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INTRODUCTION

La radiothérapie est une méthode de traitement des cancers qui utilise les rayonnements
ionisants, afin de détruire les cellules tumorales. Elle intervient dans le traitement d’un cancer sur deux et
participe a la guérison de 40% des cancers. Chaque année en France, environ 200 000 personnes sont
traitées par radiothérapie. Les récentes évolutions des techniques de radiothérapie externe, telles que la
radiothérapie assistée par ordinateur avec la «révolution du numérique » (informatique, imagerie
scanner), la robotisation des appareils et les systemes de collimation, ont permis d’optimiser en trois
dimensions les volumes d’irradiation, permettant ainsi une meilleure conformation a la tumeur et une
diminution de la dose regue par les organes a risques. La radiothérapie stéréotaxique, technique basée sur
la convergence de faisceaux de photons de petites dimensions, appelées « mini-faisceaux », obtenue par
collimation, est un exemple de technique ayant profité de ces récentes évolutions. L’utilisation de ces
mini-faisceaux permet une conformation aux tumeurs de petites tailles, difficiles voire impossibles a
traiter par les techniques classiques de radiothérapie, et ainsi de traiter de facon non invasive des tumeurs
malignes situées dans ou a proximité d’organes critiques (cerveau, moelle épiniére, poumons, etc.).

Avant tout traitement de radiothérapie, il est nécessaire de réaliser une planification de
traitement. Celle-ci consiste a déterminer, pour un patient, le nombre, l'orientation, le type et les
caractéristiques des faisceaux utilisés pour délivrer une dose dans un volume cible déterminé par le
radiothérapeute tout en minimisant la dose aux organes a risque. La planification du traitement se fait au
travers de logiciels dédiés, nommés communément TPS pour « Treatment Planning System ». Les TPS
nécessitent d’étre paramétrés a I'aide d'un certain nombre de données dosimétriques de base obtenues a
I'aide de mesures réalisées sur I'appareil de radiothérapie. Ensuite, les données dosimétriques de base
sont utilisées par le TPS, en combinaison des algorithmes implémentés dans celui-ci, afin de déterminer la
distribution de la dose a I'intérieur du patient selon le traitement planifié.

Les mini-faisceaux utilisés en radiothérapie stéréotaxique sont caractérisés par de forts gradients
de dose et un manque d’équilibre électronique latéral ; les techniques et protocoles de dosimétrie actuels
ne sont pas tout-a-fait adaptés pour réaliser la dosimétrie de ce type de faisceaux. D'une part, les données
de base nécessaires au paramétrage du TPS, notamment les facteurs d’ouverture du collimateur (OF),
peuvent présenter une dispersion allant jusqu’a plusieurs dizaines de pourcents lors de mesures avec
différents détecteurs [Verhaegen et al, 1998] [Das et al., 2000] [Cheng et al., 2007] [Das et al., 2008].
D’autre part, la plupart des algorithmes de calculs implémentés dans les TPS ne permettent pas de
modéliser correctement les phénomeénes physiques propres aux faisceaux de photons de petites
dimensions utilisés en radiothérapie stéréotaxique [Wilcox et al., 2008] [Ma et al., 2008].

Entre 2006 et 2007, a 'hopital Rangueil de Toulouse, un mauvais choix de détecteur pour la
mesure des OF sur une machine de radiothérapie stéréotaxique a conduit au surdosage (150%) de 145
patients, entrainant des séquelles considérables, avec des taux d’incapacité atteignant 60% [Rapport IRSN
DRPH/2007-04]. Suite a cet accident, 'ASN et I’Agence Francaise de Sécurité Sanitaire des Produits de
Santé ont conjointement saisi 'IRSN afin d’établir un protocole national d’étalonnage des tres petits
faisceaux utilisés en radiothérapie stéréotaxique. Dans ce cadre, un groupe de travail (GT) a été constitué.
Une des conclusions de ce GT [Rapport IRSN DRPH/SER n°2008-18] était, qu'en I'état actuel (pas de
références métrologiques, absence de consensus sur le détecteur a utiliser), I’établissement d’'un protocole
national d’étalonnage des mini-faisceaux n’était pas possible et recommandait la mise en ceuvre, en
France, de programmes de R&D sur la dosimétrie des mini-faisceaux.

Au niveau international, I'lAEA (International Atomic Energy Agency) en collaboration avec
I’AAPM (American Association of Physicists in Medecine) a mis en place un groupe de travail intitulé
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«Dosimetry code of practice for small fields and novel beams» pour I'élaboration d’'un protocole
international pour la dosimétrie des mini-faisceaux et des faisceaux dits « nouveaux ». Ce groupe a
proposé un nouveau formalisme en 2008 pour la détermination des OF [Alfonso et al., 2008].

Dans ce contexte, 'IRSN a initié en 2009 un programme de recherche sur les mini-faisceaux,
visant a caractériser et mettre en ceuvre des techniques dosimétriques adaptées et a définir les
méthodologies nécessaires a une mesure fiable, exacte, précise et reproductible de la dose dans les mini-
faisceaux de photons utilisés en radiothérapie. Ce travail de thése s’inscrit dans le cadre du programme de
recherche sur la dosimétrie des mini-faisceaux de I'IRSN. L’objectif de la these est de permettre une
meilleure évaluation de la dose délivrée aux patients traités par radiothérapie stéréotaxique. La thése s’est
articulée autour de deux axes principaux, liés a I'étape du calcul de dose réalisé par le TPS, a savoir la
détermination des données dosimétriques de base dans les mini-faisceaux (chapitres 2 et 3) et
I’évaluation des algorithmes de calcul implémentés dans les TPS utilisés en radiothérapie

stéréotaxique (chapitres 4 et 5).

Le premier chapitre de ce manuscrit présente la problématique. Il comporte deux grandes
parties permettant de poser le contexte de 1'étude. Dans une premiere partie, les grandeurs physiques
utilisées pour la dosimétrie en radiothérapie externe et les données dosimétriques de base nécessaires a
I'étalonnage des TPS sont rappelées. Le principe des algorithmes de calcul de dose implémentés dans les
TPS sont également présentés. La seconde partie est consacrée a la présentation des problémes
dosimétriques liés aux mini-faisceaux et du nouveau formalisme de I'AEA [Alfonso et al, 2008]
concernant la détermination des facteurs d’ouverture du collimateur.

Le second chapitre est consacré a la détermination, par simulation Monte Carlo, des données de
base dans les mini-faisceaux. Le développement des modeles numériques, a I'aide du code de calcul Monte
Carlo PENELOPE, de deux appareils de radiothérapie délivrant des mini-faisceaux de type CyberKnife est
présenté. Ensuite, les données de base obtenues par simulation numérique sont comparées a celles
mesurées a 'aide de différents détecteurs, une étude qualitative de la réponse des détecteurs est réalisée
et enfin les deux jeux de facteurs correctifs, tels que définis dans le nouveau formalisme [Alfonso et al.,
2008], obtenus pour les deux installations étudiées dans ce travail sont analysés et discutés.

Le troisiéme chapitre prolonge lI'étude réalisée dans le second chapitre, afin de mieux
comprendre les phénoménes physiques propres aux mini-faisceaux et impliqués dans la réponse des
détecteurs lors de la détermination des facteurs d’ouverture du collimateur. Pour cela, six détecteurs ont
été modélisés et une méthodologie est proposée et appliquée afin de quantifier I'importance des effets
volume, composition atomique, masse volumique et enrobage du matériau de détection, intervenant sur la
réponse des détecteurs en mini-faisceaux.

Le quatrieme chapitre est dédié au développement d'un protocole de mesure de distribution de
dose en deux dimensions (2D) pour les mini-faisceaux, a 'aide de films radiochromiques et a I’évaluation
de l'incertitude de mesure liée au protocole. Pour cela, les différents éléments de la chaine de mesure ont
été étudiés, a savoir, les films eux-mémes et le scanner utilisé pour la numérisation des films afin de
proposer un protocole minimisant les différentes sources d’incertitude sur la mesure 2D de la dose.

Le cinquiéme chapitre est consacré a I’évaluation des algorithmes de calcul implémentés dans le
TPS MultiPlan associé au systéme CyberKnife. Tout d’abord, les méthodes et les outils développés pour
permettre I'évaluation des deux algorithmes implémentés dans le TPS MultiPlan sont présentés. La
seconde partie est consacrée a la validation du protocole de mesure des distributions de dose 2D, présenté
dans le chapitre 4, dans les zones présentant de fortes hétérogénéités et en présence d'un manque
d’équilibre électronique latéral. Pour cela, les distributions de dose obtenues expérimentalement pour
différents plans de traitement sont comparées aux distributions de dose calculées a I'aide du modele
numérique Monte Carlo du CyberKnife développé dans le chapitre 2. Enfin, les distributions de dose
obtenues avec les deux algorithmes du TPS MultiPlan pour des plans de traitement réalistes sont
comparées a celles mesurées.
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1. LA RADIOTHERAPIE « EXTERNE »

a. Effets des rayonnements ionisants sur les tissus biologiques

On définit les rayonnements ionisants comme des rayonnements capables de déposer
suffisamment d’énergie dans la matiére qu’ils traversent pour créer une ionisation, c'est-a-dire
I'arrachement d’un électron du cortege électronique lorsque 'énergie transférée est supérieure a I'énergie
de liaison.

On peut classer les rayonnements ionisants en deux catégories: ceux directement ionisants
constitués de particules chargées électriquement (protons, deutons, ions lourds, électrons...) et ceux
indirectement ionisants constitués de particules non chargées (neutrons, photons ...).

L’effet biologique final des rayonnements ionisants sur les tissus vivants résulte d’'une succession
d’évenements physiques et de transformations chimiques qui sont initiés par les phénomenes
d’ionisation. Les molécules biologiques peuvent étre directement altérées ou détruites par le
rayonnement ionisant lorsque leur cortége électronique est directement affecté par celui-ci ou lorsqu’elles
interagissent avec les radicaux libres engendrés majoritairement par la radiolyse de I'eau. L'organisme
humain étant constitué d’environ 70% d’eau, les rayonnements vont provoquer la radiolyse de
nombreuses molécules d’eau. Les radicaux libres engendrés en cascade par la radiolyse de ’eau sont de
puissants oxydant-réducteurs capables d’attaquer les molécules du milieu cellulaire tel que I'ADN. Or
I'altération de 'ADN peut provoquer la mort de la cellule. Le nombre de cassures d’ADN, et donc la
probabilité de tuer la cellule, augmente avec I'énergie absorbée par le milieu. Les molécules d’ADN jouent
un role important dans la cellule car ce sont elles qui interviennent dans le transfert de l'information
génétique aux cellules filles lors de la duplication de la cellule, et ce sont elles aussi qui vont intervenir
pour la synthese des protéines via les ARN.

La radiothérapie consiste a utiliser ces rayonnements ionisants sur les tumeurs afin de détruire
les cellules cancéreuses en bloquant leur capacité a se multiplier tout en épargnant les tissus sains
périphériques. Dans le cas de la radiothérapie externe, la source du rayonnement ionisant est localisée a
I'extérieur du patient, contrairement a la curiethérapie (la source radioactive scellée est placée dans le
patient, a l'intérieur ou a proximité de la tumeur) et a la radiothérapie interne vectorisée (la source
radioactive non scellée est injectée au patient et va se fixer sur les cellules cibles).

Les «bombes au Cobalt» autrefois largement utilisées pour la radiothérapie externe, ont
pratiquement disparu pour laisser place aux accélérateurs linéaires d’électrons (LINAC) produisant soit
des faisceaux de rayons X ou d’électrons.

b. Les étapes de la planification du traitement

Avant d’irradier les tissus cancéreux d'un patient, il est nécessaire de déterminer le nombre,
I'orientation, le type et les caractéristiques des faisceaux utilisés pour délivrer une dose au patient
permettant de contréler ou réduire la tumeur cancéreuse. La procédure mise en ceuvre a cette fin
s’appelle la planification du traitement. La plupart du temps la planification du traitement est réalisée
avec l'assistance d’un systeme informatique de planification de traitement ('acronyme anglais TPS pour
« Treatment Planning System » étant passé dans le langage courant en francais pour désigner ce type de
systéme, il sera utilisé dans I'ensemble de ce document) qui permet au médecin, au radiophysicien ou au
dosimétriste de définir le volume cible, de déterminer la forme et la direction des faisceaux, de calculer et
évaluer la distribution de dose associée, etc. Le TPS est un systéme constitué de I'’ensemble des logiciels et
matériels informatiques dédiés a cette tache. D’autres informations sont également incorporées dans le
processus de planification : par exemple les images acquises a 'aide d'un tomodensitometre (ou scanner
CT) sont utilisées par le TPS pour recréer un modéle anatomique du patient ou encore des « données
dosimétriques » mesurées dans une cuve d’eau afin d’étalonner la machine. La Figure 1.1 représente de
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maniére schématique la place centrale que va avoir le TPS dans le processus global lié au traitement du
patient en radiothérapie externe. On peut résumer le processus lié a la planification du traitement en six
étapes principales [AAPM TG-53, 1998] :

- Positionnement du patient et repérage de la tumeur : immobilisation (systeme de contention)
et/ou mise en place d'un systéme de repérage (reperes fiduciaires) permettant de cibler au
mieux la tumeur dans l'espace et dans le temps lors du traitement.

- Acquisition des images diagnostiques : acquisition et transfert des images du scanner CT sur le
TPS. Les images peuvent également provenir d’autres modalités d'imagerie (MRI, PET) et étre
recalées sur le scanner CT de référence du patient (réalisé avec le patient en position de
traitement).

- Définitions anatomiques :

0 définition et délimitation des surfaces/contours correspondant aux tissus sains et
aux organes a risques,

0 définition du volume tumoral a l'aide des différentes modalités d’imagerie et
définition d’'un volume cible plus large pour tenir compte des mouvements du
patient, du repositionnement a chaque séance et des incertitudes liées au
contourage,

0 calcul des densités électroniques a partir des images scanners CT (étalonnage
préalable du scanner permettant une relation entre le coefficient d’atténuation du
milieu et sa densité électronique).

- Définition des faisceaux d’irradiation : détermination de I'énergie, de la taille, de la forme, du
nombre, de 'incidence des faisceaux ou des modificateurs de faisceaux a utiliser afin d’obtenir
la meilleure conformation de la tumeur.

- Calculs de dose: sélection de l'algorithme de calcul de dose, de la grille de calcul, etc. et
réalisation du calcul de distribution de dose apres avoir défini la dose a prescrire a la tumeur
et les doses a ne pas dépasser pour les structures a risques.

- Evaluation du plan de traitement : analyse visuelle des distributions de dose 2D ou 3D et des
distributions de dose dans les structures a l'aide des «histogrammes dose-volumes ».
Optimisation du plan de traitement et retour a I'étape précédente jusqu’a ce que le plan de
traitement réponde aux objectifs cliniques.

- Implémentation du plan de traitement : vérification et validation du plan de traitement par le
physicien et le médecin. Transfert du plan de traitement vers le systéme d’enregistrement et
de vérification. Importation du plan de traitement sur 'appareil de traitement afin de réaliser
les différentes séances de traitement du patient.

Le TPS occupe une place centrale pour ce qui va étre de la dose délivrée au patient et fait donc
I'objet de controle qualité périodique afin de s’assurer de la justesse et de la précision avec laquelle la dose
est délivrée. Pour chaque appareil de radiothérapie et pour chaque énergie, le TPS nécessite d’étre
« étalonné », cela se fait grace a l'acquisition de données dosimétriques de base mesurées sur I'appareil.
Les différentes étapes du processus de planification présenté précédemment sont associées chacune a une
certaine incertitude. Les objectifs de précision avec les techniques actuelles et futures sont indiqués dans
le Tableau 1.1. Pour ne parler que de I'étape du calcul de dose par le TPS, les sources d’incertitudes
peuvent avoir différentes origines comme celles liées a 'exactitude des données dosimétriques de

base mesurées pour l'étalonnage de la machine et a la qualité des algorithmes de calcul
implémentés dans les TPS.
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Calcul du plan . .
Patient atteint Scanner de traitement (TPS) Séance de Reduction optimale

d'un cancer du patient (nombre, taille et intensité radiothérapie de la tumeur
des faisceaux, etc.)

Calcul de distributions de dose. Contraintes :
- dose a délivrer a la tumeur (dans le champ d'irradiation)
- éviter les organes a risques (a proximité du champ)

Qualité des algorithmes ?

Figure 1.1 : Etapes liées au traitement d’un patient en radiothérapie.

Tableau 1.1: Précision a atteindre (10) sur la détermination de la dose finale délivrée au patient en
radiothérapie externe pour des faisceaux de photons MV pour les techniques actuelles et futures [AAPM
TG-65, 2004].

Source of Uncertainties Uncertainty at | Uncertainty in
Present (%) Future (%)

Dose at the calibration point in water 2.5 1.0
Additional uncertainty for other points 0.6 0.3
Beam Monitor stability 1.0 0.5
Beam flatness 1.5 0.5
Patient data 1.5 1.0
Patient set up and organ motion 2.5 2.0
Overall (excluding dose calculation) 4.3 2.5
Dose calculation algorithm (multiple levels) | 1.0/2.0/3.0/50 | 1.0/2.0/3.0
TOTAL 44/47/52/66 | 2.7/32/3.9

2. LA DOSIMETRIE EN RADIOTHERAPIE EXTERNE

a. Quelques grandeurs fondamentales en dosimétrie

Les rayonnements ionisants et leurs effets peuvent étre décrits a 'aide de différentes grandeurs
telles que la fluence, I'exposition, le kerma et la dose absorbée [ICRU, 1976] [Attix, 1986] [Podgorsak et al.,
2005] [Nahum et al., 2007]. Ces grandeurs peuvent étre séparées en 3 catégories :

- Celles qui sont utilisées pour décrire la source des rayonnements, comme par exemple
I'activité de la source. Elles sont utiles, par exemple, dans les domaines ou des radio-isotopes
interviennent.

- Celles qui décrivent le faisceau et les particules qui le composent, comme par exemple la
fluence. Elles sont utiles notamment en imagerie radiologique ou la variation de la fluence d'un
faisceau de photons, apres traversée du patient, donne une information sur le milieu.

- Celles qui mesurent les effets du rayonnement ionisant dans la matiere, comme par exemple
I'exposition et la dose absorbée. Ces grandeurs sont particuliérement utiles en radiothérapie.

