10).
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Figure 3 .19 : Courbe de rendement en profondeur mesurée PDD 6 Mv (20x20).
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Figure3.20: Courbe de rendement en profondeur mesurée PDD 6 Mv (25x25).
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Figure3.21: Courbe de rendement en profondeur mesurée PDD 6 Mv (30x30).

=  Commentaire :

Les figures 17 a 21 représentent les courbes de variation des PDD en fonction des tailles de
champ, illustrant visuellement 1’évolution de la dose avec la profondeur, On observe pour :

1. la taille du champ sur le PDD :

- On observe clairement que le PDD augmente avec la taille du champ pour toutes les
profondeurs analysées (5, 10, 20, 25 et 30 cm).

- Ce phénomene est bien connu en physique médicale : les champs plus larges générent
davantage d’électrons secondaires, ce qui augmente la dose déposée en profondeur.

- Cela se traduit par une meilleure pénétration du faisceau dans le tissu ou le fantome d’eau.

2. Comportement du PDD en fonction de la profondeur :

- Comme attendu, le PDD diminue avec I’augmentation de la profondeur, en raison de
l'atténuation progressive du faisceau (absorption + diffusion).
- Toutefois, cette diminution est moins prononcée pour les champs plus grands, ce qui les

rend plus efficaces pour délivrer une dose suffisante a des cibles profondes.

=



> Analyse de la Dmax (Dose maximale)La régions (A) :

6MV 5 10 15 20_25_30cm?
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1,6 —+— Profondeur dmax

0 5 10 15 20 25 30 35

Taille de champ (cm?)

Figure 3.22: Courbe de distribution de la dose relative Dy, .4 (Gy)

en fonction de la profondeur pour un faisceau de 6MV avec différentes tailles de champ.

e Commentaire :

Figure 3.22 : La courbe d’évolution de la dose au point de maximum (D45 ), €Xprimée
en( Gy), en fonction de la profondeur jusqu’a 30 cm, pour un faisceau de photons de 6
MYV. On observe :

= Le maximum de dose se trouve déplacé vers la surface du fait rayonnement diffusé par le

collimateur.
= Prof du Max (cm) 5X5 10x10 15X15 20x20 25X25 30X30

1.452 1.400 1.399 1.300 1.250 1.203
Ainsi la normalisation fait apparaitre dans les premiers cm en profondeur un meilleur PDD pour un
champ de 10x10 cm que pour un champ de 30x 30 cm. Par la suite pour un champ de 10x10 du fait
que le milieu diffusant est moins important le PDD diminue.
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» courbes de rendements en profondeur " Mesurée'( PDD) pour les
champes5x5,10x10,15x15,20x20,25x25,30x30cm?, pour le faisceaux RX
de 6 MV :

FOD Pholons 600 50x50 - 000 Dpen 120
FOD Photons 600 100x100 - 000 Dpen
FOD Photons 600  150%150 - 0.00 Open
FDD Pholons 6,00 200x200 = 0.00 Open o

KA RIRR

PDD Photons 600 250x25.0 0,00 Open

| POD __ [Photons | 600 [300x300] — [ 000 | Ooen [ [ ]

0 100 200 300
Depth [ran]

Figure 3.3 : Courbe de rendement en profondeur' Mesurée'" PDD 6 Mv.

Tableau3.2:Variation des parameétres dosimétriques des faisceaux de photons 6 MV d’un

ClinaciX.

Donnés Taille de champ (cm2) Accélérateur linéaire Clinac-iX énergie 6MV

5x5 1,452

10x10 1,400 1 4cm
dpax (cm) 15x15 1,399

20x20 1,300

25x25 1,250

30x30 1,203

5x5 84,3%

10x10 86,0% 86,30%
PDD5(%) 15x15 86,7%

20x20 87,1%

25x25 87,4%

30x30 87,5%

5x5 62,7%

10x10 66,2% 66,64%
PDDI0(%) 5415 68,1%

20x20 69,3%

25x25 70,0%

30x30 70,5%

5x5 34,1%

10x10 37,9% 38,60%
PDD20(%) 5415 40,3%

20x20 42,0%

25x25 43,3%

30x30 44,0%
PDD25(%) 5x5 25,4%
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10x10 28,6% 29,63%
15x15 30,8%
20x20 32,4%
25x25 33,7%
30x30 34,4%
PDD30(%) 5x5 18,9%
10x10 21,6%
15x15 23,5%
20x20 24,9%
25x25 26,1%
30x30 26,8%
TPR20/10 10x10 0,6658