La relation entre ces grandeurs n’est généralement pas simple. Nous allons ici définir quelques
grandeurs utilisées en dosimétrie des rayonnements ionisants. Il ne s’agit pas d’étre exhaustif mais de
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donner les notions de base nécessaires a la compréhension des phénomeénes physiques dans les faisceaux
de photons de petites dimensions.

i. Fluence particulaire et énergétique

La fluence @ d’un faisceau de particule en un point P est le nombre de particules dN traversant
une sphere de centre P et de section surfacique da. Cette grandeur se calcule selon I'équation (1.1) et
s’exprime en nombre de particules.m2. L’utilisation ici d'une sphére dans la définition permet de ne pas
tenir compte de I'angle d’incidence des particules au point P.

dN

T da
La fluence en énergie y d’'un faisceau de particule en un point P est I'énergie totale dE transportée

(1.1)

par les dN particules a travers la sphere précédente. Elle se calcule donc selon I’équation (1.2) et s’exprime
enJ.m=2
dE
b= 1.2
Dans le cas des faisceaux poly-énergétiques il est préférable d’utiliser la fluence différentielle ®g.
Elle se calcule selon (1.3) et s’exprime en nhombre de particules.]'.m2, ou d® est la fluence des particules
avec une énergie comprise entre E et E+dE. Il en est de méme pour la fluence énergétique différentielle ye.

_d¢
g = aE (1.3

Par souci de simplicité, on restera avec la notation « mono-énergétique » par la suite. Par exemple,
la relation entre la fluence et la fluence énergétique s’écrira (1.4).

Y =E¢ (1.9

ii. Coefficient massique de transfert et d’absorption des photons

Le nombre n d’interactions pour un faisceau de photons de fluence ® pénétrant un volume
élémentaire ayant pgirr centres diffuseurs de section efficace o est donné par I'équation (1.5). pair et ©
s’expriment en nombre de diffuseurs.m3 et en m? respectivement. Les centres diffuseurs considérés dans la
matiere avec les rayonnements ionisants sont les atomes, ce qui permet d’écrire pair en fonction de la
masse volumique p (nombre d’atomes.m3) connaissant le numéro de masse atomique A du matériau et le
nombre d’Avogadro Na.

N,
n=pdiff.0.CD =Kp0CD (15)

La perte de fluence d® des photons sur une longueur dz est donnée par (1.6) ou p est la fraction
de photons perdus par unité de longueur (1.7).

do=p.d.dz (1.9
_n N, 1

Lorsque qu’un faisceau de photons (particules non chargées) d’énergie E interagit avec le volume
élémentaire, il perd seulement une partie de son énergie notée dE« qui est transmise aux particules
chargées sous forme d’énergie cinétique. Ainsi la fraction de I'énergie totale des photons qui est transmise
par unité de longueur sera p (1.8) et s’exprime en m'L. On appelle coefficient massique de transfert le
rapport entre ¢ et la masse volumique p (1.9).

dEy;

Mer = M 1.8
dE

fo _Elw (1.9

p p E



La fraction dE/E est tres proche de 1 pour l'interaction photoélectrique puisque I'énergie totale
du photon est transférée a I'électron éjecté (énergie de liaison de I'électron avec le noyau en moins) alors
que pour l'interaction Compton cette fraction est toujours inférieure a 1 car le photon garde une partie de
son énergie et est diffusé. De plus, seulement une fraction de cette énergie sera absorbée localement par le
milieu. On note g la fraction moyenne de I'énergie transférée aux particules chargées qui n’est pas déposée
par collisions avec les électrons du milieu (mais qui est perdue principalement a cause de la production de
photons due au Bremsstrahlung des électrons secondaires et aussi par annihilation des positons), c'est-a-
dire I'énergie qui est perdue par rayonnement. La fraction de I’énergie totale absorbée est alors
représentée par le coefficient massique d’absorption pan/p calculé selon I'équation (1.10) et qui s’exprime
en m?.kgl.

Map Her
21—
0 0 1-g (1.10

iii. Pouvoir d’arrét massique des électrons

La perte d’énergie d'un électron (plus généralement des particules chargées) traversant une
distance dl d'un matériau de masse volumique p est quantifiée par son pouvoir d’arrét linéique (non
restreint) S que l'on exprime le plus souvent par le pouvoir d’arrét massique (c'est-a-dire le pouvoir
d’arrét rapporté a la masse volumique) calculé selon I'équation (1.11) et qui s’exprime en J.m%kg?. On
utilise parfois le terme ‘pouvoir de ralentissement’ a la place du terme ‘pouvoir d’arrét’.

S 1|dE|
E = ET (1.11
Le pouvoir d’arrét massique (non restreint) précédent peut étre exprimé comme la somme de
trois composantes indépendantes (1.12), a savoir :

- le pouvoir d’arrét massique par collision Sco1/p (di aux collisions avec les électrons du milieu),

- le pouvoir d’arrét radiatif Sna/p (di au rayonnement par Bremsstrahlung a cause du
ralentissement des électrons par le champ électrique du noyau ou du cortége électronique de
I'atome),

- le pouvoir d’arrét massique « nucléaire » Snuc/p (dli aux collisions élastiques des électrons avec
les atomes, une énergie de recul est alors transférée a 'atome). En dosimétrie, c’est I'énergie
transférée au cortege électronique des atomes du milieu qui compte, autrement dit le pouvoir
d’arrét massique par collision, car c’est cette énergie qui va étre responsable du nombre
d’ionisations et donc des effets biologiques.

§ _ Scol Srad Snuc

=244 1.1
PP P P (112

Le pouvoir d’arrét linéique restreint (ou transfert d’énergie linéique) (1.13 est défini comme

I'énergie dE, perdue par les électrons traversant le milieu a cause des collisions électroniques avec le
milieu moins la somme des énergies cinétiques de tous les électrons secondaires ayant une énergie
dépassant A, sur une distance dl :

dE,
LA= F (113
La distance Rcspa parcourue dans la matiére par un électron d’énergie Eo dans I'hypothése du
ralentissement continu (CSDA) se calcule en intégrant le pouvoir d’arrét linéique selon (1.14). Dans la
littérature cette grandeur est généralement rapportée a la masse volumique du milieu. Ici, elle est donnée
volontairement en unité de longueur. Le calcul pour un électron de 7 MeV dans l'air et dans I'’eau donne
respectivement 3.05x103 cm et 3.55 cm.

EO
RCSDA = S_l dE (11‘9

0
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iv. Kerma et dose absorbée

On va maintenant s’intéresser a I'énergie transférée localement et absorbée par le cortege
électronique des atomes de la matiére pour un volume élémentaire de masse dm au point P. Pour cela, on
introduit une unité dérivée du systéme international appelée gray (Gy) correspondant a une énergie de 1]
(~6.24x1018 V) par kilogramme de matiere.

Le kerma (Kinetic Energy Released per unit Mass) K est une grandeur dosimétrique qui ne
s’applique qu’aux particules primaires « indirectement » ionisantes, comme c’est le cas pour les faisceaux
de photons. Le kerma au point P est défini comme I'énergie dE; transférée par les photons aux électrons
secondaires créés dans le volume élémentaire, rapporté a la masse dm. Il se calcule donc selon I’équation

Comme nous I'avons vu lors de la définition du coefficient massique d’absorption, seule une partie

(1.15 et s’exprime en gray.

de I'énergie transférée aux électrons secondaires va interagir par collision avec les électrons des atomes
du milieu, le reste étant principalement « perdu » par rayonnement de freinage. On définit alors le kerma
de collision K et le kerma radiatif K¢ comme étant la partie du kerma utilisée par les électrons
secondaires lors des collisions avec le cortege électronique des atomes du milieu et celle utilisée dans le
rayonnement de freinage respectivement (1.16). La Figure 1.2 a) représente I'énergie cinétique impliquée
dans le kerma de collision dans le volume élémentaire de masse dm.

(1.16
K = Kcor + Kraa

On peut exprimer le kerma de collision a I'aide du coefficient massique d’absorption selon (1.17).

Hap

Keot = W (T> (1.17

2

La dose absorbée D est une grandeur dosimétrique qui s’applique a tout type de faisceaux
contrairement au kerma. La dose au point P est définie comme I'énergie absorbée dE, par la matiére dans
le volume élémentaire divisée par la masse dm (1.18) et s’exprime en Gray. La Figure 1.2 b) représente
I'énergie absorbée par le volume élémentaire de masse dm.

dE, 11

L’énergie absorbée dE, peut s’exprimer a I'aide des énergies des particules entrant et sortant du

D=

volume élémentaire dV (1.19 en faisant la distinction entre les particules chargées et les particules non
chargées, ce qui explicitement s’écrit selon (1.20 pour 'exemple donné sur la Figure 1.2.

dE, = dE(yentrant) — dE(y sortant) + dE(e™ entrant) — dE(e~ sortant) (1.19

dE;=hv—hv' —hv" +T, - T — Ty
=T0_T6+T1_T{_hU”

(1.20

Figure 1.2 : Représentation en jaune de I'énergie cinétique impliquée dans la définition du kerma de
collision (a) et de I'énergie absorbée impliquée dans la définition de la dose absorbée (b).



Pour un faisceau d’électrons, la dose absorbée peut se calculer directement (1.21) a I'aide de la
fluence des particules @ et du pouvoir d’arrét massique des électrons dii aux collisions, a deux conditions :

- Lerayonnement radiatif (Bremsstrahlung) échappe le volume d’intérét,

- Les électrons secondaires sont absorbés localement (ou équilibre électronique des électrons
secondaires).

D= ¢(S;°‘) (1.29)

v. Equilibre électronique

On dit que la condition d’équilibre électronique (EE ou CPE) est atteinte dans le volume
élémentaire centré en P, lorsque I'énergie transportée par les particules chargées entrant dans le volume
élémentaire est égale a 1'énergie transportée par les particules chargées sortant du volume, ce qui se
traduit mathématiquement par la relation (1.22) dans le cas des électrons.

dE(e” entrant) = dE(e” sortant) (1.22

En reprenant 'exemple de la Figure 1.2, 'expression de I'énergie absorbée (1.20 se simplifie en
(1.27) puisque Ty est alors égale a T1’' + T¢". On reconnait alors I'énergie cinétique du kerma de collision.

dE, =T, — hv" (1.23

Ainsi lorsque I'EE est atteint, la dose absorbée par le milieu est égale au kerma de collision (1.24).
On introduit parfois un facteur  tel que D = . K., pour tenir compte de la non égalité hors EE.

Hab
D= K= 4(") (1.24
Il est possible de séparer 'EE en deux composantes que sont I'équilibre électronique longitudinal
et ’équilibre électronique latéral (EEL).
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% Equilibre électronique longitudinal :

En pratique, la condition d’équilibre électronique n’est pas simple a obtenir. Dans le cas d'un
faisceau de photons de haute énergie large, si on néglige I'atténuation des photons dans le milieu
homogene et la divergence du faisceau alors le kerma de collision ne varie pas avec la profondeur (Figure
1.3 a). Par contre la dose a I'entrée (z = 0) va augmenter jusqu’a atteindre un maximum a la profondeur
Zmax €gale a la profondeur de pénétration des électrons secondaires dans le milieu. La zone entre 0 et Zmax
est appelée zone de build-up : c’est une zone de mise en équilibre électronique ou la dose est inférieure au
kerma de collision. Au-dela de zmax, 'EE est atteint, la dose absorbée est égale au kerma de collision et
I’équation (1.24) peut s’appliquer.

En réalité 'EE n’est pas facile a obtenir au sens strict, le faisceau de photons subissant
inévitablement une atténuation avec la profondeur du milieu traversé: on parle alors d’équilibre
électronique transitoire (EET ou TCPE) ou de quasi-équilibre électronique (Figure 1.3 b). La dose a une
profondeur z supérieure a zZmax est ainsi légerement supérieure au kerma de collision. Par exemple pour un
faisceau de Cobalt-60, elle est supérieure de 0.5%.
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Relative energy per unit mass
v

Buildup " CPE
region

Zimax Depth in medium

Relative energy per unit mass

Buildup | TCPE
region

Zimax Depth in medium

Figure 1.3 : Kerma de collision et dose absorbée sur 'axe du faisceau en fonction de la profondeur dans un
milieu homogene irradié par un faisceau large de haute énergie. (a) cas hypothétique sans atténuation de
la fluence. (b) cas réaliste [Podgorsak et al., 2005].
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% Equilibre électronique latéral (EEL) :

Ce dernier est di a la diffusion latérale des électrons qui n’est pas compensée en bordure de
champ. L’EEL fait donc défaut, d’'une part, en bordure de champ des faisceaux larges et, d’autre part,
lorsque la taille de champ du faisceau diminue (c’est d’ailleurs le probleme majeur lorsque I'on souhaite
faire la dosimétrie des faisceaux de petite dimensions). L’EEL concerne le parcours latéral des électrons
secondaires dans la matiere qu’on notera Rn et qui doit étre comparé au rayon Rr du faisceau. La Figure
1.4 présente de maniere didactique la notion d’EEL. Pour le faisceau large (R > Rn), 'EEL est atteint sur
I'axe central du faisceau et on retrouve bien que D = Ko apres la zone du build-up. Pour un faisceau de
petite dimension (Rf < Ry) 'EEL n’a jamais lieu et par conséquent I'EE non plus. Ainsi on voit que lorsque
la taille d’'un faisceau diminue au point que son rayon soit inférieur au parcours latéral des électrons
secondaires dans le milieu de mesure (I'’eau généralement en radiothérapie), 'EE n’existe plus (plus
précisément I'EEL).

[Li et al, 1995] ont évalué par simulation Monte Carlo (MC) le rapport de la dose sur le kerma et
ils ont pu établir une relation linéaire (1.25) reliant le rayon minimum Rgg, nécessaire a I'établissement de
I'EEL avec la valeur du TPR(20,10)! sous 5cm de profondeur d’eau. Le Tableau 1.2 donne quelques
valeurs du rayon minimum du faisceau de photons nécessaires pour atteindre I'EEL sur I'axe du faisceau.
Il est intéressant de noter que, pour un faisceau de photons de 6 MV et une qualité de faisceau de 0.670, le
rayon du faisceau doit étre au minimum de 13 mm pour atteindre I'EEL.

RggL(en g.cm™2) = 5.973 - TPR(20,10) — 2.688 (1.29

Tableau 1.2 : Rayon minimum Rgg, dans I'eau pour atteindre 1'équilibre électronique latéral sur 'axe du
faisceau pour différentes qualités de faisceaux [Li et al., 1995].

faisceau Co-60 6 MV 10 MV 15 MV 24 MV
TPR(20,10) 0.670 0.732 0.765 0.805
Reg (mm) 6 13 17 19 21

1 Grandeur définie dans le paragraphe 2.b page 15.
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Figure 1.4 : Représentation didactique de la notion d’équilibre électronique.
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b. Données dosimétriques de base

Comme évoqué précédemment, pour caractériser un faisceau de radiothérapie externe, la mesure
d’un certain nombre de données de base est nécessaire ; il s’agit, d'une part, de mesures « absolues » et,
d’autre part, de mesures relatives. Les tissus humains étant composés majoritairement d’eau, les données
dosimétriques de base pour les faisceaux de photons de haute énergie sont généralement mesurées dans
un fantdome d’eau. Dans la suite du document, les notations suivantes seront utilisées (Figure 1.5) :

e SSD (distance source-surface) est la distance entre la source et la surface de I'eau (ou la peau du
patient),

e zestlaprofondeur du point de mesure dans I'eau,

e SDD (distance source-détecteur) est la distance entre la source et le point de mesure sur l'axe
central du faisceau dans I'eau.

source

SDD
SSD

Figure 1.5: Schéma représentant les
différentes distances entre le faisceauy, le
fantome d’eau et le détecteur.

surface

i. Débit de référence

Au niveau de la téte d’irradiation de la machine, une ‘chambre monitrice’ est placée avant le
systéme de collimation permettant de modifier la taille du faisceau : elle fonctionne sur le principe des

chambre d’ionisation a cavité d’air et permet de mesurer en continu le débit de dose en sortie de
I'appareil. Le signal mesuré par la chambre moniteur s’exprime en nombre d’unité moniteur (UM).

La mesure du débit de référence est la détermination de la dose absorbée en un point P délivrée
par 'appareil pour un nombre donné d’'UM. Il s’exprime en Gy.UM-! ou en Gy.min-! connaissant le débit de
la machine en UM.min%. Cette mesure s’effectue dans des conditions d’irradiation de référence et avec un
dosimetre de référence étalonné en dose absorbée dans '’eau dans un laboratoire primaire ou secondaire
de métrologie. Les conditions d’irradiation de référence recommandées par le protocole [IAEA TRS 398,
2000] pour les faisceaux MV de photons sont les suivantes :

- L’eau estle milieu de mesure,
- Laprofondeur z.r du point de mesure Pr.fdans 'eau est généralement de 10 cm

- la distance source-détecteur SDD est de 100 cm (parfois choix d’'une distance source-surface
SSD de 100 cm)



- Lataille du champ de référence f, est de 10 cm x 10 cm (dans le plan perpendiculaire a 'axe du
faisceau au point de mesure de référence dans les conditions iso-centriques).

Le détecteur recommandé par le protocole TRS 398 est une chambre d’ionisation a cavité d’air
cylindrique dont le volume de la cavité est compris entre 0.1 et 1 cm3,
Dans ces conditions de mesure, la dose absorbée dans I'eau D,, ;, en I'absence de chambre pour un
faisceau de qualité Q est donnée par I’équation (1.26):
Dw,q = Mo-Npw,q,- ko0 (1.29
ou:
- Mg est la lecture de la chambre corrigée des facteurs d’influence autres que ceux liés au

faisceau (c'est-a-dire température, pression, effet de polarité, effet de recombinaison ...),
- Np,q, estle coefficient d’étalonnage de la chambre de référence déterminé dans I'eau pour un
faisceau de qualité Qo (généralement un faisceau de Cobalt-60),

- kg, estle facteur de correction permettant de tenir compte de la différence entre la réponse

de la chambre dans des faisceaux de qualités différentes Q et Qo.

ii. Rapport tissu-fantome

Le rapport tissu-fantdme TPR(z2,z1) est défini comme le rapport entre la dose absorbée dans I'eau
sur I'axe a la profondeur z; (en cm) et la dose absorbée dans I’eau a la profondeur z; (en cm) avec une SDD
constante. Pour les faisceaux de photons de haute énergie, on définit I'indice de qualité Q d’un faisceau par
la valeur du rapport tissu-fantéme TPR(20,10) obtenue dans le champ de référence a la SDD de référence.

Le rapport tissu-maximum (TMR) est un cas particulier du TPR ou la profondeur de référence z,
correspond a la profondeur du maximum de dose.

iili. Facteur d’ouverture du collimateur

Le facteur d’ouverture du collimateur (OF) est défini (1.27) par le rapport entre la dose absorbée
dans I'eau (D‘f,) sur I'axe du faisceau a la distance de référence do, a la profondeur de référence zo, pour un
champ de dimension f, et la dose absorbée dans 'eau (D,,’;O) a la méme distance et a la méme profondeur
pour le champ de référence, fo.

Dy
=— 1.2
Y (127

Ce facteur permet de prendre en compte la variation du diffusé dans la téte de I'accélérateur et

OF

dans le fantdome d’eau avec la taille du champ, mais également la diminution de la fluence primaire du
faisceau lorsque la taille du champ diminue fortement (occlusion d'une partie de la source par le
collimateur pour les faisceaux de petites dimensions). Ce facteur est extrémement important car il permet
de calculer le débit de dose sur I'axe du faisceau pour n'importe quelle taille de champ a partir du débit de
référence.

iv. Rendement en profondeur

Le rendement en profondeur (PDD) décrit la variation de dose absorbée dans I’eau D‘f, (2) surl'axe
du faisceau (distance rga I'axe du faisceau = 0) en fonction de la profondeur du point de mesure P pour
une SSD constante et pour une taille de champ f donnée, normalisée généralement par la valeur maximale
de la dose D‘f, (Zmax) sur 'axe du faisceau (1.28).

Dv’;(z,rl =0)

Dmfz(z = Zmax L = 0)

PDD (z) = (1.29
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Cette fonction permet de déterminer le débit de dose sur I'axe du faisceau a n'importe quelle
profondeur dans I'eau a partir du débit de référence et du facteur d’ouverture du collimateur.

V. Profils

Les profils de dose (OAR) permettent de décrire la variation de la dose absorbée dans 'eau en
fonction de la distance rp a 'axe du faisceau (direction dans le plan XY perpendiculaire a I'axe du faisceau)
a différentes profondeurs z et pour différentes tailles de champ f, normalisé généralement par la dose
absorbée dans I'eau sur 'axe central a la profondeur z (1.29).

D}(z,r))
D} (z,r, = 0) 429

Cette fonction permet de déterminer le débit de dose en dehors de 'axe du faisceau a n’importe

OAR(r,) =

quelle profondeur dans I'eau a partir du débit de référence, du facteur d’ouverture collimateur et du
rendement en profondeur. On définit une zone appelée « pénombre » correspondant a la zone ou la dose
en bordure de champ se situe entre 20% et 80% de la dose sur I'axe.

c. Fantomes et dosimetres utilisés en radiothérapie externe

i. Fantomes utilisés en radiothérapie externe

En radiothérapie, le terme « fantdme » est utilisé pour décrire un matériau, une structure ou un
objet qui permet de modéliser les propriétés d’absorption et de diffusion des tissus humains. Les fantomes
classiquement utilisés en radiothérapie externe, contiennent généralement des éléments composés de
matériaux équivalents aux tissus mous, poumons et os. Les organes tels que les reins, le foie, le cerveau et
les intestins peuvent étre considérés comme du tissu mou.

< Cuveaeau

Pour réaliser des mesures dosimétriques dans un milieu proche du tissu mou, I'eau s’avére étre le
matériau le plus pratique a utiliser. Sa formule chimique est simple, il est transparent, bon marché et facile
a se procurer. Son numéro atomique effectif (Zer) est de 7.51 et sa masse volumique p est de 1.00 g.cm™3
dans les conditions de température et pression normales. C’est le constituant principal du corps humain
(~70%) lui permettant d’étre ainsi tissu-équivalent (équivalent aux tissus mous), c’est pourquoi de
nombreux protocoles et procédures dosimétriques sont donnés pour un fantéme d’eau.

Un fantéme trés utilisé en radiothérapie est la ‘cuve a eau’ (Figure 1.6) qui est un récipient
cubique constitué de polymethylmethacrylate (PMMA) rempli d’eau distillée. Un rail est monté dans la
cuve a eau pour permettre de fixer et déplacer les dosimeétres étanches avec une grande précision, afin de
réaliser la mesure des données dosimétriques de base. Ce fantdme joue un role important pour
'étalonnage et le contrdle qualité mensuel des faisceaux.
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< Fantomes solides

La mise en place d’'une cuve a eau peut prendre un certain temps (remplissage, stabilisation de la
température de I'eau avec la salle, mise a niveau, alignement du détecteur, etc.), on préfére alors utiliser au
quotidien les ‘fantémes solides’ pour la vérification du débit de dose (« top » de la machine) par exemple.
Ces fantome solides sont également plus adaptés pour le contrdle qualité notamment avec la possibilité
pour certains de disposer d’hétérogénéités (matériaux non équivalent-eau). De nombreux fantdémes
solides sont utilisés en radiothérapie allant d’'un simple empilement de plaques a des fantomes
anthropomorphes.



Figure 1.6 : Photos d’'une cuve a eau PTW-MP3 et du systeme de fixation sur rail d'un détecteur.

ii. Théories de la cavité

Lorsqu’'une mesure est réalisée a 'aide d’'un dosimetre, celui-ci est constitué de matériaux qui
vont généralement différer de celui du milieu de mesure (milieu de mesure = eau en radiothérapie). On ne
s’'intéressera ici qu’'a des faisceaux de photons. Le signal (charge) mesuré par le dosimetre est
généralement proportionnel a la dose absorbée Dge: dans le volume sensible (également appelé volume
actif) du détecteur.

On peut définir un facteur fy selon (1.30 qui permet de passer de la dose absorbée Dg.: dans le
dosimétre a la dose absorbée dans I'eau D, sans la présence du dosimeétre pour un faisceau de qualité Q.
L’objectif des théories de la cavité est de déterminer ce facteur fq.

fo = (];)dv:t)Q (1.30
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« Cavité «large »

On suppose que le milieu est irradié par un faisceau de photons. Dans ce cas, on rappelle que si la
condition d’EE est atteinte alors I’équation (1.31) est vérifiée dans 'eau en P.

Dy, = Uy (%) (1.3

w
Si maintenant on place un dosimeétre centré en P et dont le volume est suffisamment large pour

assurer la condition d’EE a l'intérieur (c'est-a-dire un volume plus large que le parcours des électrons
secondaires dans le milieu de mesure) alors la dose moyennée au sein du matériau est donnée par
I’équation (1.32).

Dget = Waet (@> (1.32

p det




m Chapitre 1 : Etat de I'art

Si a présent on suppose que le dosimétre ne perturbe pas la fluence énergétique des photons au
sein du dosimetre, c'est-a-dire que yaet = Yw, alors on trouve que le facteur fo permettant de passer de la
dose dans le détecteur a la dose dans 'eau est donné par (1.33.

Hap
fo = ﬁ - (E)W (1.33

(%) p det

det

« Bragg-Gray

Nous allons maintenant considérer la situation opposée a la précédente, c'est-a-dire le cas d'une
petite cavité (toujours par rapport au parcours des électrons secondaires). Il faut que les deux conditions
suivantes soient respectées pour pouvoir appliquer la théorie de la cavité Bragg-Gray :

- La cavité doit étre suffisamment petite pour que sa présence ne perturbe pas la fluence
électronique du milieu. Cette condition est réalisable seulement dans les régions ou I'EE ou
I'EET est atteinte. On a alors pour les électrons :

(bdet = ¢)w (1349

- La dose déposée dans la cavité est seulement due aux particules chargées la traversant (c'est-
a-dire que l'interaction des photons dans la cavité est négligeable)

On peut alors utiliser 'équation (1.21) pour relier Dger a Dy et trouver I'expression de fg selon
I’équation (1.35.

S
fQ _ P 7 eau — ( col) (1.33

det

« Cas intermédiaire : théorie de Burlin

Pour un cas entre les deux cas extrémes précédents il est éventuellement possible de chercher fq
selon une formule plus générale (1.36) ou d est un facteur de pondération variant entre 0 et 1.

eau

fo=d (S;"‘) +(1—d) (@)eau (1.39

det p det

+ Equivalence-eau d’'un dosimétre

On dira qu'un dosimetre est équivalent-eau si fo vaut 1 quelle que soit I'énergie, autrement dit
dans les conditions ou la théorie de la cavité précédente est valide, un dosimetre est équivalent-eau si le

coefficient massique d’absorption en énergie des photons pour 'eau (”%b) et le détecteur (@) ainsi

eau P /det

o . . . , S ) s
que le pouvoirs d’arrét massiques des électrons par collision pour I'eau (CT‘”) et le détecteur (CT"I)

eau det

sont identiques a toutes les énergies.

iii. Dosimetres utilisés en radiothérapie externe pour la mesure des
données de base et le controle qualité

Les chambres d’ionisation a cavité d’air sont le type de détecteurs qui a été intensément utilisé en
radiothérapie externe. Elles constituent toujours les dosimetres de référence pour la dosimétrie des
faisceaux conventionnels. Les nouvelles techniques de radiothérapie employant des faisceaux de photons
de petites dimensions et entrainant la perte de I'EEL ne permettent plus l'utilisation de celles-ci comme
dosimetre de référence notamment a cause du fait qu'il n’est plus possible de considérer ce détecteur
comme équivalent eau ou tissu dans les conditions de Bragg-Gray. D’autres types de détecteurs



commerciaux couramment utilisés dans les centres avec les faisceaux de petites dimensions sont
présentés succinctement ici ainsi que des dosimetres potentiellement intéressants. Selon la taille du
volume actif; il est possible de classer les détecteurs en trois catégories [AAPM TG-106, 2008] : « micro » si
la taille du volume actif est inférieure a 10 mm3, « mini » si le volume actif est entre 10 et 40 mm3 et
« standard » si la taille du volume actif est supérieure a 40 mm3.
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« Chambre d’ionisation a cavité d’air et liquide

Ces dosimétres sont constitués schématiquement de deux milieux : le premier est le matériau de
détection du rayonnement ionisant, le second milieu correspond a I'encapsulation de la cavité de mesure
englobant la paroi, les électrodes, etc. Le matériau de détection peut étre gazeux (généralement de l'air)
ou liquide (iso-octane par exemple).

Une chambre d’ionisation est donc constituée d’'une cavité remplie du matériau de détection et
connectée a deux électrodes entre lesquelles une différence de potentiel électrique est appliquée créant
ainsi un champ électrique a l'intérieur de la cavité. Sous I'action des rayonnements ionisants avec le
matériau de détection, des paires d’ions (cations+anions) vont étre créées a l'intérieur de la cavité et, sous
I'action du champ électrique, vont pouvoir migrer vers les électrodes et ainsi produire une charge qui va
pouvoir étre mesurée a l'aide d'un électrometre. Il s’agit alors de relier cette charge mesurée a la dose
absorbée dans l'air de la cavité, puis de relier la dose absorbée dans l'air a la dose qui aurait été absorbée
dans 'eau sans la présence du dosimeétre (lorsque I'on souhaite étalonner le faisceau en dose dans I’eau).

Prenons l'exemple des chambres d'ionisation a cavité d’air de petite dimension. L’énergie
moyenne déposée dans le gaz par paire d’ions produite est notée W, sa valeur divisée par la charge d’'un
électron est donnée par (1.37) et est une constante dans l'air sec pour les électrons ayant une énergie
supérieure a quelques keV.

(K) =33.97]J/C (1.39)
€ /air

La dose déposée dans la cavité d’air de masse dm sera alors donnée par (1.38 ou X (grandeur
appelée exposition) représente la valeur absolue de la charge dQ produite par les ions (cation ou anion,
pas la charge totale) dans I'air sec lorsque tous les électrons libérés dans la cavité d’air de masse dm sont
absorbés a l'intérieur de cette cavité (cette grandeur est évidement liée au kerma de collision).

b =X()
air — e ) ir

(1.39

dQ
X=am

Si la tension appliquée aux électrodes n’est pas assez importante, la plupart des ions vont se
recombiner avant d’avoir atteint les électrodes résultant dans une perte de la charge collectée, et si la
tension est trop importante, les ions vont gagner suffisamment d’énergie cinétique a cause du champ
électrique pour produire des ionisations secondaires et ainsi augmenter la charge collectée. Entre les deux
existe un régime stable pour le nombre d’ions collectés et c’est cette région (typiquement entre 100 et
400 V) qui est préconisée pour l'utilisation des chambres d’ionisation.

Dans les conditions de Bragg-Gray, la dose déposée dans I'eau peut étre alors déterminée grace au
facteur fo de I'équation (1.35. En pratique en clinique, ce dosimeétre n’est pas utilisé en tant que dosimeétre
absolu (c'est-a-dire capable de déterminer la dose absorbée dans son volume actif en utilisant une relation
directe entre les grandeurs physiques sans avoir recourt a un étalonnage) mais il est raccordé a un étalon
via un coefficient d’étalonnage déterminé en France par le Laboratoire National Henri Becquerel (LNHB).
Ce dosimetre permet également de réaliser des mesures relatives de dose. Dans ce cas, il suffit simplement
de s’assurer que le signal mesuré est proportionnel a la dose absorbée dans I'eau.

Les chambres d’ionisation a cavité d’air sont les détecteurs de référence pour la dosimétrie des
faisceaux standards en radiothérapie. En radiothérapie externe, elles sont de géométrie cylindrique ou
plate. On ne trouve pas dans le commerce de chambre d’ionisation a cavité d’air de type « micro » car ce




Chapitre 1 : Etat de I'art

type de détecteur nécessite un volume assez grand pour avoir suffisamment de signal. Le Tableau 1.3
donne des exemples de chambres d’ionisation disponibles dans le commerce, avec la taille de leur volume
actif et leur sensibilité. Afin d’avoir des chambres d’ionisation de taille « micro » avec suffisamment de
signal, I'air est remplacé par un milieu liquide. C’est le cas de la chambre microLion PTW 31018 qui a un
volume actif en iso-octane de 2 mm3 seulement tout en ayant une bonne sensibilité de 9.8 nC/Gy.

Tableau 1.3 : Exemples de chambres d’ionisation a cavité d’air disponibles dans le commerce et classées
par volume actif croissant.

Référence Constructeur Volume actif (mm3) Sensibilité (nC/Gy)
NPL2611 NPL 325 11
CC13 IBA 150 44
IC10 Wellhofer 140 4.4
Semiflex 31010 PTW 125 3.3
A1SL Exradin 57 1.9
CCo4 IBA 40 1.3
PinPoint 31014 PTW 15 0.4
CCo1 IBA 10 0.33
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< Diode en silicium

Il est possible d'utiliser un cristal (diamant, silicium, germanium, etc.) pour réaliser des
dosimetres. Le silicium est un matériau trés répandu dans l'industrie électronique. Dans le modele des
bandes, celui-ci a un gap (« hauteur » de la bande interdite) de 1.11 eV. A température ambiante le silicium
devient un mauvais isolant, c'est-a-dire que des électrons de la bande de valence (BV) peuvent passer
dans la bande de conduction (BC), on parle alors de semi-conducteur (on peut voir ¢a comme une
ionisation thermique). La densité des porteurs intrinséques est alors trop importante pour étre utilisée en
tant que telle dans les détecteurs. Une jonction P-N est alors utilisée : c’est une réunion de deux morceaux
de silicium, 'un dopé P (les porteurs sont majoritairement des trous => Positif) et 'autre dopé N (porteurs
majoritairement des électrons => Négatif) créant ainsi une zone dite de déplétion dans le cristal constitué
de ces deux régions dans laquelle existe un champ électrique interne. Chaque région est connectée a une
électrode. Lorsque le rayonnement ionisant va interagir avec le cristal, des paires électron-trous sont
créées puis sous 'effet du champ électrique interne, les électrons et les trous vont pouvoir se déplacer et
ainsi créer un courant mesurable par I'électrométre.

Ce type de dosimetre peut s’utiliser sans appliquer de tension ou en la polarisant dans le sens
inverse. De maniére générale, il faut se référer a la notice du dosimetre pour connaitre les conditions
d’utilisation propres a chaque dosimetre. La zone de déplétion peut étre de type P (dans ce cas on parle de
diode P) ou de type N (diode N).

Les diodes ont I'avantage d’avoir un volume actif trés faible, jusqu’a 0.017 mm3 pour certaines
diodes utilisées en radiothérapie stéréotaxique, ce qui les classe dans la catégorie des détecteurs
«micro ». Cependant le silicium possede un numéro atomique élevé (Z = 14) par rapport au numéro
atomique effectif de I'’eau ou de l'air, rendant le dosimeétre sensible aux variations spectrales du faisceau
[Yin et al., 2004]. Ainsi, dans les faisceaux de photons de basse énergie, les diodes vont sur-répondre par
rapport a I'eau. En radiothérapie, la composante basse énergie provient principalement du diffusé pour
des faisceaux larges, c’est pourquoi certaines diodes utilisées pour la dosimétrie des faisceaux de photons
intégrent un blindage pour réduire cet effet [Rikner et al., 1985].

% Dosimetre diamant

Contrairement au silicium, le diamant reste isolant au niveau des énergies thermiques, son gap de
5.5 eV étant plus important (la densité des porteurs libres intrinséques est alors négligeable) ce qui
normalement permet de l'utiliser directement en tant que tel pour la détection des rayonnements



ionisants. Deux dosimetres commerciaux utilisant un diamant ont a ce jour été développés par la société
PTW ; le diamant PTW 60003 utilise un diamant naturel et, depuis peu, PTW commercialise un détecteur
utilisant un diamant synthétique fonctionnant comme une jonction P-N. Le diamant a I'avantage de
permettre la conception de détecteur équivalent-eau a condition d’étre dans les conditions de Bragg-Gray
(le rapport du pouvoir d’arrét massique du carbone et de celui de 'eau est constant) et également
l'utilisation d'un volume de détection plus petit que celui des cavités d’air des chambres d’ionisation. Pour
le diamant naturel, deux électrodes sont disposées de part et d’autre du cristal de diamant et une tension
électrique est appliquée afin de créer un champ électrique a l'intérieur du cristal. Lorsque le rayonnement
ionisant va interagir avec le diamant, des électrons de la BV vont passer dans la BC, créant ainsi des paires
électron-trou. Puis, sous l'effet du champ électrique, les électrons et les trous vont pouvoir se déplacer
jusqu’aux électrodes. La charge (ou courant) ainsi mesurée par I'électrometre va pouvoir étre reliée a la
dose déposée dans le diamant. Pour le diamant synthétique, il n’est pas nécessaire d’appliquer une tension
électrique du fait de la jonction P-N.

Un des problémes qui peut se poser avec le dosimetre diamant est sa dépendance avec le débit de
dose. Cet effet peut intervenir lors de la mesure des PDD par exemple. Pour un changement de débit de
dose de 1 a 4 Gy.minl, [Angelis et al.,, 2002] ont trouvé que la réponse d’'un exemplaire du détecteur
diamant PTW 60003 était diminuée de ~3%.

«» Scintillateur

Le développement des dosimeétres a base de scintillateur plastique est assez récent dans le
domaine de la radiothérapie [Beddar et al.,, 1992] [Fliihs et al., 1996]. Le matériau scintillateur permet
d’obtenir un signal lumineux proportionnel a la dose absorbée qui est récupéré par une fibre optique.

Le probléme avec ce type de dosimétre est que le signal lumineux récupéré est parasité par le
rayonnement Tcherenkov se produisant dans la fibre optique [Beddar et al. 1992] (tous les matériaux
avec un indice de réfraction plus grand que 1 peuvent produire un rayonnement Tcherenkov dans les
faisceaux haute-énergie). Une des solutions proposées pour ce type de détecteur est d’avoir deux fibres
optiques identiques: 'une récupérant le signal scintillateur, 'autre récupérant le signal lumineux du
« bruit de fond » a c6té. La différence des deux signaux est donc proportionnelle a la lumiére émise par le
scintillateur et donc proportionnelle a la dose absorbée.