6MV_10x10 cm?®_0,5 jusqu'a 25 cm de profondeur

PDD 120,00 -
(%)

100,00 -

80,00 -

60,00 -

40,00 -

20,00 -

PDD 10x10
Simulation

PDD 10x10
Mesuré

Profondeur (cm)

10

15

20

25

30

Figure3.24:Courbe de rendement en fonction de la profondeur : valeurs mesurées et

simulées pour une taille de champ de 10x10cm?, PDD 6 MV
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6MV_PDD_10X10cm?
450 -

400 -
3,50 -
3,00 -
2,50 -
2,00 -
1,50 -

1,00
0,50 - \ M
- A T T T T T

v ‘
5 10 15 20 25 30

Variation en %entre PDDmés et
PDDsimulé

Diff en %

-0,50
1,00 -

profondeur(cm)

Figure3.25:Courbe de variation du rendement en fonction de la profondeur : valeurs
"mesurées — simulées" pour une taille de champ de 10x10cm?, PDD 6 MV.

"

» La courbe Comparative de rendement en profondeur " simulées -
Mesurée' ( PDD) pour le champ 10x10, pour le faisceaux RX de 6 MV :

«  Commentaire :

Pour un champ de 30x30 cm? augmentation du PDD est sensible du fait de 1’augmentation

du volume diffusant. Ex a 5.10.20.25.30cm en profondeur

5 10 20 25 30

= 10X10cm* 86% 66.2% 37.9% 285% 21.6%
= 30X30 cm?87.5%70.5% 44% 34.4% 26.8%

Le maximum de dose se trouve déplacé vers la surface du au rayonnement diffusé par le
collimateur. Donc les grands champs entrainent une augmentation de la dose a la peau. Ex a

la peau 10x10 30x30

» profils de dose pour les champs ouverts ont été mesurés pour les mémes
tailles de champs 10x10cm?-que les courbes de rendements en
profondeur (5x5, 10x10, 15x15, cm) avec D’explorateur de faisceau
MEPHYSTO : "La régions (C) "




- Les courbes du profiles de dose mesurées sont les suivantes :

CA&x Dev. | Field Size PTLdl Pen. Right | Drmax ' Sym[%rm_u MaxDose Ralio ledihu!!lDE[]\F]!J S50 | Field Size
cr Jmm] I

[rem] &1
03| 10518 615 6% ; 0018 1.82] 298] 1000100100 120

Flaltenad Region

120 00 60 60 40 20 0 20 40 B0 BO 100 120

n Fleiress | Symmelry | Max Dose Flaio | FiedSee ot SID | FBOIFS0
% 2 o o] ol | [om v
D45 11028 700 7.05| 10053 5480 10604 10172 1.006] 10025 0161 044 100.0/10.0+10.0

120

Figure3.27: Les courbes du profiles de dose pour profondeur 10x10 cm.
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Figure3.29: Les courbes comparative du profiles de dose pour profondeur5X5,10X10,15x15.




Variation de I'homogénéité en fonction de la

Dose( %)

3,50%
3,00%
2,50%
2,00%
1,50%
1,00%
0,50%
0,00%

rofondeur_6MV_10cm?

—+—5 10 15cm de profondeur ™

profondeur(cm)

Figure 3.30 :Variation de I'hnomogénéité en fonction de la profondeur 6MV_10cm?.

1.74%
1.72%
1.70%
1.68%
1.66%
1.64%
1.62%
1.60%

Dose( %)

Variation de La symétrie en fonction de la
profondeur_6MV_10cm?

=¢==5_10_15 cm de profondeur

profondeur(cm)

Figure 3 .31:Variation de La symétrie en fonction de la profondeur 6MV_10cm?.




Variation de Largeur de pénombre droite en fonction
de la profondeur_6MV_10cm?
Largeur(mm)
9 1
g -
7 7 /
6 -
5 -
4 =¢=5_10_15 cm de profondeur
3 -
5 -
1 -
0 . . . . profondeur(cm)
0 5 10 15 20

Figure 3. 32 :Variation de Largeur de pénombre droite en fonction de la profondeur 6MV_10cm?.