< Dosimetres thermo-luminescents

Les dosimeétres thermo-luminescents sont des dosimétres passifs (c'est-a-dire que la mesure de
dose se fait en différé) et se présentent sous différentes formes (poudre, frittés de différentes dimensions).
Le plus utilisé en radiothérapie est le Fluorure de Lithium (LiF) dopé au magnésium et au titane (Mg, Ti)
ou encore au magnésium, au cuivre et au phosphore (Mg, Cu, P). Ce dopage permet d’introduire
volontairement des piéges dans la bande interdite (gap de 13.6 eV). A température ambiante la BC est vide
et tous les électrons sont confinés dans la BV. Lorsque le cristal de LiF est irradié, certains électrons vont
gagner assez d’énergie pour passer dans la BC puis une partie de ces électrons va se retrouver stockée
dans les pieges (moins de 1%). La probabilité que I'électron puisse revenir dans la BC va dépendre de la
« profondeur » du piége et de la température. Lorsque la température augmente, la probabilité de sortir
du piege pour aller dans la BC augmente. Ces électrons vont pouvoir ensuite se recombiner avec les trous
de la BV au niveau des « centres de recombinaison ». Le signal lumineux émis va ainsi dépendre de la
température mais aussi du nombre d’électrons piégés et donc va dépendre de la dose absorbée par le
cristal. Ce type de dosimeétre ne présente pas de dépendance en énergie au-dessus de 100 keV [McKeever
etal, 1995].

7

« Films radiochromiques

Les films radiochromiques ont remplacé les films radiographiques qui étaient basés sur le
principe des pellicules argentiques utilisées en photographie (émulsion de bromure d’argent, I'ion argent
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précipitant par oxydo-réduction sous I'effet des rayonnements ionisants). Les films radiochromiques sont
des dosimetres passifs (lecture différée) qui ont I'avantage de permettre une mesure en deux dimensions
de la dose avec une trés bonne résolution spatiale (inférieure a 104 dpi). La couche active du film est
constituée de molécules monomeériques qui vont pouvoir polymériser sous l'action des rayonnements
ionisants, modifiant ainsi la propriété optique du film a absorber la lumiere, celui-ci devient plus opaque.
Cette opacité peut étre mesurée et reliée finalement a une dose absorbée via une courbe d’étalonnage.

3. ALGORITHMES DE CALCUL DE DOSE IMPLEMENTES DANS LES TPS

a. Classification des algorithmes

Les algorithmes de calcul implémentés dans les TPS sont congus pour calculer la dose délivrée au
niveau de la tumeur et des organes ou structures a risques. Le calcul des distributions spatiales de dose
dans le patient est 'une des étapes les plus importantes du processus de traitement en radiothérapie
moderne. Sa précision et sa justesse impactent directement la qualité des traitements : le calcul se doit
d’étre le plus juste possible afin, d'une part, de permettre d’établir des corrélations fiables entre les doses
délivrées et les effets cliniques et, d’autre part, de délivrer effectivement la dose qui a été prescrite. Seuls
les algorithmes de calcul de dose pour des faisceaux de photons seront abordés ici.

Au commencement de l'utilisation sur ordinateur des TPS dans les années 50, les algorithmes 2D
ont été utilisés. Ceux-ci sont essentiellement basés sur la méthode du rapport tissu-air (TAR) ou d’autres
méthodes de transport du rayonnement purement analytiques, ce qui peut étre adapté pour calculer la
fluence des photons primaires mais échoue dans la prise en compte des particules diffusées d’ordre
supérieur. Grace a I'apparition, dans les années 70, des tomo-densitométres appelés également scanners
CT et au développement de la puissance de calcul des ordinateurs, les TPS commerciaux actuels peuvent
utiliser des algorithmes capables de calculer le rayonnement primaire et diffusé en 3D dans I’espace tout
en tenant compte des hétérogénéités. L'implémentation des algorithmes dans ces TPS fait appel a des
approximations qui sont nécessaires afin d’avoir des temps de calcul raisonnables, mais avec le risque de
corrompre l'exactitude du calcul de dose. Les techniques de calcul MC offrent une meilleure exactitude,
cependant la puissance de calcul actuelle ne permet pas encore une utilisation avec des temps de calcul
raisonnables. Le choix des algorithmes de calcul utilisés en clinique sont généralement un compromis
entre I'exactitude du calcul de dose et la vitesse de calcul.

Tableau 1.4 : Classification des algorithmes de calcul de dose implémentés dans les TPS.

transport
catégorie sous-catégorie Exemples d'algorithme latéral des
électrons
1 méthode Clarkson [Clarkson, 1941], non
IRREG [Cunningham, 1972] [Khan et al., 1973]
m PBC
; Kernel « pencil [Mohan et al., 1986] [Ahnesjo et al., 1992] non
('_|\ beam » [Bourland et al., 1992]
3 2 MultiPlan/RayTracing
S Kernel < oint  CCC [Mackie etal, 1988] [Mackie etal. 1990]
m b AAA [Sievinen et al., 2005][Ulmer et al., 1995] oui
spread »
v équation de Acuros XB [Vassiliev et al,, 2010] oui

3 Boltzmann
transport MC MultiPlan/MCRS [Ma et al., 2008] oui




On peut classer les algorithmes de calcul de dose implémentés dans les TPS en trois grandes catégories
(Tableau 1.4) [Lu, 2013] :

(1) Les algorithmes basés sur des « méthodes de corrections » de type phénoménologiques,
(2) les algorithmes basés sur des « modeéles »,
(3) les algorithmes basés sur des « principes physiques ».

On peut également séparer les algorithmes en deux groupes [Knoos et al,, 2006] selon la maniere
dont le transport des électrons est pris en compte dans le modéle. L’amélioration du calcul de dose est
visible quand le modéle prend en compte le volume diffusant et les changements dans le transport des
électrons de maniere explicite, particuliérement en présence de milieux de faibles densités ou en bordure
de champ.

b. Algorithmes basés sur les « méthodes de corrections »

Les algorithmes basés sur des « méthodes de corrections » extrapolent ou interpolent la dose a
partir des données dosimétriques de base mesurées dans I'eau, ce qui explique que ces algorithmes soient
plutét performants dans les milieux homogénes. Des méthodes de correction peuvent étre appliquées
pour prendre en compte le volume manquant ou la présence d'une hétérogénéité de maniere
approximative. Ces algorithmes ont I'avantage d’étre trés rapides.

Les algorithmes basés sur la méthode « Clarkson » [Clarkson, 1941] font partie de cette catégorie
et sont encore parfois utilisés en clinique. La méthode « Clarkson » est basée sur la séparation du
rayonnement primaire et du rayonnement diffusé contribuant a la dose, permettant de calculer une dose
pour des formes de champs « complexes ». La contribution du diffusé est calculée grace a la fonction
dosimétrique SAR (scatter air ratio) [Nahum et al., 2007].

Ces algorithmes étaient pratiques pour réaliser un calcul «a la main» (ce qui se justifiait a
I'époque ou il n’y avait pas d’ordinateur) mais la justesse du calcul dans les milieux tres hétérogenes tel
qu’un thorax humain n’est plus suffisante méme si les effets des hétérogénéités peuvent en partie étre
corrigés par différentes méthodes [AAPM TG-65, 2004].

c. Algorithmes basés sur des « modeles »

Ces derniéres années des efforts importants ont été faits pour les systémes utilisés en clinique
afin d'implémenter des algorithmes de calcul de dose en 3D. La plupart d’entre eux sont basés sur la
convolution de la distribution d’énergie due aux particules primaires avec un « kernel » décrivant la
distribution de dose par les particules secondaires [Ahnesjo et al, 1999] [Scholz, 2004] [Oelfke et al.,
2006]. Les kernels sont généralement pré-calculés a partir de simulations MC. Il y a deux classes
d’algorithme de superposition : la premiere est basée sur les « kernel pencil-beam », 1a seconde sur les
« fonctions point-spread ».

i. Calcul de dose dans un milieu homogéne

Le calcul de la dose pour les algorithmes basés sur des « modeéles » est réalisé en plusieurs étapes.
La premiere consiste a décrire le faisceau d’irradiation en sortie de LINAC (dans un plan) grace a la
connaissance de la fluence énergétique des photons primaires, obtenue a 'aide d’'un modéle ajusté sur des
mesures de dose réalisées dans I'eau.

Ensuite, cette information va permettre de déterminer l'absorption énergétique du faisceau
primaire en tout point du patient qui peut s’exprimer par I'énergie totale libérée par unité de masse: le
terma (Total Energy Released per unit MAss) noté T(r) a la position spatiale r. Pour cela, le faisceau est
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décomposé en plusieurs faisceaux de photons (appelé « rayons ») mono-énergétiques E, perpendiculaires
al'axe z, ayant un diameétre trés petit et de fluence initiale @ dans un milieu homogéne d’eau. La fluence en
énergie Y(r) du faisceau primaire est alors en premiére approximation déterminée par le coefficient
d’atténuation linéaire p dans 'eau selon I'équation (1.39) ou r, représente la position perpendiculaire a
I'axe z du faisceau. Le terma T(r) est alors donné par I'équation (1.40) ou p est la masse volumique du

milieu en r.

Y(r) = &(r,,0).E.e™™ (1.39

T(r) = §<r>. w(r) (1.40

Cette énergie libérée localement en r par le faisceau d’irradiation fait apparaitre un transport de
particules provenant de la position r, qui peut se décrire a I'aide du concept des « kernel ».

Le kernel « élémentaire », appelé « point-spread » et noté K(r,r’,E), est une fonction décrivant la
dose absorbée dans I'eau (a la position r) due a la propagation des particules provenant de la position
«locale » I, c'est-a-dire créées par interaction des photons primaires d’énergie E a la position r’. Ce kernel
peut étre calculé grace aux simulations MC [Mackie et al., 1988].

Le kernel, appelé «pencil beam » est obtenu en intégrant les kernel « point-spread» sur
I'ensemble du milieu concerné par le « rayon » utilisé pour décomposer le faisceau (Figure 1.7) [Ahnesjo
et al.,, 1999] [Scholz, 2004] [Oelfke et al., 2006]. Ce type de kernel est le plus utilisé actuellement dans les
algorithmes des TPS car il permet de réduire le temps de calcul par rapport au précédent. Cependant
I'intégration des kernel « point-spread » fait évidemment perdre de I'information rendant la modélisation
des processus physiques bien plus grossiere et donc la correction des hétérogénéités plus difficile avec ce
type d’algorithme.

point spread‘,"' | pencil beam
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Pour finir, la dose absorbée D(r) par le milieu a la position r est calculée en combinant les terma
et les kernels a I'aide de 1a méthode de superposition (1.41).

D(r) =defd3 r' T(@',E).K(r,r',E) (1.4)

La méthode par superposition peut s’avérer tres longue a calculer, c’est pourquoi cette méthode
est souvent remplacée par la méthode par convolution. En effet, si on fait 'hypothése que le kernel est
invariant par translation, c'est-a-dire qu’il ne dépend pas de la position mais seulement de la distance
entre r et r’, alors I’équation de superposition (1.41) peut étre réduite a une convolution entre T et K (1.42)
ce qui dans l'espace des fréquences spatiales (espace de Fourier) se transforme en une simple



multiplication beaucoup plus rapide a calculer. L’hypothese de I'invariance du kernel par translation est
justifiée pour un milieu homogéne mais ne I’est plus pour un milieu hétérogéne.

D(r) = def dr’ T@',E).K(r-r',E) (1.42

ii. Prise en compte des hétérogénéités

Les hétérogénéités des différents tissus sont prises en compte grace a I'information sur la densité
électronique du milieu déduite a partir des images scanner CT. Les scanners sont des appareils capables
de mesurer la valeur du coefficient d’atténuation linéique p en tout point du patient. Comme cette
grandeur est fortement dépendante de I'énergie, on utilise 1'échelle de Hounsfield (en unité Hounsfield)
calculée selon I'équation (1.43 et noté Ner.

matériau) — eau
NCT — p—ab( ) p—ab( ) % 1000 (1.43

Hab (eau)
Ce nombre dépend a la fois de la densité électronique et du numéro atomique (pour les matériaux

a fort numéro atomique). Une courbe d’étalonnage entre N¢r et la densité électronique de matériaux
connus permet ainsi a partir des images CT d’un patient de connaitre la densité électronique en tout point
du patient. Celle-ci va intervenir a la fois dans le calcul du terma T et du kernel K.

Le terma dans le milieu hétérogéne est calculé en tenant compte de la densité électronique
traversée par les photons du «rayon» pour arriver a la profondeur du point d’interaction r’. Puis,
I'atténuation du faisceau de photons a travers ces hétérogénéités est corrigée en utilisant le parcours
effectif (également appelé parcours radiologique) noté EPL et calculé selon I'équation (1.44) ou z est la
profondeur jusqu’au point d’interaction r’ ou le terma est calculé et p.(z’) est la densité électronique du
milieu en z’.

EPL = ! ’ " dz’
= mfo pe(z') dz (1.449

Comme nous I'avons vu, le pencil beam est un kernel décrivant la distribution de dose pour un
faisceau de photons dans I'eau de tres petit diametre, dont on suppose que toutes les interactions des
photons sont situées sur l'axe central du pencil beam. Pour les algorithmes «pencil beam », les
hétérogénéités sont prises en compte seulement en ajustant le pencil beam selon son axe central en se
basant sur le «parcours radiologique » calculé précédemment pour le terma. Les modifications du

parcours des électrons (a cause des hétérogénéités) perpendiculairement a I'axe du pencil beam
(autrement dit latéralement au faisceau) ne sont pas prises en compte avec ces algorithmes.

Pour ce qui est des algorithmes « point spread », le terma est également corrigé pour prendre en
compte les hétérogénéités traversées par le faisceau, mais en plus le kernel est « déformé » (Figure 1.8) en
fonction de la densité électronique autour de celui-ci au point d’interaction r’ (toujours a I'aide des EPL
mais calculé de maniére « interne » au kernel entre r et r’). Ces algorithmes prennent ainsi en compte de
maniére approximative le transport latéral des électrons en présence d’hétérogénéités.

(—
W
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Figure 1.8 : Courbes isodoses d’un kernel prenant en compte la densité électronique locale du milieu
[Scholz, 2004].
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Il est intéressant de remarquer qu’en pratique ce n’est pas la densité électronique qui est utilisée
par de nombreux algorithmes implémentés dans les TPS commerciaux (Helax-TMS, Pinnacle, etc.) pour la
correction des hétérogénéités mais la masse volumique. La relation entre la densité électronique pe et la
masse volumique p est donnée par I'équation (1.45)ou f; est la fraction massique, Z et A le numéro et la
masse atomique respectivement de 1'élément i. Le rapport (Z/A) est quasi constant (~0.5) pour tous les
éléments sauf pour ’hydrogene (puisqu’il vaut 1).

Pe =P X Z fi (;)i (1.45

1
Dans ces TPS, la masse volumique est utilisée pour calculer les valeurs d’EPL utilisées dans les

méthodes de correction des hétérogénéités ce qui peut conduire a des différences significatives, en
particulier pour les matériaux ‘os’ et ‘air’, du fait que la présence de I'élément hydrogene dans ces
matériaux est moins importante que dans I'eau comme 'ont montré [Seco et al., 2006].

C’est la densité électronique qui doit étre utilisée pour les corrections d’hétérogénéité car c’est
celle-ci qui intervient dans l'interaction Compton. En effet, pour les faisceaux utilisés en radiothérapie
entre 0.1 et 10 MeV, on peut estimer avec une bonne approximation que le faisceau primaire est
seulement atténué par les interactions Compton. Or le coefficient d’absorption Compton est pour un
milieu quelconque donné par I'équation (1.46) ou okn est la section efficace de Klein-Nishina pour une
interaction entre un photon et un électron ce qui conduit bien a I’équation (1.47)

uCompton X Pe. OKN (1.46)
dEPL dzu@) - dgpL = M) gy I R @) 1.4
Heau Z p‘(Z ) Heau Z Compton Z Pe (eau) Z ( D

eau

d. Algorithmes basés sur des «principes physiques »

On peut identifier deux types d’algorithmes dans cette catégorie : les algorithmes stochastiques
MC et les algorithmes déterministes utilisant I'équation de transport de Fokker-Planck.

i.  Algorithme Monte Carlo

L’utilisation des algorithmes MC s’est limitée a réaliser des « benchmark » (c'est-a-dire a l'utiliser
comme « référence ») afin de vérifier I'exactitude des autres algorithmes, cependant I'amélioration des
performances des ordinateurs depuis une dizaine d’années a permis de développer leur implémentation
dans les TPS. Plusieurs TPS integrent actuellement un algorithme MC, c’est le cas par exemple des
systémes suivants : ISOgray (Dosisoft), iPlan (BrainLab), Monaco (Elekta), Eclipse (Varian) et MultiPlan
(Accuray). Les algorithmes MC implémentés dans les TPS sont souvent basés sur des codes MC
« originaux » qui ont été modifiés par des équipes pour une utilisation spécifique et pour les accélérer. Les
codes MC optimisés pour la radiothérapie les plus connus sont: MMC [Neuenschwander et al., 1992]
[Neuenschwander et al., 1995], PEREGRINE [Cox, 1997], MCDOSE [Li et al,, 2000] [Ma et al., 2002], VMC,
XMVC, VMC++ [Kawrakow et al., 1996] [Kawrakow et al.,, 2000a] [Fippel, 1999], MCV [Siebers et al., 2000]
et RTMCNP [DeMarco et al., 1998].

L’algorithme MC repose sur les principes physiques de base concernant les mécanismes de
I'interaction des particules avec la matiere pour ainsi simuler le transport des particules et calculer la
distribution de dose déposée dans le patient. La Figure 1.9 est une représentation schématique et
« corpusculaire » de quelques mécanismes d’interaction pour les photons et les électrons modélisés dans
les algorithmes MC :

- Ladiffusion Compton (également appelée diffusion incohérente ou inélastique), ot un photon
est dévié (diffusé) en transmettant une partie de son énergie a un électron du cortége
électronique.



- L’effet photoélectrique, ou un photon va interagir avec un électron des couches intérieures et
étre totalement absorbé, en éjectant l'électron de l'atome. La réorganisation du cortége
électronique peut donner naissance a I'’émission d'un ou plusieurs photons de fluorescence ou
électrons Auger.

- La création de paires, ou un photon en passant a proximité du champ électrique du noyau va
étre absorbé en produisant un électron et un positon qui vont se partager son énergie.
L’énergie seuil de la réaction est de 1.022 MeV. Le positon peut a son tour étre ralenti et
interagir avec un électron de la matiere par annihilation (avec émission de deux photons de
511 keV de direction quasi opposées),

- Le rayonnement de freinage (également appelé Bremsstrahlung), ou un électron est freiné et
dévié par le champ électrique du noyau produisant I'émission de photons.

- La collision inélastique entre électrons, ou I’électron incident va transmettre une partie de son
énergie a un électron du cortege et étre dévié.

- D’autres interactions existent, comme la diffusion Rayleigh ou la diffusion élastique entre
électrons, mais ne sont pas représentées.
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ii. Algorithme déterministe

De maniere similaire aux algorithmes basés sur le principe d'un calcul MC, les algorithmes
déterministes comme Acuros XB [Vassiliev et al, 2010] cherchent a simuler les mécanismes physiques
impliqués dans le transport des particules mais au lieu de simuler l'interaction et le transport des
particules une par une, l'algorithme utilise I'équation intégro-différentielle de Fokker-Planck (décrivant
I'évolution de la densité de probabilité d'un type de particules spatialement et temporellement) pour
résoudre le transport des particules. La résolution informatique du probleme peut s’effectuer de maniére
tres rapide, bien plus rapidement qu’avec l'algorithme MC tout en permettant une justesse de calcul
comparable.

Comparaison des différents types d’algorithme

Pour étudier le comportement des différents types d’algorithme en présence d’hétérogénéités,
[Scholz, 2004] a réalisé des mesures et des calculs de distribution de dose pour un faisceau de 30 mm x
30 mm traversant successivement un milieu eau, un milieu liege (densité de I'ordre de 0.2) et un milieu
eau. Les distributions de dose latérales obtenues a I'aide de trois algorithmes différents (« pencil beam »,
« point spread » et MC) sont présentées sur la Figure 1.10 [Scholz, 2004]. La Figure 1.11 compare les
distributions de dose calculées par ces algorithmes sur 1'axe central, a celles mesurées a I'aide d'une
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chambre d’ionisation. On observe que l'algorithme « pencil beam » ne prend pas en compte l'effet de
diffusion latérale dans le liege surestimant ainsi la dose sur I'axe central dans le milieu de faible densité
(liege), alors que I'algorithme « point spread » prend en compte en grande partie les électrons secondaires
diffusés latéralement dans le liege. Un trés bon accord est obtenu entre les données expérimentales et
celles de l'algorithme MC. Cet exemple illustre parfaitement la nécessité d’avoir dans les TPS des
algorithmes modélisant correctement le transport latéral des électrons pour les traitements dans des
conditions de manque d’EEL ainsi qu’en présence d’hétérogénéités.

perspex

water

Figure 1.10: Exemple de distributions de dose 2D calculées pour un faisceau de 30 mm x 30 mm
traversant des plaques eau-liege-eau. Un algorithme « Pencil Beam » (a), un algorithme « point spread »
(b) et un algorithme « Monte Carlo » sont comparés [Scholz, 2004].
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4.. LA RADIOTHERAPIE STEREOTAXIQUE

a. Les mini-faisceaux : historique et définition

La stéréotaxie du grec « stereo » signifiant « espace » et de « taxein » signifiant « organiser » est a
'origine une technique utilisée en neurochirurgie pour atteindre a I'aide d’aiguilles les zones profondes du
cerveau de maniere précise en s’aidant d’'un repérage et d'un systeme de contention sur le crane du
patient.

En radiothérapie stéréotaxique, a la place des aiguilles de neurochirurgie, on utilise la
convergence de faisceaux de photons de haute énergie (gamma issus d’appareils de cobalthérapie ou
rayons X produits par des accélérateurs médicaux d’électrons de tension accélératrice nominale inférieure
ou égale a 10 MV) de petites dimensions, obtenue par une collimation statique. Ces faisceaux sont appelés
« mini-faisceaux ». L’utilisation de ce type de faisceaux permet une conformation aux tumeurs de petites
tailles impossible par les traitements classiques. Ils permettent de traiter de fagon non invasive des



tumeurs malignes situées dans ou a proximité d’organes critiques que ce soit en radiothérapie
stéréotaxique (fractionnement du traitement), en radio-chirurgie (forte dose en une seule séance) ou en
radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité (IMRT). Un faisceau sera dit « mini-
faisceau » quand son diametre est inférieur a celui du parcours latéral des particules chargées.
Typiquement les conditions liées aux mini-faisceaux sont présentes [IPEM Report N°103, 2010] :

- lorsque le systeme de collimation occulte une partie de la source au niveau du point de
mesure,

- quily a une perte de I'équilibre électronique,

- oulorsque I'effet de moyennage volumique par le volume sensible du détecteur réduit le signal
au point de mesure.

Il existe actuellement trois types d’appareils utilisés en radiothérapie stéréotaxique: les
accélérateurs linéaires conventionnels équipés d’'un collimateur additionnel multi-lames (mini-MLC) ou
de collimateurs fixes, le GammaKnife équipé de 192 sources de Cobalt-60 collimatées et disposées de
fagon concentrique autour d'un point fixe et l'accélérateur robotisé CyberKnife. Dans le cas des
accélérateurs conventionnels, le mini-MLC est soit intégré soit ajouté comme accessoire au systeme de
collimation de I'accélérateur. Il permet de décrire des champs de forme rectangulaire ou complexe dont la
taille minimale dépend de la largeur des lames centrales. Le diameétre minimal des mini-faisceaux
rencontrés en clinique est de 4 mm.

b. Le systeme CyberKnife

i. Description de I'accélérateur

Le CyberKnife (Figure 1.12) est un appareil de radiothérapie stéréotaxique inventé par John R.
Alder au début des années 90 et commercialisé par la société Accuray. Ce systeme est basé sur un LINAC,
délivrant des faisceaux RX de 6 MV, monté sur un bras robotisé a 6 degrés de liberté. Il permet de traiter
des tumeurs localisées dans I'ensemble du corps (prostate, poumon, cerveau, moelle épiniére, foie et
pancréas) avec une conformation millimétrique. Le CyberKnife possede un systeme d’imagerie lui
permettant de suivre en temps réel la tumeur (« tracking ») en corrigeant la position du bras robotisé par
comparaison entre la position repérée par le systéme d’imagerie et la position planifiée dans le TPS. Une
des particularités du CyberKnife est qu’il ne possede pas de filtre égalisateur. Les champs sont définis a
I'aide de 12 collimateurs coniques permettant d’avoir des faisceaux de 60 mm a 5 mm de diamétre a une
distance de 80 cm de la source. Deux autres systémes de collimation sont également commercialisés : un
collimateur a ouverture variable nommé Iris et un collimateur multi-lames nommé InCise.

Figure 1.12 :Le CyberKnifé du centre Oscar Lambret (Lille) et ses collimateurs fixes.
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La version actuellement commercialisée du CyberKnife est la version fonctionnant a un débit de
1000 UM/min mais les précédentes versions opérant a 400, 600 ou 800 UM/min sont toujours utilisées.
Les principales évolutions entre le 400 UM/min et le 800 UM/min, hormis 'augmentation du débit de
dose, sont : un nouveau design de la cible, une nouvelle chambre moniteur, le remplacement d’un filtre en
plomb par un dispositif de filtration en aluminium et un systeme permettant la fixation de I'Iris. Entre la
version 800 et 1000 UM/min, les principaux changements concernent une nouvelle fois la cible mais aussi
la remise de I'ancienne filtration en plomb du 600 UM/min a la sortie du collimateur primaire tout en
gardant le dispositif en aluminium introduit dans la version 800 UM /min.

L’appareil ne permet pas d’obtenir les conditions de références du protocole dosimétrique [[AEA
TRS 398, 2000]. Celui-ci utilise alors des conditions de référence spécifiques (Figure 1.22), a savoir une
SDD de 80 cm et une SSD de 78.5 cm. La taille de champ est définie comme la largeur du profil de dose a
mi-hauteur en P dans les conditions précédentes.

ii. Systeme de planification de traitement associé au CyberKnife

La version actuelle du systeme de planification de traitement du CyberKnife, appelé MultiPlan,
propose deux algorithmes de calcul de dose : RayTracing (algorithme basé sur du « pencil beam ») et MC
MCRS [Ma et al., 2008].

Seul I'algorithme RayTracing était disponible a I'origine dans MultiPlan, I'algorithme MCRS (noté
par la suite MCrps) a été implémenté en 2008 pour les collimateurs fixes dans un premier temps puis pour
le systeme IRIS depuis 2009. Celui-ci est décrit et comparé avec le code MC EGS4/MCSIM (code MC sans
simplification) par [Ma et al.,, 2008] : un tres bon accord (<0.5%) a été trouvé entre ces deux codes avec un
temps de calcul divisé par ~50 pour MCRS. L’algorithme RayTracing permet un calcul de dose plus rapide
que MCrps, cependant les corrections des hétérogénéités sont réalisées en utilisant la méthode EPL (voir
section 3.d). Ce type d’algorithme qui donne de bons résultats dans les régions homogenes tel que le
cerveau, ne permet pas de réaliser correctement le calcul de dose dans les zones hétérogénes tel que les
poumons, c’est pour répondre a ce probléme que I'algorithme MCrps a été implémenté. L’algorithme MCrps
utilise une source virtuelle (ajustée a 'aide des données dosimétriques de base) afin de représenter la téte
d’irradiation et de simuler chaque faisceau du traitement. En clinique, le premier plan est toujours calculé
a l'aide de I'algorithme RayTracing, puis l'utilisateur peut recalculer le plan a I'aide de I'algorithme MCrps
en ne changeant pas la direction et I'intensité des faisceaux. Le re-calcul du plan prend entre 5 et 20 min.
Si la distribution de dose différe beaucoup de celle calculée par RayTracing, I'utilisateur peut soit changer
le niveau de prescription des isodoses, soit réoptimiser le plan en utilisant MCrps [Sharma et al., 2010]
[Kilby et al.,2010] [Dieterich et al., 2011a].

c. Probléemes dosimétriques liés aux mini-faisceaux

Les mini-faisceaux ayant un faible diameétre comparativement aux dimensions des dosimeétres et
au parcours des électrons, des problémes dosimétriques se posent pour la mesure de I'’ensemble des
données de base nécessaires aux TPS et en particulier celle des facteurs d’ouverture du collimateur. Pour
ces derniers, la dispersion des valeurs mesurées avec différents détecteurs peut atteindre plusieurs
dizaines de pourcents pour les plus petites tailles de champ [Verhaegen et al., 1998] [Das et al., 2000]
[Cheng et al., 2007] [Das et al., 2008] [Alfonso et al., 2008]. Ces probléemes dosimétriques sont liés a la
variation du spectre en énergie du faisceau, a la taille du faisceau par rapport a la taille de la surface
frontale du dosimétre et au manque d’équilibre électronique latéral. De méme, cela pose également des
problémes lors du calcul des doses par le TPS en particulier en présence d’hétérogénéités.

i. Lavariation du spectre en énergie du faisceau

Le spectre en énergie des photons varie avec la taille de champ comme le montre la Figure 1.13 ou
le spectre en énergie des photons a la surface du fantéme d’eau (dans l'air) a été calculé par MC pour des



faisceaux de 6MV de taille 100 mm x 100 mm, 10.5 mm de diameétre et 3 mm de diametre [Sanchez-
Doblado et al,, 2003]. Les changements dans le spectre sont importants avec une énergie moyenne qui
augmente lorsque la taille de champ diminue.

Dans l'eau, le spectre des électrons secondaires engendrés par le faisceau de photons est
également modifié de maniere importante lorsque la taille de champ diminue (Figure 1.14 a). L’énergie
moyenne des électrons secondaires peut alors augmenter de 'ordre de 100~200 keV pour une taille de
champ de 5 mm par rapport a une taille de champ de 100 mm de diamétre (Figure 1.14 b).

Cette augmentation de I’énergie moyenne du faisceau de photons primaires et de l'énergie
moyenne des électrons secondaires au point de mesure lorsque la taille de champ diminue peut induire
une modification de la réponse du dosimetre si celui-ci est composé de matériaux significativement
différents de l'eau. Ainsi concernant la mesure des OF, une chambre d’ionisation de type PinPoint ayant
une électrode centrale en acier surestime la dose dans les grands champs et conduit donc a une sous-
estimation de I'OF en petit champ. Cet effet reste cependant faible et a été estimé a 1% [Martens et al,,
2000]. Les diodes silicium sur-répondent aux énergies inférieures a 200 keV, c’est pourquoi certaines sont
équipées d’'un blindage pour empécher les photons diffusés en grand champ d’atteindre le volume
sensible. Les valeurs d’OF mesurées avec les diodes blindées en mini-faisceaux sont généralement
supérieures de quelques pourcents aux valeurs des diodes non-blindées [McKerracher et al.,, 1999] [Ding
etal, 2006] [Sauer et al., 2007] [Scoot et al., 2008] [Bassinet et al., 2013].
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Figure 1.13 : Variation du spectre en énergie des photons dans l'air a la surface d’'un fantéme d’eau entre
les tailles de champ de 100 mm x 100 mm, 10.5 mm de diamétre (~87 mm?) et 3 mm de diamétre
(~7 mm?), pour un faisceau de photons avec une tension accélératrice de 6 MV [Sanchez-Doblado et al.,
2003].
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Figure 1.14 : (a) Variation du spectre en énergie des électrons secondaires entre un champ de 5 mm x
5mm et un champ de 100 mm x 100 mm, a une profondeur de 8 cm dans l'eau, pour un faisceau de
photons mono-énergétique de 10 MeV [Wu et al., 1993]. (b) Energies moyennes des électrons secondaires
pour des champs compris entre 5 et 200 mm de diameétre, a différentes profondeurs dans I’eau pour un
faisceau de photons de 6 MV [Heydarian et al., 1996].
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ii. La taille du faisceau

Des problémes se posent également lorsque la taille du détecteur devient importante par rapport
a celle du faisceau. La Figure 1.15, sur laquelle la réponse de différents détecteurs en fonction de leur taille
et du diametre du faisceau est représentée, montre I'importance de la résolution spatiale du détecteur
lorsqu’il s’agit de mesurer correctement la dose « ponctuelle ». Pour une taille de champ donnée, on
observe que la réponse en fonction du rayon du détecteur (noté R sur la figure) présente une premiére
partie indépendante R puis une seconde partie ou la réponse va rapidement chuter avec 'augmentation de
ce rayon. Cette diminution de la réponse est due a I'effet de moyennage volumique de la dose qui va alors
diminuer l'estimation de la dose « ponctuelle ». On peut également observer que la valeur de R pour
laquelle la réponse n’est plus constante dépend de la taille méme du faisceau (noté r sur la figure).
Finalement, pour la plus petite taille de faisceau investiguée par [Bjarngard et al., 1990] a savoir un
faisceau de 1.3 mm de diameétre, les films radiochromiques ne présentent pas de problemes, les diodes de
2.6 mm de diametre semblent avoir une résolution adaptée seulement pour des faisceaux de diametre
supérieur a 5.4 mm, alors que les chambres d’ionisation standard sous-estiment la valeur de la dose
« ponctuelle » pour toutes les tailles de champ investiguées par les auteurs.

radiographic film

radiographic film Aperture of densitometer 3.0 mm

Aperture of densitometer: 0.016 mm

radiographic & Cylindrical
radiochromic film ionisation
Aperture of densitometer: 50 um x50 pm silicon diode chamber
R=1.3 mm R=2.8mm
| Parallel plate
— f ‘ : [ ionisation
l ‘ l chamber
Lol o 0.99 4 R=2.0 mm
[¢)
| 039 ©
[m]
o
Detect . 0.27 A
ere QF response MR |
normalised to the ———— A
value for a beam M(1.5,R)
radius of 15 mm o3
).
0.5 I Q
[
r=0.07 cm
5 "-v 4§
L I L
0
= 0.01 0.1 10
T Detector radius R,cm

Monte Carlo calculation
radius of sampling volume 55 um

Figure 1.15 : Réponse des détecteurs en fonction de la taille du volume actif (normalisée a la réponse pour
un faisceau de 15 mm de diametre), dans un faisceau de photons de 6 MV, a une profondeur de 5 cm dans
I'eau. [Bjarngard et al., 1990] adapté par [IPEM Report N°103, 2010].

Bien que les diodes aient une bien meilleure résolution que les chambres d’ionisation, une sous-
réponse due au moyennage volumique peut également étre observée si celle-ci n’est pas congue pour des
faisceaux de stéréotaxie comme le montre la Figure 1.16: pour une taille de champ de ~5 mm, et une
surface active de 2.26 mm de diametre (correspondant a une diode «normale »), un effet volume de
quasiment 10% sur la dose totale est observé contrairement a un volume de diametre deux fois inférieur
(correspondant a une diode « stéréotaxique »).



Le probléme se pose pour la mesure des OF. Ainsi, lorsque la taille de la surface frontale du
volume sensible du détecteur est supérieure a I'étendue de la partie homogéne du faisceau, on observe
une sous-réponse du dosimetre car la dose absorbée est moyennée sur I'’ensemble du volume sensible du
dosimetre [Verhaegen et al.,, 1998] [McKerracher et al., 1999] [Laub et al., 2003] [Pappas et al,, 2005]
[Scott et al., 2008]. 1l faut cependant étre prudent car plus le détecteur est petit, c'est-a-dire avec une
bonne résolution spatiale, plus le risque d’avoir une réponse de celui-ci « non-conforme » augmente a
cause d’effets parasites (volume partiel, probleme de collection des charges, isolants, etc.) [Le Roy, 2011].
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Figure 1.16 : (a) OF calculé par MC pour un voxel d’eau d’épaisseur 0.26 mm et de différents diametres
positionné sur I'axe central d’un faisceau de photons de 15 MV a 5 cm de profondeur dans I'eau. (b) Pyal
représente le rapport de la dose moyenne absorbée dans un voxel d’eau de diametre 0.1 mm avec la dose
moyenne absorbée pour un voxel plus large (1.13 et 2.26 mm de diameétre) [Scott et al, 2012].

Concernant les rendements en profondeur, le faible diametre des trés petits faisceaux rend la
mesure du PDD sensible a la déviation du centrage du dosimétre lorsque celui-ci se déplace en
profondeur. Une erreur d’alignement de 1 mm entre le centre du dosimeétre et 'axe central d’'un mini-
faisceau de 6 mm x 6 mm conduit a des erreurs supérieures a 5% sur la mesure du PDD [Ding et al, 2006].
Un autre probléme lors des mesures de PDD dans les mini-faisceaux est la variation de la taille de champ
avec la profondeur (du fait de la divergence du faisceau), la réponse relative du détecteur peut étre
différente selon la taille de son volume sensible. Aux faibles profondeurs, la dose mesurée sera sous-
estimée de maniere plus importante qu'a une profondeur plus élevée ce qui peut conduire a une
surestimation de plusieurs pourcents de la courbe du PDD, comme on peut 'observer avec le PDD mesuré
a 'aide d’'une chambre d’ionisation Scanditronix RK (volume sensible de 0.12 cm3 - diametre de 4 mm)
pour la taille de champ de 5 mm x 5 mm (Figure 1.17).
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Figure 1.17 : PDD mesurés avec une chambre d’ionisation Scanditronix RK , un détecteur diamant PTW
60003 et une diode Scanditronix PFD, comparé a la simulation MC, dans un faisceau de photon de 6 MV
pour une taille de champ de (a) 100 mm x 100 mm et de (b) 5 mm x 5 mm [Heydarian et al, 1996].