Variation delLargeur de pénombre gauche en fonction de la
Largeur(mm) profondeur_6MV_10cm?
9
s
7 //
6 |
5
a
3 | —+—5 10 15 cm de profondeur
5
1
0 ‘ . . . . . . .
0 2 4 6 8 10 12 14 16
profondeur(cm)

Figure3.33:Variation de Largeur de pénombre gauche en fonction de la

profondeur 6MV_10cm?.




10,4

11,6 -

11,4 -

11,2 |

11 -

10,8 -

10,6 -

Taille de champ

Variation de taille de champ avec la profondeur _6MV_10cm?

—+—5 10 15 cm de profondeur

2¢ profondeur (cm)

9]
=
o
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Figure 3.34: Variation Taille de champ a différentes profondeur.

10,045

10,04

10,035

10,03

10,025

10,02

10,015

10,01

Taille de champ

Taille de champ 10 cm? a l'isocentre en fonction de la

variation de la profondeur

—4—5 10 15 cmde profondeur

profondeur (cm)

4 6 8 10 12 14 16

Figure 3.35:Taille de champ 10 cm? a l'isocentre en fonction de la variation de la profondeur.




Tableau3.3: analyse du profiles de dose en taille de champs10x10.

E Taille de | Donnés profondeur (cm) [Résultats Commentaire
(MV) | champ a
Pisocentre
Plan transverse Homogénéité | 5 2,15% -
faisceaux(%) 10 2,86% -
10x10 em? 15 3,14% _
X
Plan transverse Symétrie | 5 1,73% -
faisceaux (%) 10 1,64% <2%
6MV 15 1,63%
Largeur de la Pénombre Droite | 5 6,25
(mm) 10 7,06
15 7,82
Largeur de la Pénombre (mm) 5 6,15
Gauche 10 7,00
15 7,79
Taille de champ a différentes | 5 10,515
profondeur 10 11,028
15 11,544
Taille de champ a I’isocentre 5 10,014
10 10,025
15 10,039

«  Commentaire:

Les résultats montrent une conformité globale avec les tolérances cliniques en ce qui

concerne !

v" L’homogénéité du faisceau.

v’ La symétrie du faisceau.

v La largeur de la pénombre des deux cotés.

v’ La taille du champ a différentes profondeurs ainsi qu’a I’isocentre.

Ces résultats confirment la qualit¢ du faisceau et la stabilit¢ de fonctionnement de

I’accélérateur linéaire dans les limites cliniques recommandées.

» le facteur de dose relative (Relative Dose Factor - RDF) :

Etude a pour objectif de comparer le facteur de dose relative (Relative Dose Factor - RDF)
pour un faisceau photonique de 6 MV a une profondeur de 10 cm, obtenu par deux méthodes :
la simulation numérique et la mesure expérimentale.

» Les courbes de Relative Dose Factor 6MV_90 cm_10 cm de profondeur les tailles de
champs pour les champs ouverts ont été mesurées.

&




pour de suivant :
(5x5,6x6,7x7,8x8,9x9,10x10,11x11,12x12,13x13,14x14,15x15,16x16,17x17,18x18,19x19,20
x20,21x21,22x22,23x23,24x24,25x25,26x26,27x27,28x28,29x29,30x30)cm?2.

Relative Dose Factor 6MV_90 cm_10 cm de profondeur

1.400

1.200

1.000 W

o —@— RDF simulation

0.800 I
—@— RDF mesure

0.600

0.400

0.200

0.000

0 5 10 15 20 25 30

Profondeur (cm)

Figure 3.36:Relative Dose Factor"simulée- Mesurée" 6MV_90 cm_10 cm de profondeur.

Etude comparative entre RDF obtenue par la simulation versus

Mésuré_6MV_90DSP_10Profodeur
Ecart relatif en

== Ecart en % compris entre
3.0% 7 2.6% e -4.1%t

2.0% 7
1.0%

15 20 25 30

0.0%

-1.0% 7
la tailles de champs [

- |78
2.0% cm] A2

-3.0%
-4.0%

-5.0% -

Figure 3.37: Etude comparative entre RDF obtenue par la simulation versus.
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= Commentaire :
L'étude révele des écarts systématiques significatifs entre les valeurs calculées et mesurées :
Surestimation des doses jusqu'a +3% dans les zones proches du centre

Sous-estimation atteignant -5% dans les régions périphériquesPrincipales faiblesses du

modele numérique :
» Surestimation du flux primaire (Primary Fluence) de la source radioactive

Négligence des effets de diffusion incohérente (IncoherentScattering) aux grandes

profondeurs

Précision insuffisante dans la modélisation des interactions rayonnement-matiére aux

bords
> la dose absolue :

Dans cette partie de notre travail, nous avons mesuré la dose absorbée de maniere
simulée et mesurée. Les différentes données et mesures expérimentales ont €té saisies
dans la feuille de travail (Worksheet) prévue a cet effet. Cette étape vise a déterminer avec
précision la dose de référence absorbée dans 1’eau, conformément aux conditions de
référence de la mesure, Les résultats obtenus sont les suivants les figures (simulée

et mesurée) :

e [adose absorbée :
- Mesurée : 9,9736 x 1073 (Gy/MU).
- Simulée :1,1497 x 10~2(Gy/MU).




Worke-sheet"simulée"

Worksheet for the determination of the absorbed dose to water
in a high-energy photon-beam

User: IMANE ET AMEL

Date: 180472025

1. Radiation treatment unit and reference conditions for D, 5 determination

Accelerator: Clinac 3 iX H295821

) Mominal Acc Potential: 6 MW
Mominal dose rate- ADOD, 0 ML min” Beam quality. @ (TPR 20,10 0,677
Reference phantom: water Set up: [w]ssD [lsap
Reference field size: 10x10 cmxcm Reference distance: 100 CIm
Reference depth =z er - 10,0 g cm™
2_ lonization chamber and electrometer
lon. chamber model |F’T\-".n' 30006 f 30013 -~ Serial Mo_:
Chamber wall material: PMMA thickness: 0,057 g cm™=
Waterproof sleeve material: thickness: g cm =
Phantom window material: thickness: g cm 2
Abs. dose_to-water calibration factor 2 Npwo, = 0,05233 [Foey/inc [Gyidg
Calibration guality & o [v]ce-s0 [ ] photon beam Calibration depth: L g cm™=
If Qp is photons. give TFPR 20 10:
Reference conditions for calibration
Pa: 101,33 kPa Ta: 20,0 =C Rel. humidity: S0 Yo
Polarizing potential v y: A0 W
Calihratinn nnlaritee el sws [ 1 owe W1 rarrected for nolarite effect
Polarizing potential V4,2 400 WV
Calibration polarity: +ve [-ve [w] corrected for palarity effect
User polarity: [¢]+ve []-ve

Calibration laboratory: Date:

Electrometer model: Serial no.:

Calib. separately from chamber: [¥lyes [rno Range setting:

If yes Calibration laboratory: Date:

3. Dosimetry reading ” and correction for influence quantities

Uncorrected dosimeter reading at V'y and user
Corresponding accelerator monitor units:
Ratio of dosimeter reading and monitor units:

101,2 kPa T:

(i) P:

(1) Electrometer calibration factor K ajee -

(iii) Polarity correction e rdg at + V¢ M. =

polarity: 14,69866667 LInC [¥]rdg
100 MU
My = 0,470 [ncmu [v]rdgmu

204 °C Rel. humidity: 30 %
(2732+T) P,
brp = =

= = 1,002
(2732+T,) P

[Cncjrdg [ dimensionless
14,69867 rdg at -Vy: M. = 14,667T67
Ll
pal = T = 0,999




(iv) Recombination correction {two-voltage method)

Puolarizing voltages: Vy (normal)= 400 vV V2 (reduced) = 100 Vv
Readings at each ® V: My = 14,69867 Mz = 14,50567

Beam type: pulsed  []pulsed-scanned

Voltage ratio V' / V2 = 4,0000 Ratio of read. My M= 1,013

ap = 11,0220 as = -03632 a: = 03413
k. =ay,+a,| M"'\'I a,l M, I: = f.g
= o 3 JLIS./.' :1‘ jLL).' = 1,004

Corrected dosimeter reading at the voltage Vy:

My=M, kpk, K k.= 141848801  Onc/mu

4. Absorbed dose rate to water at the reference depth, z,.+

Beam quality corr. factor for user quality @ *%g.g_ = 0,9904
taken from  [+]Table 14 []other, spedify:
D ol z) =MgNp,q Ko = T,6619E03 Gy /MU

5. Absorbed dose rate to water at the depth of dose maximum, z,_,

Depth of dose maximum: Zmax = 1,40 gcm

(i) S5D set-up
Percentage depth-dose at zor fora  10x10  cm x cm field size
PDD(z,, 100 gem’)= 66,64 %
Absorbed-dose rate at z gz -
Dol Zp ) =100D, o(Z,0 )/ PDD(Z, , )= 1,149TE02 Gy /MU
(i) SAD set-up
TMR. at z s for a 10 cm x 10 cm field size:
TMR(z,: 100 gem™)=

Absorbed-dose rate at 7 gz -

Dol Zpa) = DyplZp )/ TMR(Z, 0 ) = Gy { MU

Figure 3.38: Worke-sheet"simulée".