Enfin pour la mesure des profils, lorsque la surface frontale de détection des détecteurs est trop
grande par rapport au diamétre du faisceau, le profil mesuré a une pénombre élargie a cause de I'effet de
moyennage volumique de la dose dans le volume sensible du détecteur. Sur la Figure 1.18, un excellent
accord est observé entre les largeurs de pénombre mesurées a I'aide des diodes blindées ou non blindées
et celles obtenues avec la simulation MC du profil dans I’eau tandis que la pénombre mesurée a I'aide de la
chambre d’ionisation PinPoint, la chambre d’ionisation RK et le diamant PTW, est plus large que celle
calculée. Cet effet est également visible sur la Figure 1.19 ou les profils a deux profondeurs d’un faisceau
de 6 mm x 6 mm ont été mesurés a 'aide d'une chambre d’ionisation (important volume actif) et d’'une
diode stéréotaxique (faible volume actif).
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Figure 1.18 : Comparaison entre les demi OAR mesurés avec une chambre d’ionisation RK (diameétre du
volume sensible de 4 mm), une chambre PinPoint 31016 (diametre du volume sensible de 2.9 mm), un
détecteur diamant PTW (diametre du volume sensible équivalent de 2.96 mm) et deux diodes
Scanditronix blindée et non blindée (diameétre du volume sensible de 2 mm) dont le profil se superpose et
celui calculé par MC, dans un faisceau de 15 MV a 5 cm de profondeur dans ’eau pour une taille de champ
de 15 mm [Scott et al., 2008].
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Figure 1.19 : Comparaison des OAR mesurés avec une chambre d’ionisation CCO1 (diamétre du volume
sensible de 2 mm) par rapport a une diode stéréotaxique SFD (diamétre du volume sensible de 0.6 mm),
pour une taille de champ de 6 mm x 6 mm [Ding et al., 2006].

ili. Le manque d’équilibre électronique latéral

Comme évoqué précédemment, celui-ci se produit lorsque le rayon du faisceau est inférieur au
parcours maximal des électrons secondaires [Attix, 1986] [Wu et al, 1993]. Pour le CyberKnife par
exemple, le diametre minimal du faisceau assurant I'équilibre électronique latéral sur I'axe du faisceau est
d’environ 25 mm.

La Figure 1.20 représente des mesures d’OF (non corrigées) réalisées avec des chambres
d’ionisation a cavité d’air, un diamant et une diode pour des tailles de champs allant jusqu’a 10 mm
[Haryanto et al., 2002]. Une dispersion importante des valeurs d’'OF (non corrigées) est observée pour une
taille de champ de 10 mm: la diode mesure la valeur la plus importante, on trouve ensuite la valeur
mesurée par le diamant, puis la chambre PinPoint, et enfin la chambre « standard » donne la valeur la plus
faible. Concernant la mesure avec les diodes, les auteurs expliquent que 'enrobage du dosimétre n’est pas
équivalent-eau, contrairement au dosimétre diamant, ce qui réduit le déséquilibre électronique latéral a
cause de 'augmentation du diffusé latéral et, par conséquent, augmente la dose mesurée en petit champ.
[Araki, 2006] ajoute que dans le cas des diodes, le silicium cause également une réduction du déséquilibre
électronique latéral a cause de sa densité et de son numéro atomique élevés. Concernant les chambres,
[Haryanto et al., 2002] expliquent que la dose mesurée avec les chambres est plus faible a cause de la taille
du volume actif, mais surtout a cause du manque d’EEL qui est augmenté avec la présence de la cavité

d’air.
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Figure 1.20 : Valeurs des OF (non corrigées) mesurées avec une chambre d’ionisation a cavité d’air
standard PTW 31002, une mini-chambre d’ionisation PinPoint 31006, une diode PTW 60008 et un
diamant PTW 60003 pour un faisceau de 6 MV a 10 cm de profondeur d’eau. Le champ de référence ici est
le champ de 50 mm x 50 mm [Haryanto et al.,, 2002].
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[Laub et al., 2003] ont comparé, pour un champ de 10 mm x 10 mm, les valeurs d’OF mesurées a
I'aide d'une diode stéréotaxique, d'un détecteur diamant, d’'une chambre PinPoint et d’'une chambre
Farmer a celles attendues en ne prenant en compte que l'effet volume de ces détecteurs (courbe en trait
plein) (Figure 1.21). On peut voir que l'effet de moyennage volumique du volume actif ne permet pas
d’expliquer la réponse de la diode et des chambres. Les valeurs mesurées avec la diode et les chambres
sont respectivement supérieures et inférieures a celles attendues. On peut également remarquer que la
réponse de ces détecteurs dépend de I'énergie du faisceau. L’écart entre les OF mesurés et ceux corrigés
de I'effet volume met en évidence l'effet des perturbations dues principalement au manque d’EEL. Pour la
diode, on a une diminution du manque d’EEL et donc une augmentation de la dose absorbée. Pour les
chambres d’ionisation, la présence de la cavité d’air entraine une augmentation du manque d’EEL et donc
une diminution de la dose absorbée dans le volume actif. On peut donc voir que les mesures d’OF sont
largement affectées par ce phénoméne de manque d’EEL lorsque les dosimétres ne sont pas suffisamment
équivalent -eau.

Concernant la mesure des OAR, [Beddar et al., 1994] ont montré que la nature des matériaux
composant les diodes (silicium et matériaux d’encapsulation) entrainait une diminution du parcours des
électrons dans les zones de pénombre qui pouvait conduire a une diminution de la largeur des pénombres.
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Figure 1.21 : Valeurs des OF (non corrigées) avec des détecteurs de dimensions différentes pour un champ
de 10 mm x 10 mm a 10 cm de profondeur dans I’eau. Le trait plein correspond a la valeur attendue en
tenant compte uniquement de I'effet volume [Laub et al., 2003].

d. Dosimétrie des mini-faisceaux

i. Nouveau formalisme IAEA

Comme nous avons pu le voir, la mesure des données de base, en particulier celle des OF, dans les
mini-faisceaux nécessite I'utilisation d'un dosimeétre de bonne résolution spatiale et de bonne équivalence-
eau. Actuellement il n'y a pas de dosimétre commercial adapté pour les mesures de dose en mini-
faisceaux. Les chambres d’ionisation qui sont les dosimeétres de référence pour I'étalonnage des faisceaux
conventionnels ne peuvent plus jouer ce role. En outre, pour certains appareils (le CyberKnife par
exemple), il n’est pas possible d’établir les conditions de référence des protocoles de dosimétrie utilisés
pour les champs standards. Une mesure de dose absolue dans un laboratoire primaire de métrologie et
dans les conditions d’utilisation clinique permettrait de connaitre la dose avec une grande précision.
Cependant, il n’existe pas actuellement de références métrologiques pour les mini-faisceaux.

Aussi, au niveau international, I'lAEA (International Atomic Energy Agency) en collaboration avec
I’AAPM (American Association of Physicists in Medecine) a mis en place un groupe de travail intitulé



«Dosimetry code of practice for small fields and novel beams» pour I'élaboration d’'un protocole
international pour la dosimétrie des mini-faisceaux et des faisceaux dits « nouveaux » (ou faisceaux non-
standard). Ce groupe a proposé un nouveau formalisme en 2008 [Alfonso et al. 2008] pour permettre
d’étendre le protocole de dosimétrie actuel [IAEA TRS 398, 2000] a la dosimétrie des mini-faisceaux
statiques et des faisceaux IMRT en définissant deux nouveaux facteurs correctifs.

7

< Débit de référence en mini-faisceaux

Le concept de champ de référence spécifique (fnsr) a un appareil donné est introduit pour les
appareils de stéréotaxie ne permettant pas d’obtenir les conditions de référence telle que la taille de

champ de 10 cm x 10 cm (Figure 1.22). Le champ de référence conventionnel utilisé dans le protocole
fmsrrfref
Qmsr-Q

(1.48 permettant d’obtenir la dose absorbée dans le champ de référence spécifique a la machine fis a

[IAEA TRS 398, 2000] est noté fr. Le nouveau formalisme définit un premier facteur correctif k

partir de la dose absorbée dans le champ de référence du protocole de dosimétrie frs; ce facteur a pour
fonction de corriger les différences entre les tailles de champ, la géométrie, le matériau du fantéme et la
qualité du faisceau.

P P fmsr fmsr

msrSref _ T W.Qmsr Qmsr

kasr;Q - Dfref /Mfref (148
w,Q Q

M{;zssi est la valeur de la charge mesurée par I'électrométre en Coulomb dans le champ fnsr
corrigée si besoin des facteurs d’influence autres que ceux liés au faisceau, et D‘{,""(;;ST est la dose absorbée
dans I'’eau au point de référence dans le faisceau fns En général, le champ fns- spécifique a chaque machine
est choisi de maniére a étre le plus proche possible du champ frer (10 cm x 10 cm).

Ainsi, la dose absorbée dans I'eau au point de référence avec le faisceau de référence spécifique a

la machine peut étre calculée a I'aide de (1.49 connaissant le facteur correctif kg:"nssrr'zref
fmsr  _ ppfmsr fmsrfref
DWersr - MQmsr' ND'W'QO' kQ'QO' kasr-Q (149

Lorsque le champ f- est suffisamment large pour préserver 'EE sur 'axe du faisceau, alors la
fmsrrfref
Qmsr-Q

[Alfonso et al.,, 2008]. C’est le cas du CyberKnife dont le f;,s- est défini pour la taille de champ la plus grande

qualité du faisceau ne change pas significativement et le facteur correctif k a pour valeur 1
disponible avec les collimateurs fixes, a savoir le collimateur de 60 mm.
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Pour le CyberKnife, il n’est pas possible d’établir les conditions de référence préconisées par le
protocole [[AEA TRS 398, 2000] pour la mesure du débit de référence (taille de champ de 10 cm x 10 cm).
Celui-ci est alors déterminé en utilisant la plus grande taille de champ disponible, a savoir celle fournie par
le collimateur de 60 mm, et en placant le dosimetre a une distance SDD de 800 mm sous 15 mm de
profondeur d’eau. Le TPR(20,10) mesuré avec le champ de 60 mm de diametre est converti afin de
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correspondre a une taille de champ de 10 cm x 10 cm et ainsi sélectionner la valeur de kg o, dans le « Code

of Practice » conventionnel.

«» Facteur d’ouverture du collimateur en mini-faisceaux

Le concept de champ clinique f.in est également introduit dans le nouveau formalisme. Il se référe
aux champs pour lesquels la dose absorbée dans I'’eau a besoin d’étre déterminée (il s’agit notamment des

champs correspondant aux mini-faisceaux). Comme pour les machines de radiothérapie conventionnelle,

clinfmsr 11 est

on définit un facteur d’ouverture collimateur pour les machines en stéréotaxie, noté Qg T Qs
cuan

défini par I'équation (1.50) et illustré par la Figure 1.23 dans le cas d'un CyberKnife muni des collimateurs

fixes.
felin _ nfmsr fetinfmsr
DWchlin - DW-Qmsr' Qchianmsr (150
Le facteur d’ouverture du collimateur Qgci}i’nf&fsr (également appelé facteur de champ) permet de
calculer le débit de dose D/<i" en Py pour le champ fuin connaissant le débit de dose pour le champ de
w,Qclin £ £
référence spécifique a la machine f.r Le probléeme en clinique est de déterminer Q&;i‘n ’é‘;rsr pour les mini-

faisceaux a l'aide des dosimeétres disponibles. Le nouveau formalisme définit donc un second facteur

correctif kégig’;’:ﬂr (1.57) a appliquer aux mesures réalisées avec un détecteur donné. . Ces facteurs

permettent de corriger la non-équivalence tissu et/ou la mauvaise résolution spatiale du détecteur.

chlin /Mfclin

fetinfmsr _ _WQclin Qclin
chlianmsr - Dfmsr /Mfmsr (15])
W,Qmsr Qmsr
Ainsi le facteur Qgill‘l’;’;’:‘::r peut étre déterminé a l'aide de mesures de dose absorbée entre le

kfclinvfmsr

champ clinique auquel on s’intéresse et le champ de référence connaissant le facteur correctif k,° ™"

selon I'équation (1.52. Le facteur correctif kgiﬁzgr’:fsrr dépend a la fois du détecteur mais aussi du faisceau

(machine de traitement utilisée, taille du champ, profondeur de mesure, énergie, ...).

fclin
felinfmsr _ _ Qeclin fetinfmsr
Qchinersr - fmsr * chlinersr (153
Qmsr
Une maniére d’obtenir la valeur du facteur correctif kézii:ng;‘ est d’utiliser une méthode MC

comme nous le verrons dans le chapitre 2, dont 'un des objectifs est de déterminer ces facteurs pour
différents types de détecteurs de dimensions adaptées a la dosimétrie des mini-faisceaux pour deux

installations CyberKnife.
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Figure 1.23 : Définition du facteur d’ouverture du collimateur dans le cas du CyberKnife.



ii. Mesures relatives de dose : pratiques et recommandations

Depuis la proposition de ce formalisme en 2008, plusieurs équipes ont réalisé des études pour la
mise en ceuvre du celui-ci. En outre, différents groupes de travail ont émis des recommandations quant
aux bonnes pratiques pour les mesures relatives de dose dans les mini-faisceaux.
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< Facteur d’ouverture du collimateur

Depuis la parution de l'approche proposée par le groupe IAEA/AAPM, plusieurs équipes

linfmsr

internationales se sont efforcées de déterminer les facteurs correctifs kgc a appliquer aux mesures

clin.Qmsr

de rapports d’ouverture du collimateur pour différents détecteurs du commerce et différents appareils
délivrant des mini-faisceaux. [Francescon et al, 2010] ont modélisé a I'aide du code MC EGSnrc un
CyberKnife (600 UM/min) équipé de collimateurs coniques, déterminé par simulation les facteurs
correctifs pour des diodes et des chambres d’ionisation du commerce puis adopté la méme approche pour
un autre modele de CyberKnife (800 UM/min) et pour différents systémes de collimation (collimateurs
fixes et iris) [Francescon et al, 2012]. Par ailleurs, la méme démarche a été mise en ceuvre par
[Francescon et al., 2011], [Cranmer-Sargison et al., 2011], [Underwood et al., 2013a] et [Czarnecki et al,,
2013] pour des accélérateurs linéaires (Siemens Primus et Elekta Synergy pour [Francescon et al,, 2011] ;
Varian iX pour [Cranmer-Sargison et al., 2011] et [Underwood et al, 2013a], Siemens KD-2 pour
[Czarnecki et al., 2013]). Une approche expérimentale a été adoptée par d’autres auteurs. Ainsi [Pantelis et
al, 2010] et [Pantelis et al., 2012] ont déterminé expérimentalement, a partir de mesures a l'aide de
dosimetres passifs, des facteurs de correction pour des diodes et des chambres d’ionisation pour un
CyberKnife équipé de collimateurs fixes et du collimateur IRIS.

Puisqu’il n’existe pas actuellement de dosimetre de référence pour les mini-faisceaux, il est
recommandé d’utiliser plusieurs dosimetres dont la taille du volume actif est suffisamment petite par
rapport a la taille du faisceau et qui ne nécessitent pas de corrections de perturbation importantes. Ainsi
les micro-chambres d’ionisation liquide, les diodes (en particulier les diodes stéréotaxiques non
blindées) et les films radiochromiques sont recommandés [IEPM Report N°103, 2010]. Lorsque les
diodes sont utilisées, il est conseillé de faire les mesures d’OF avec un champ de référence moins large
(50 mm x 50 mm par exemple) que le champ habituel de 100 mm x 100 mm. Si nécessaire, 'OF peut étre
ramené au champ de référence habituel en utilisant une chambre d’ionisation de référence entre le champ
de 50 et 100 mm.

+» Profils et pénombre

Les dosimetres recommandés pour mesurer les profils sont les films radiochromiques
(Gafchromic EBT) et les diodes stéréotaxiques (blindées ou non) avec leur manche parallele a I'axe
du faisceau [IEPM Report N°103, 2010]. Lorsque les diodes sont orientées avec leur manche
perpendiculaire a 'axe du faisceau, les OAR mesurées sont asymétriques du fait de I'anisotropie de la
réponse des diodes [Heydarian et al.,, 1996][Beddar et al., 1994]. Afin d’éviter I'asymétrie, ces dosimétres
sont orientés avec leur manche paralléle au faisceau. Si une chambre d’ionisation est utilisée, celle-ci doit
avoir un volume sensible inférieur ou égal a 0.01 cm3 et ne pas avoir d’électrode centrale en acier.

+ Rendement en profondeur (PDD)

Pour la mesure des rendements en profondeur en mini-faisceaux, les dosimetres recommandés
sont les micro-chambres d’ionisation a cavité d’air cylindrique ou plate avec un volume sensible
inférieur ou égal a 0.01 cm3 et sans électrode centrale en acier ainsi que les diodes stéréotaxiques
(blindées ou non) [[EPM Report N°103, 2010].

Il est préférable de mesurer le TMR a la place du PDD car ainsi la position du détecteur ne change
pas par rapport a la position de la source et la perturbation en premiere approximation reste constante
aux différentes profondeurs, contrairement au PDD ou la surface du dosimetre exposée au mini-faisceau
varie avec la profondeur.
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Il est également recommandé de centrer le détecteur en recherchant la réponse maximale grace a
I'acquisition de profils suivant les deux directions et de prendre un soin particulier a 'alignement de la
cuve pour assurer un déplacement strictement vertical du détecteur.