[*]rdg fMu




Worke-sheet'" Mesurée " :

Worksheet for the determination of the absorbed dose to water
in a high-energy photon-beam
User: IMANE/ AMEL Date: 1870472025

1. Radiation treatment unit and reference conditions for D, ; determination

Accelerator: Clinac 3 iX H295821

) MNominal Acc Potential: 6 MW
Mominal dose rate: 400,0 MU min™ Beam guality, Q (TPRzp10 0,666
Reference phantom: water Set up: [¥]ssD [Osap
Reference field size: 10x10 cmx cm Reference distance: 100 cm
Reference depth z e - 10,0 gcm™

2. lonization chamber and electrometer
lon. chamber model |F'TW 30006 f 30013 ¥ | Serial Mo.: 7499
Chamber wall material: PMMA thickness: 0,057 g cm™
Waterproof sleeve material: thickness: gecm®
Phantom window material: thickness: g cm?
Abs. dose-to-water calibration factor *  Np,. o = 0,05311 [v]Gyjnc [ ]Gyjrdg
Calibration guality Q- [v]co-60 []photon beam Calibration depth: 5 g cm*
If Qg is photons, give TPR 25 19°
Reference conditions for calibration
Pz 101,3  kPa Te: 20,0 °C Rel. humidity: 50 %

Polarizing potential V42 400 WV
Calibratinn nolarity- [Wlawe [ l-ve [w] corrected for polaritv effect

Polarizing potential Vy: 400 W
Calibration polarity: [v] 4ve []-ve [v] corrected for polarity effect
User polarity: [#] +ve []-ve

Calibration laboratory: CRNA Date: 2210112025
Electrometer model: UNIDOS Webline E Serial no.: 81106
Calib. separately from chamber: wlyes [no Range setting:

If yes  Calibration laboratory: Date:

3. Dosimetry reading ® and correction for influence quantities

Uncorrected dosimeter reading at V5 and user polarity: 11,04 Clnc [v]rdg
Corresponding accelerator monitor units: 100 MU
Ratio of dosimeter reading and monitor units: My = 0,1104 Oncmu [¥rdgmu
(i) P 89,4 kPa T 20,0 *°C Rel. humidity: 30 Ya
(2732+T) R,
krp = G320 _ g5
i (2732+T,) P
(i) Electrometer calibration factor K ajee - [ncfrda [ dimensiorlzss
(i) Polarity correction ° rdg at +V'4 M.= 11,04 rdg at -V'4: M. = 11,01333
1|+ |
poi = BV = 0,999

.



(iv) Recombination correction (two-voltage method)
Polarizing voltages: V4 (normal) = A00 A V2 (reduced)

Readings at each ® V- My = 11,04 Mz =

Beamtype: [v]pulsed []pulsed-scanned
Vaoltage ratio V4 V2 = 4,0000 Ratio of read. My M2 =

dp = 1.0220 dg = -0,3632 ds =
_ (M (MY
k,=ap+a,| —Ll+a, —L|

l'-. *1.‘{:' A l *1.‘{:' A

Corrected dosimeter reading at the valtage Vy:

My=M kK, k. k= 12546001 Onc/mu

4. Absorbed dose rate to water at the reference depth, z ;

Beam quality corr. factor for user quality Q- ":Tg.g_ = 0,9918
taken from Table 14 []other, specify:
- | — 3 AT ' = d !
Dol Zrg)=MgNp,p k5o = 66025803 Gy /MU
taken from  [¥]Table 14 [ other, spedfy:
D, gl(Z,p)=MgNp o kg = 66025603 Gy /MU

5. Absorbed dose rate to water at the depth of dose maximum, z_,
Depth of dose maximum: Zmax = 1,40 g cm

a

(i) SSD set-up
Percentage depth-dose at z s fora 10x10  cm x cm field size

PDD(z,; 100 gem’)= 66,20 %

Absorbed-dose rate at 2 may -

Dol T I= 100 Dol Zr )/ PDD{ Zrer J= 99736E-03 Gy /MU
(i) SAD set-up

TMR at z o for 2 10 cm x 10 cm field size:
TMR(=,: 100 gem™)=

Absorbed-dose rate at 2 may -

Dyl Z) = Dyl 2y )/ TMR( =, ) = Gy / MU

Figure 3.39: Worke-sheet" Mesurée"