5. TRAVAIL DE THESE

a. Programme de recherche mené a I'RSN portant sur la dosimétrie
des mini-faisceaux

Entre 2006 et 2007, a I'hopital Rangueil de Toulouse, un mauvais choix de dosimétre pour la
mesure du facteur d’ouverture du collimateur sur une machine de radiothérapie stéréotaxique a conduit
au surdosage (150%) de 145 patients, entralnant des séquelles considérables avec des taux d’incapacité
atteignant 60%. L’IRSN avait alors été saisi par 'Autorité de Sureté Nucléaire (ASN) pour une expertise
sur la vérification des protocoles expérimentaux d’étalonnage des mini-faisceaux avant et aprés correction
du dysfonctionnement. Dans son rapport d’expertise [Rapport IRSN DRPH/2007-04] I'IRSN mentionnait
les difficultés d’étalonnage des mini-faisceaux et l'inexistence de protocoles ou de recommandations
nationales ou internationales sur ce sujet. Suite a ces conclusions, I’ASN et ’Agence Francaise de Sécurité
Sanitaire des Produits de Santé (AFSSAPS) ont conjointement saisi I'IRSN afin d’établir un protocole
national d’étalonnage des tres petits faisceaux utilisés en radiothérapie stéréotaxique. Dans ce cadre, un
groupe de travail (GT) composé d’'un expert en radiophysique de I'IRSN, de quatre experts en physique
médicale de la Société Francaise de Physique Médicale (SFPM) et d'un radiothérapeute, président de la
Société Francaise de Radiothérapie Oncologique (SFRO), a été constitué. Une des conclusions de ce GT
[Rapport IRSN DRPH/SER n°2008-18] était qu’en I’état actuel (pas de références métrologiques, absence
de consensus sur le détecteur a utiliser) 1'établissement d’'un protocole national d’étalonnage des mini-
faisceaux n’était pas possible et recommandait la mise en ceuvre, en France, de programmes de R&D sur la
dosimétrie des mini-faisceaux.

Dans ce contexte, 'IRSN a initié en 2009 un programme de recherche sur les mini-faisceaux visant
a caractériser et mettre en ceuvre des techniques dosimétriques adaptées et définir les méthodologies
nécessaires a une mesure fiable, exacte, précise et reproductible de la dose (relative) dans les mini-
faisceaux de photons utilisés en radiothérapie. La démarche de I'IRSN a consisté a :

1. Sélectionner les dosimetres actifs disponibles dans le commerce et dédiés a la mesure des
données dosimétriques de base pour les faisceaux de photons de petites dimensions. D’autre
part, deux dosimétres passifs (micro-LiF et films radiochromiques EBT2/EBT3) ont
également été retenus pour l'intérét qu’ils pourraient présenter vis-a-vis de la mesure de
dose sans facteur correctif dans les trés petits faisceaux de photons (équivalence-eau et
faible volume sensible)

2. Caractériser ces systemes dosimétriques (réponse en dose, en débit de dose, en énergie ...) et
développer pour les dosimetres passifs des protocoles permettant une mesure précise et
juste de la dose pour les mini-faisceaux.

3. Réaliser des mesures de rapport d’ouverture du collimateur avec les dosimetres actifs et
passifs sur différentes installations délivrant des mini-faisceaux

4. Evaluer pour au moins une de ces installations la valeur du facteur d’ouverture du
collimateur a l'aide de simulations MC. Comparer cette valeur avec les mesures réalisées a
I'aide des dosimétres sélectionnés afin d’identifier le(s) systéme(s) dosimétrique(s)

chlinrfmsr

approchant au mieux les OO

fmsr

5. Calculer les facteurs correctifs kés;iZ'Qmsr des différents dosimetres étudiés et les comparer a

ceux obtenus par les autres auteurs.



6. Elaborer un protocole permettant d’estimer directement les Qg‘;ﬂ’;’;‘:; pour les faisceaux de

photons de petites dimensions au moyen du (des) systéme(s) dosimétrique(s) identifié(s)

précédemment sans avoir recours aux facteurs correctifs kg”i?"’gr’:fsrr (qui ont I'inconvénient
cliin

d’étre faisceau-dépendant).

b. Objectifs du travail de these

La thése s’inscrit dans le cadre du programme de recherche sur la dosimétrie des mini-faisceaux
de I'IRSN. L’objectif de la thése est de permettre une meilleure évaluation de la dose délivrée aux patients
traités par radiothérapie stéréotaxique. D’une part, la détermination des données de base nécessaires au
paramétrage des TPS servant ensuite a calculer la distribution de dose délivrée au patient, notamment les
facteurs d’ouverture de collimation, est problématique pour les mini-faisceaux, et, d’autre part, la plupart
des algorithmes de calculs mis en ceuvre dans les TPS ne permettent pas de modéliser suffisamment
précisément les phénoménes physiques propres aux faisceaux de photons de petites dimensions utilisés
en radiothérapie stéréotaxique.

La thése s’est articulée autour de deux axes principaux, liés a I'étape du calcul de dose réalisé par
le TPS (Figure 1.1), a savoir la détermination des données dosimétriques de base dans les mini-faisceaux
(chapitres 2 et 3) et I'évaluation des algorithmes de calcul implémentés dans les TPS utilisés en
radiothérapie stéréotaxique (chapitres 4 et 5).

Le premier axe a porté sur la détermination des données dosimétriques de base dans les mini-
faisceaux, notamment celle du facteur d’ouverture du collimateur. Pour cette partie, qui est
principalement basée sur une approche numérique, deux modeles de CyberKnife ainsi que certains
détecteurs utilisés pour les mesures dans les mini-faisceaux ont été modélisés a I'aide du code MC
PENELOPE. Ce travail théorique a permis d’approcher les données dosimétriques de base de référence
pour deux installations (chapitre 2), d’identifier les détecteurs capables de mesurer la dose dans les
champs les plus petits avec le minimum d’incertitude (chapitre 2) et de mieux comprendre les
phénomenes physiques propres aux mini-faisceaux et les variations de réponse des détecteurs
(chapitre 3).

Le second axe est consacré a I'évaluation, a 'aide d’'une approche expérimentale, des écarts entre
la dose calculée par le TPS associé au CyberKnife et la dose réellement délivrée. Un pré-requis était
d’établir un protocole expérimental permettant d’avoir une distribution de la dose en deux dimensions
(2D) la plus précise possible. La description du protocole mis en ceuvre pour la mesure des distributions
de dose 2D a l'aide des films radiochromiques EBT3 fait 'objet du chapitre 4. Ensuite, des irradiations
d’'un fantome équipés de films radiochromiques, en configuration homogene, d'une part, et en
configuration hétérogéne, d’autre part, ont été réalisées dans des conditions de traitement de
radiothérapie stéréotaxique. En paralléle, les plans de traitement sur ces fantémes ont été calculés a 'aide
des deux algorithmes du TPS. Les distributions de dose obtenues expérimentalement ont été comparées a
celles obtenues a l'aide du TPS ainsi qu’a I'aide du modele MC développé dans la premiére partie
(chapitre 5).
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Chapitre 2
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1. INTRODUCTION

Ce chapitre est consacré a la détermination, par simulation numérique, des données de base pour
une installation délivrant des mini-faisceaux ainsi qu’a I'étude qualitative de la réponse des détecteurs
dans les mini-faisceaux; I'étude quantitative faisant 'objet du chapitre 3. Le choix s’est porté sur le
CyberKnife équipé des collimateurs fixes car, d'une part, 'IRSN a pu, apres la signature d'un accord de
confidentialité, avoir accés aux données nécessaires a la modélisation aupres de la société Accuray et,
d’autre part, celui-ci présente moins de difficultés de modélisation qu’'un accélérateur linéaire utilisé en
stéréotaxie (en particulier pas de filtre égalisateur et de collimateur multi-lames a modéliser). Les
appareils modélisés dans ce travail sont le CyberKnife 800 UM/min (CK800) du Centre Oscar Lambret
(COL) de Lille et le CyberKnife 1000 UM/min (CK1000) du Centre Frangois Baclesse (CFB) de Caen

équipés de collimateurs fixes.

La premiere partie est consacrée a la description des mesures de données de base réalisées sur
les deux installations a l'aide de différents détecteurs. Ensuite, le code de calcul Monte Carlo (MC)
PENELOPE utilisé dans cette étude ainsi que les implémentations et optimisations spécifiques réalisées
pour la modélisation des deux CyberKnife sont présentés. Une part importante du chapitre est ensuite
consacrée a l'ajustement du faisceau primaire des deux modeéles de CyberKnife. En effet, du fait de la
difficulté de réaliser des mesures fiables dans les mini-faisceaux, I’ajustement nécessite de recourir a deux
méthodes distinctes et complémentaires. Une des méthodes est basée sur l'utilisation de modélisations de
détecteurs ; il est a noter que les modélisations des détecteurs utilisées dans ce chapitre sont décrites dans
le chapitre 3. Dans la derniére partie de ce chapitre, les données de base obtenues par simulation
numeérique sont comparées a celles mesurées a I'aide des différents détecteurs, une étude qualitative de la
réponse des détecteurs est réalisée et enfin les deux jeux de facteurs correctifs, tels que définis dans le
nouveau formalisme proposé par 'lAEA [Alfonso et al., 2008], obtenus pour les deux installations étudiées
dans ce travail sont analysés et discutés.

2. MATERIELS ET METHODES

a. Caractéristiques des détecteurs et dosimetres utilisés

La justesse de la dosimétrie des mini-faisceaux nécessite un soin particulier dans le choix des
détecteurs en termes de résolution spatiale, d’équivalence eau des matériaux et de précision. Trois types
de détecteurs actifs, disponibles dans le commerce et congus pour étre utilisés dans des faisceaux de
faibles dimensions, ont été investigués durant ce travail : quatre diodes (PTW 60016, PTW 60017, Sun
Nuclear EDGE, IBA SFD), deux chambres d’ionisation (PinPoint PTW 31014, micro-Lion PTW 31018) et un
détecteur diamant naturel (PTW 60003). Deux dosimetres passifs aux propriétés tout particuliérement
intéressantes vis-a-vis de la dosimétrie des mini-faisceaux ont également été utilisés: les dosimeétres
thermoluminescents au Fluorure de Lithium 7LiF:Mg,Ti TLD-700 de petite taille (1 mm x 1 mm x 1 mm)
commercialisés par Harshaw (dénommés micro-LiF dans la suite du document) et les films
radiochromiques EBT2 et EBT3 commercialisés par ISP.

La liste des détecteurs actifs et leurs caractéristiques sont indiquées dans le Tableau 2.1. Les
diodes PTW 60017 et IBA SFD sont des diodes non blindées, contrairement aux diodes PTW 60016 et Sun
Nuclear (SN) EDGE qui contiennent des éléments métalliques dans I'enrobage qui entoure le volume actif
(VA), afin de stopper les photons de basses énergie provenant de la diffusion des photons primaires par le
milieu. En effet, les photons interagissent a basse énergie dans le silicium de maniére plus importante que
dans l'eau par effet photo-électrique entrainant une sur-réponse des diodes aux basses énergies. Ce
blindage des diodes est intéressant pour la dosimétrie des faisceaux de taille conventionnelle, en
particulier lorsque la taille de champ est supérieure a 10 cm, mais cela peut nuire a la dosimétrie des mini-
faisceaux du fait de la sur-réponse engendrée par les électrons secondaires rétrodiffusés par le blindage
métallique. La surface frontale du VA de ces détecteurs est comprise entre 0.3 mm? (diode IBA SFD) et
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5.8 mm? (diamant PTW 60003). Ces détecteurs ont fait 'objet d'une caractérisation en termes de
répétabilité, reproductibilité, réponse en dose, réponse en débit de dose et réponse en énergie [Rapport
IRSN PRP-HOM/SDE n°2013-010].

Tableau 2.1 : Caractéristiques des détecteurs actifs utilisés.

volume actif matériaux
volume surface
type référence total frontale détection enrobage
(mm3) (mm?2)
§ PinPoint 15 3.1 air gzzlrl)l\lllli/:e
S PTW 31014 ' L
£ aluminium
(3] . .
S ;,}.1\5\1;031['(1)(1% 1.7 4.9 iso-octane polystyréne
cuivre
Sun Nuclear EDGE 0.019 0.6 silicium laiton
epoxy
epoxy
@ PEEK
E PTW 60016 P 0.03 0.8 silicium aluljn\i\:l?um
o PTW 60017 E ' '
argent
+acier (60016)
+FR4 (60017)
IBA SFD 0.017 0.3 silicium
£ o carbone
8 g PTW 60003 1.4 5.8 (diamant polystyréne
© naturel)

b. Mesures expérimentales

i. Mesure du rapport d’ouverture du collimateur

La valeur du rapport d’ouverture du collimateur (ORget) pour un détecteur actif donné est définie
par:

falin

ORu = i (2.9
Qms

ou M (;3:: et M (S"n: sont les valeurs de la charge électrique mesurées par I'électrometre pour un
méme nombre d’unité moniteur, lorsque le détecteur est placé au point P dans les champs fein et fos-
respectivement. Pour les dosimeétres passifs, la valeur du rapport d’ouverture du collimateur est
directement déterminée par le rapport des doses mesurées au point Pr.s dans les champs fiin et fins-. Pour le
CyberKnife, fis- est défini par le collimateur fixe qui produit le champ de 60 mm de diametre a la distance
de 80.0 cm de la source, soit la taille de champ la plus large disponible a la distance de référence. Les
mesures d’ORget pour le CK800 ont été faites pour les collimateurs fixes de 5, 7.5, 10 et 20 mm. Pour le
CK1000, les collimateurs de 12.5, 15, 30, 40 et 50 mm ont été utilisés en plus de ceux utilisés sur le CK800.

Les mesures avec les détecteurs actifs ont été réalisées dans une cuve a eau PTW MP3 a la
distance source-surface (SSD) de 78.5 cm et a une profondeur d’eau de 1.5 cm. Tous les détecteurs actifs
ont été orientés avec leur manche parallele a I'axe du faisceau a I'exception de la diode SN EDGE qui a été
orientée avec son manche perpendiculaire a I'axe du faisceau. Ces détecteurs ont été connectés a un
électrometre PTW Unidos. En accord avec le manuel d’utilisation des détecteurs, aucune tension n’a été
appliquée aux diodes et une tension de +100V a été appliquée au diamant PTW 60003. Concernant la
chambre PTW 31014, une seule tension (+400 V, valeur recommandée par le constructeur) a été utilisée
pour les mesures des rapports d’ouverture du collimateur sur le CK800 alors que celles sur le CK1000 ont



été réalisées selon les derniéres recommandations avec les deux polarités (+/- 400 V). Le point effectif de
mesure utilisé pour chaque détecteur est celui indiqué dans le manuel utilisateur fourni par les
constructeurs. Avant les mesures d’ORqe;, chaque détecteur a été centré au moyen des OAR mesurés pour
le champ de 5 mm dans les deux directions X et Y du plan perpendiculaire a I'axe du faisceau. Les
détecteurs actifs ont été placés au maximum de dose dans chaque direction puis les OAR ont été une
nouvelle fois acquis pour le champ de 5 mm afin de contréler le centrage. Les chambres d’ionisation ainsi
que le diamant ont été pré-irradiés et 3 mesures de charge par taille de champ ont été réalisées pour
chaque détecteur.

Les mesures d’'ORqe: avec les dosimetres passifs ont été réalisées a I'aide d’'un fantéme plaque
équivalent eau (en polystyrene pour le CK800 et en ‘plastic water’ pour le CK1000). Pour les micro-LiF, un
emplacement a été spécialement usiné dans une plaque en ‘virtual water’ (Figure 2.1). Leur centrage a été
effectué manuellement, dans un premier temps, a 'aide du laser du CyberKnife. Puis des irradiations ont
été réalisées avec le champ de 5 mm en plagant un film radiochromique sur la plaque de ‘virtual water’
afin de vérifier visuellement si I'emplacement usiné dans la plaque était au centre du champ visible sur le
film radiochromique. Lorsqu'un décalage était observé, le fantome était déplacé manuellement. La
procédure (irradiation du film + controle centrage + déplacement fantdéme) était répétée avec un nouveau
film radiochromique jusqu’a ce que le centrage du micro-LiF soit jugé satisfaisant. Pour chaque taille de
champ, 4 micro-LiF ont été irradiés a 100 UM (correspondant a 1 Gy pour le champ de 60 mm dans les
conditions de référence). Pour les films radiochromiques, une courbe d’étalonnage entre 0.5 et 4.0 Gy a été
réalisée puis plusieurs films ont été utilisés pour chaque taille de champ en les irradiant a 300 UM
(correspondant a 3 Gy pour le champ de 60 mm dans les conditions de référence). Les mesures des ORget
par thermoluminescence avec les micro-LiF ont été réalisées a 'aide d’'un lecteur Fimel [Bassinet et al,,
2013], tandis que les films radiochromiques EBT2 ont été lus a I'aide d'un scanner EPSON Dual Lens
Perfection V700 [Huet et al.,, 2012]. La caractérisation et la mise au point d'un protocole de mesure des
profils (OARge) et des distributions de dose en 2D pour les mini-faisceaux a l'aide des films
radiochromiques EBT3 font 'objet du chapitre 3.
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Figure 2.1 : Fantome utilisé pour les mesures avec les dosimétres micro-LiF et films radiochromiques.

Les mesures d’ORgec ont été réalisées a minima deux fois pour les micro-LiF, les films
radiochromiques et pour la majorité des détecteurs actifs. Il est a noter que contrairement au CK1000, les
mesures sur le CK800 ont été réalisées avant le début du travail de these. Elles sont néanmoins rappelées
dans la partie résultats mais ne font pas partie du travail réalisé durant la these. Les incertitudes sur la
mesure d’ORgec avec les détecteurs ont également été évaluées en dehors de ce travail [Bassinet et al,,
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2013] et sont estimées a 16 a 0.1% pour le diamant PTW 60003, les chambres PinPoint PTW 31014 et
micro-Lion, a 0.2% pour les diodes PTW 60016 et PTW 60017, a 0.3% pour la diode EDGE et a 0.4% pour
la diode SFD. Concernant les dosimeétres passifs, un protocole permettant une mesure de la dose avec une
précision de 1.8% (1c) pour un film EBTZ2 par point de mesure a été élaboré [Huet et al., 2012] tandis
qu’'un protocole permettant une mesure de la dose avec un micro-LiF [Bassinet et al., 2010] a été mis au
point, conduisant a une incertitude de 0.75% (1c) sur la mesure d’ORger avec 4 micro-LiF par point de
mesure. La détermination de l'incertitude sur la mesure avec les films EBT3 est développée dans le
chapitre 4 de ce manuscrit et a été estimée sur ORger a 2.1% (16) pour un film EBT3 par point de mesure.

ii. Mesures additionnelles

D’autres données dosimétriques de base ont été mesurées afin d’ajuster et de valider la
modélisation MC du LINAC pour le CK800 ainsi que pour le CK1000. Des mesures de rapport tissu
fantome (TPRget) ont été réalisées aux profondeurs de 10 et 20 cm (normalisé a la profondeur de 1.5 cm)
pour le champ de 60 mm a l'aide de la diode PTW 60017 pour le CK800 et a I'aide de la chambre PTW
31014 pour le CK1000. Pour le CK800, les OARge: ont été mesurés avec la diode PTW 60017 aux
profondeurs de 1.5, 10 et 20 cm pour le champ de 60 mm et a la profondeur de 1.5 cm pour les autres
tailles de champ (20, 10, 7.5 et 5 mm). Pour le CK1000, les OARget ont été mesurés, a I'aide de la diode PTW
60017, de la chambre PTW 31014 et des films radiochromiques EBT3, aux profondeurs de 1.5, 10 et
20 cm pour le champ de 60 mm et a la profondeur de 1.5 cm pour les autres tailles de champ (50, 40, 30,
20, 15, 12.5, 10, 7.5 et 5 mm). Des rendements en profondeur (PDDg.:) ont également été réalisés sur les
deux installations a 'aide de la diode PTW 60017 pour le champ de 60 mm.