00 WV

10,94333

1,009

0,3413

1,003 ‘s

[w]rdg /MU




e Commentaire:

Le tableau ci-dessous présente une comparaison synthétique entre deux expériences de
détermination du taux de dose absorbée dans I’eau a 1’aide d’un faisceau photonique de 6 MV.

Tableau 3.4: comparatif résultats du calcul de dose pour un faisceau de 6 MV.

Elément "simulée" " Mesurée "
Qualité du faisceau | 0,677 0,666
(TPR20,10)

Facteur de calibration ND, w | 0,05233 0,05311
(Gy/nC)

Lecture corrigée M’ (nC/MU) | 0,1470 0,1104
Dose absorbée a Zref | 0,1474 0,1253
(Gy/MU)

Dose absorbée a Zmax | 0,01150 0,00997
(Gy/MU)

PDD & Z45(%) 66,64 % 66,20 %

Les écarts observés entre les deux expériences sont modérés et peuvent €tre attribués a des
variations dans les conditions de calibration et de mesure.




Conclusion générale :

Au cours des derniéres décennies, les accélérateurs linéaires médicaux sont devenus les
dispositifs prédominants dans le traitement du cancer par rayonnement ionisant.
Contrairement aux accélérateurs linéaires utilisés en recherche fondamentale dans le domaine
de la physique des hautes énergies, les accélérateurs linéaires médicaux sont des appareils
compacts, montés de maniére isocentrique afin de permettre une radiothérapie de haute
précision. Cette configuration facilite I’irradiation du patient sous différents angles,

optimisant ainsi I’efficacité du traitement tout en minimisant les dommages aux tissus sains.

Ce travail comporte un volet appliqué, réalis¢ au Centre Anti-Cancer (CAC) de Sétif. Ce
travail pratique a porté sur 1’évaluation et la caractérisation des faisceaux de photons produits
par un accélérateur médical linéaire. A travers une série de mesures dosimétriques, nous
avons pu examiner avec précision les parametres essentiels du faisceau tels que la profondeur,
le profil et la dose maximale. Les résultats obtenus ont permis de valider les performances de
I’appareil en termes de conformité aux normes internationales et de fiabilité clinique. Ils
soulignent également I'importance d’un contréle de qualité rigoureux et régulier,

indispensable pour garantir la reproductibilité et 1'efficacité thérapeutique.

En conclusion, ce travail met en lumicre I’importance cruciale de la caractérisation
dosimétrique des faisceaux de photons en radiothérapie moderne. Non seulement elle permet
une planification précise du traitement, mais elle contribue également a améliorer la sécurité

du patient et a optimiser les résultats cliniques.
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Résumé :

Ce travail porte sur la caractérisation physique des faisceaux de photons €mis par un
accélérateur linéaire médical de type Varian Clinac iX, utilisé au service de radiothérapie du
Centre de Lutte contre le Cancer de Sétif. Les mesures ont été effectuées dans un fantdme
d’eau a une distance source-surface de 100 cm. L’étude s’est concentrée sur trois parametres
essentiels : le pourcentage de dose en profondeur (PDD), le profil de dose latéral, et la dose
absorbée. Les résultats obtenus contribuent a améliorer la précision du traitement et & garantir
la qualité et la sécurité des doses de rayonnement absorbées administrées aux patients.

Mots-clés : radiothérapie externe, accélérateur linéaire, faisceaux de photons, dose absorbée,
PDD, profil de dose.

Abstract:

This work focuses on the physical characterization of photon beams generated by a medical
linear accelerator of the type Varian Clinac iX, used in the radiotherapy department of the
Cancer Center in Sétif. Measurements were performed in a water phantom at a source-to-
surface distance (SSD) of 100 cm. The study focused on three key parameters: percentage
depth dose (PDD), lateral dose profile, and absorbed dose. The results contribute to improving
treatment accuracy and ensuring the quality and safety of the absorbed radiation doses
delivered to patients.

Keywords: external radiotherapy, linear accelerator, photon beams, absorbed dose, PDD,
dose profile.
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