Un support déporté en PMMA (Figure 2.2) a été congu pour les mesures avec les détecteurs actifs
sur CK1000 afin d’éviter toute perturbation du systéme de fixation métallique de la cuve se trouvant a
proximité du détecteur. Cependant la comparaison des résultats avec et sans support déporté n’a montré
aucune différence significative dans les mesures.

Figure 2.2 : Systéme de fixation « standard » pour la diode SN EDGE (en haut) et le systéme déporté (en
bas).



c. Simulation numérique a I'aide du code PENELOPE

i. La méthode Monte Carlo

La méthode MC, auparavant connue sous le nom d’échantillonnage aléatoire, a vu son essor a la
fin de la seconde guerre mondiale, dans le cadre du projet américain « Manhattan », concernant le
développement de la bombe atomique. Cette époque correspond également au développement des
premiers ordinateurs. On attribue généralement son application en physique au mathématicien Stanislaw
Ulam qui travailla dans le cadre du projet « Manhattan » sur des calculs d’intégrales entrant en jeu dans
les réactions nucléaires. Le mathématicien et physicien John von Neumann a également fortement
contribué a développer cette méthode. Le terme « Monte Carlo » fait référence a la capitale de la
principauté de Monaco, notamment connue pour ses jeux de hasard. En effet, la méthode MC consistait a
I'origine a simuler sur ordinateur un phénomeéne stochastique qu’est la diffusion de neutrons dans les
matériaux fissibles.

Dans le cadre de la physique médicale, on utilise la méthode MC pour simuler le transport et les
interactions des particules a travers la matiere. La méthode consiste a suivre chaque particule primaire
(issue directement de la source) ainsi que les particules secondaires générées, pas a pas, en se basant sur
les sections efficaces et sur les probabilités d’interaction et cela pour un nombre considérable de
particules primaires afin d’obtenir une statistique satisfaisante. Bien que la méthode semble simple, son
implémentation est complexe (techniques d’échantillonnage, modele de diffusion multiple, géométrie
combinatoire, etc.) et la validation du code I'est tout autant. De nombreux codes de calcul MC sont utilisés
pour des applications en radiothérapie tels que EGS4 [Nelson et al., 1985], EGS4/BEAM [Rogers et al,,
1995], EGSnrc [Kawrakow, 2000b], MCNP [Briesmeister, 2000], MCNPX [Waters et al., 2007], GEANT4
[Allison et al.,, 2003] et PENELOPE [Sempau et al., 2001][Salvat et al., 2008]. Une des difficultés est la
simulation du transport des électrons et des positons. La principale raison est que 1’énergie moyenne
perdue par un électron en une seule interaction est trés petite (de 'ordre de quelques dizaines d’eV) et
par conséquent, les électrons et positons de haute énergie vont subir un nombre de collisions
considérables avant d’étre thermalisés par le milieu conduisant a un temps de simulation non acceptable.
De ce fait, la plupart des codes MC ont recourt a la théorie de la diffusion multiple permettant la
simulation « condensée » de I'’ensemble des interactions subies par la particule chargée sur une distance
donnée : I'ensemble des « petites » interactions sont réunies et traitées de maniere groupée. Certains
codes (PENELOPE et EGS par exemple) utilisent une méthode de simulation « mixte » dans laquelle les
interactions dites « molles » (faible déviation angulaire et faible perte d’énergie) sont décrites a l'aide
d’'une approche de diffusion multiple alors que les interactions dites « dures » (ou « catastrophiques »)
sont simulées individuellement [Berger et al., 1963] [Salvat et al., 2008] [Salvat et al., 2009].

ii. Présentation du code de calcul PENELOPE

C’est le code de calcul PENELOPE « PENetration and Energy LOss of Positons and Electrons »
(version 2008), qui a été choisi pour les simulations numériques réalisées dans ce travail pour deux
raisons principales. Premiérement, les modeles physiques utilisés par ce code pour le transport des
électrons sont plus justes. En effet, [Sempau et al., 2003] ont montré un tres bon accord entre les
simulations et les valeurs expérimentales pour des énergies allant de quelques keV a 1 GeV. D’autres
auteurs [Das et al., 2001][Das et al., 2002] ont également réalisé des benchmarks du code PENELOPE et ils
ont trouvé que ce code donne des résultats plus proches des valeurs expérimentales au niveau des
interfaces des milieux hétérogenes que les codes EGS4 et MCNP. L'implémentation dans PENELOPE des
interactions repose a la fois sur du calcul analytique mais aussi sur des modeles semi-empiriques et sur
des données numériques afin d’avoir le modéle d’interaction le plus fiable. Deuxiémement, 'ouverture, la
flexibilité et la structure relativement simple du code écrit en langage Fortran 77 permettent d’adapter le
programme principal a ses besoins sans toucher a la partie « physique » du transport des particules.
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Le code PENELOPE simule la physique du transport des électrons, des positons et des photons
ayant une énergie comprise entre 50 eV et 1 GeV dans les matériaux simples (numéro atomique Z = 1 a
92) et les matériaux composites (os, muscles, tissu mou, alliages, etc.). Le programme principal fourni
d’origine avec le code PENELOPE est « Penmain ». Cependant, nous avons utilisé le programme principal
« PenEasy » (version 2010-09-07) [Sempau et al,, 2011], qui s’avere étre plus flexible pour le travail
demandé que «Penmain». Le programme principal « PenEasy» fait appel a plusieurs «sous-
programmes ». L’organisation de ces programmes ainsi que les fichiers d’entrée et de sortie sont
représentés sur la Figure 2.3.

" Fichier d'entrée
f \

*.in

- type et énergie des particules
source incidentes

Programme Material.exe : - position, direction et distribution
spatiale de la source

Calcul des sections efficaces et - fichier Espace des Phases .dat

des grandeurs physiques - paramétres de simulation

(densité,...) relatives au milieu (énergie d'absorption, ...)

- nombre d'histoires a simuler
- durée de la simulation
- nombres aléatoires initiaux

S

- parameétres de la méthode de
Fichiers matériaux reduction de variance Fichier géomeétrie
:>\ RS

*.mat Y ,_/ *.geo

Sous-Programme :

- PENELOPE (modéle physique de transport Pen Easy

des particules) N

- PENGEOM (gestion de la position de la ~

particule par rapport aux structures de la programmeprincipal
géomeétrie)

- PENVR (technigues de réduction de

variance)

=[]

/

Fichiers de sortie
*.out & *.dat

- énergie absorbée

- distributions de dose 2D, 3D
- incertitudes

- Espace des Phases

\ /
s p

Figure 2.3 : Organigramme des programmes et des fichiers entrées/sorties du code PENELOPE.

Dans PENELOPE, la géométrie compléte du probléme est rentrée sous forme d’'un fichier texte
«.geo ». La définition de la géométrie se fait a I'aide de surfaces élémentaires (plans, sphéres, cylindres,
cones, ...) décrites par les indices Ii [Salvat et al.,, 2008] correspondant a I’équation quadratique réduite
(2.2) de cette surface avec la possibilité d’effectuer des transformations simples (translation, rotation,
homothétie).

Fxyz)=11x*+12y?*+13z?+14z+15=0 2.2)
Les surfaces ainsi définies séparent I’espace en deux parties :
- F(xy,z) > 0 («side pointer» = +1) correspond a I'«extérieur» de la surface

- F(xy,z) <0 («side pointer» = —1) correspond a '«intérieur» de la surface.



Il est alors possible de définir un volume élémentaire fini (qu'on appelle BODY) a partir de ces
surfaces. La géométrie du systéme est ainsi divisée en «<BODY», définis par leur matériau et les surfaces
qui les délimitent. Par ailleurs, pour optimiser la simulation, il est nécessaire de définir des «modules» qui
sont un regroupement raisonnable de «BODY» ou de «sous-modules» dans lesquels la simulation est
indépendante des autres modules, ainsi qu'un volume de «fermeture » englobant 'ensemble de la
géométrie ol toute particule en sortant n’est plus simulée.

Dans PENELOPE, les fichiers matériaux, contenant les informations sur les différents milieux
nécessaires a la simulation MC (sections efficaces d’interactions, masse volumique, composition atomique,
etc.) sont créés a 'aide du programme « Material ». Ces informations sont déduites soit d'un ensemble de
données tabulées, soit de modeles analytiques.

iii. Le transport des particules dans PENELOPE

<> Algorithme du transport

L’algorithme utilisé dans PENELOPE pour simuler le transport des particules est résumé sur
I'organigramme présenté sur la Figure 2.4. Une particule, dite particule primaire, est générée a partir d'un
modele de source défini par l'utilisateur. On définit une « histoire » comme étant la simulation d’'une
particule primaire. Le code simule ensuite le transport, a travers la géométrie définie par l'utilisateur, en
échantillonnant de maniére stochastique la distance parcourue par la particule primaire jusqu'a sa
prochaine interaction avec la matiére. Cette interaction peut donner lieu a sa diffusion, son absorption ou
a la production de particules dites secondaires. Le choix de I'interaction de la particule avec la matiére est
réalisé connaissant la probabilité que celle-ci se produise: des échantillonnages permettent alors de
déterminer le type d’interaction se produisant ainsi que le résultat de celle-ci (angle de déviation, énergie
transmise a la particule secondaire, ...). L'implémentation de ces échantillonnages a 'aide des sections
efficaces et I'implémentation des mécanismes d’interaction rayonnement-matiere dans PENELOPE sont
détaillés par [Sempau et al., 2003], [Salvat et al., 2008] et [Salvat et al., 2009].

Le transport de la particule primaire est réalisé jusqu’a ce qu’elle soit totalement absorbée par le
milieu ou qu’elle sorte du volume de fermeture de la géométrie. Dans 'algorithme de transport, une
énergie cinétique minimale (appelée énergie d’absorption ou énergie de coupure) est définie pour laquelle
le transport de la particule n’est plus réalisé afin d’éviter de simuler des particules de faibles énergies
ayant peu d’'impact sur le résultat final. La particule est alors « tuée », son énergie est déposée localement
et la simulation reprend le transport des particules secondaires (elles sont transportées selon le méme
algorithme que les particules primaires). Puis, lorsque toutes les particules découlant d’une histoire ont
été transportées, une nouvelle histoire est générée en échantillonnant une nouvelle particule primaire a
partir de la source. La simulation prend fin selon un critére préalablement défini par I'utilisateur pouvant
étre une durée totale de simulation, un nombre maximum d’histoires ou encore une incertitude statistique
minimale a atteindre sur la grandeur calculée. L’inconvénient principal d'un calcul réalisé par la méthode
MC est le temps de simulation qui peut étre trés élevé dans certains cas pour atteindre une statistique
suffisante. Cependant, I'immense atout de la méthode MC est sa capacité a modéliser au plus pres de la
réalité de la physique du transport des particules dans des milieux complexes (dans la limite toutefois des
connaissances sur les sections efficaces d’interaction et des approximations liées au transport des
particules chargées afin d’accélérer la simulation).

On notera que ce modele de propagation utilisé dans les simulations MC suppose notamment que
les forces entre les particules du faisceau sont négligeables et que les particules sont considérées de
maniére corpusculaire. Le caractere ondulatoire des particules n’est en effet pas considéré, ce qui est
justifié dans le cas des faisceaux de haute énergie, pour lesquels les longueurs d’onde sont bien plus
petites que la distance séparant les atomes du milieu.
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Figure 2.4 : Organigramme du transport des particules dans PENELOPE.
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X Quantité d’intérét calculée

La quantité d’intérét généralement calculée en physique médicale est la dose absorbée (d) dans
un volume donné. Cette quantité est estimée par simulation MC en moyennant la dose d, déposée dans le
volume en question pour chaque histoire n simulée selon I'équation (2.3) ou N est le nombre total de
particules primaires simulées que I'on suppose trés grand ici. La « précision » du calcul MC est donnée par
I'incertitude statistique et se calcule a I'aide de I'écart-type o(<d>) donné par I'équation (2.4). La dose
calculée dans un volume par simulation MC n’est pas directement exprimée en Gy (J.kg') mais est
rapportée au nombre d’histoires et s’exprime en eV.g-Lhistoirel. On notera que pour diviser 'incertitude
statistique par un facteur p, il faut augmenter le nombre de particules primaires (N) d’un facteur p® Le
temps de simulation étant proportionnel au nombre d’histoires, on comprend que l'obtention d'une
« bonne incertitude » statistique nécessite du temps. D’apres le théoreme de la limite centrale (N—wo0),
I'intervalle [<d>+c(<d>)] contient la valeur exacte de la dose avec une probabilité de 68.3%, de méme
pour les intervalles [<d>*2c(<d>)] et [<d>*3c(<d>)] avec une probabilit¢é de 95.4% et 99.7%
respectivement.

n=1

1w
<d>==—-3>d )
NZ " (2.3

o(<d>)= (2.4

2~



X Parameétres de simulation pour PENELOPE

Dans le fichier d’entrée de la simulation (Figure 2.3) il est nécessaire de définir, pour chaque
matériau, la valeur de certains parametres de simulation qui vont avoir un impact direct sur la physique
des simulations [Sempau et al., 2003] [Salvat et al., 2008] :

- Eabs: énergie d’absorption pour chaque type de particule (photon, électron et positon)
correspondant a I'énergie cinétique minimale pour laquelle la particule continue d’étre
transportée dans la matiére,

- Wecc et Wer : seuil de perte d’énergie a partir duquel il faut considérer comme « dure »
I'interaction, respectivement pour les collisions inélastiques et pour I'émission de
rayonnement de freinage. Ces deux parametres définissent les limites entre les interactions
«dures » et « molles ». Plus la valeur est élevée plus la simulation est rapide mais peut
perdre en justesse.

- Cl: parameétre limitant la déflection angulaire moyenne 0 entre deux événements
considérés comme « durs », c'est-a-dire la déflection due a tous les événements « mous »
entre deux évenements « durs ». La valeur de C1 est telle que C1 =1 — <cos 6>. PENELOPE
accepte des valeurs comprises entre 0.0 (simulation entierement détaillée mais lente) et
0.2 (correspondant a un angle de déflection moyen de 37°).

- C2: fraction d’énergie moyenne que les particules peuvent perdre au maximum entre deux
événements « durs ». PENELOPE accepte des valeurs entre 0.0 (simulation entiérement
détaillée mais lente) et 0.2 (perte d’énergie maximum de 20%).

- DSmax: distances maximales entre deux évenements «durs». Ce parametre est
particulierement important pour les milieux de faible épaisseur, pour lesquels il doit étre
d’une valeur d’au moins un dixiéme de I'épaisseur.

iv. Optimisation du temps de calcul et de I'incertitude statistique

7

< Techniques de réduction de variance

Afin de diminuer l'incertitude statistique liée au calcul de la dose autour de la région d’intérét
sans avoir a augmenter la durée de simulation, il est possible d’avoir recours a différentes techniques dites
de « réduction de variance ». Dans le cadre de ce travail, nous avons utilisé les techniques d’interactions
forcées, de Roulette Russe et de Splitting. Dans I'algorithme PenEasy, I'activation de ces techniques de
réduction de variance est indiquée a I'aide du numéro de matériau dans lequel on souhaite que celui-ci
soit pris en compte.

L’interaction forcée consiste a avantager la probabilité des interactions qui nous intéressent (type
A) par rapport aux autres interactions (type B). En pratique, on remplace le libre parcours moyen réel
LPM(A) par un plus court LPMforcé(A). Pour échantillonner la distance D jusqu’a la prochaine interaction
on utilise la distribution exponentielle décroissante avec LPMforcé(A), ce qui est équivalent a augmenter
la probabilité d’interaction de type A par unité de longueur d’un facteur F=LPM(A)/LPMforcé(A) > 1. La
valeur de F pour chaque type d’interactions est fixée par l'utilisateur dans PENELOPE pour chaque type de
particule et chaque matériau présent dans la simulation. Afin de ne pas biaiser la simulation, il est
nécessaire de prendre en compte I'augmentation de la probabilité d’interactions de type A par rapport a
celles de type B. Le « poids statistique » WGHT des particules secondaires engendrées et 'énergie déposée
lors de l'interaction forcée sont modifiés en conséquence :

WGHT (des particules secondaires) = WGHT (des particules primaires) / F (2.5

Ainsi, bien que les interactions de type B diminuent avec l'utilisation des interactions forcées, les
«conséquences » (énergie déposée par exemple) engendrées par celles-ci seront compensées par un
« poids statistique » plus important que celles de type A.

Les techniques de Splitting et de Roulette Russe sont utilisées pour favoriser le flux des particules
de leur zone de création (la source) vers la zone d’intérét en « dupliquant » (cas du Splitting) celles se
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dirigeant vers la zone d’intérét ou en « éliminant » celles ayant peu de chance d’y parvenir (cas de la
Roulette Russe). Comme pour l'interaction forcée, pour ne pas biaiser la simulation, il est nécessaire de
modifier le « poids statistique » des particules. Lorsque la particule se dirige dans la « bonne direction »,
on peut appliquer le splitting. Dans ce cas, la particule est dupliquée en NSPLIT particules identiques mais
avec un poids WGHT/NSPLIT. Lorsque la particule s’éloigne de la « bonne direction » on peut appliquer la
Roulette Russe. Dans ce cas, la particule est tuée avec une probabilité PKILL, si la particule survit alors son
poids est augmenté d’'un facteur 1/PSURV avec PSURV = 1 - PKILL.

7

< Espace des phases

L’utilisation d’'un Espace des Phases consiste dans un premier temps a définir virtuellement un
plan dans la géométrie. Toutes les particules arrivant dans ce plan ainsi que leurs caractéristiques (type,
énergie, position, direction, etc.) sont enregistrées dans un fichier (PSF) sur le disque-dur de I'ordinateur.
Puis dans un deuxiéme temps, ce PSF est utilisé comme terme source des simulations en repartant du
plan; la simulation est ainsi découpée en deux zones. L’avantage de cette technique est de gagner du
temps lorsqu’on réalise plusieurs simulations en ne simulant qu'une seule fois la zone de la simulation qui
ne change pas. L'inconvénient réside dans le besoin de disposer d’espace disque conséquent (plusieurs
To).

KD

X Pseudo-parallélisation du code

Les programmes PenEasy, PENELOPE et les sous-programmes tels qu'ils sont fournis ne sont pas
concus pour effectuer les calculs « multi-processeurs». La parallélisation des différentes routines du
programme n’était pas l'objectif de ce travail de thése et demande des compétences trés spécifiques en
programmation. Il a cependant été possible de recourir a une astuce pour paralléliser la simulation MC.
L’idée est de lancer plusieurs fois et de maniere individuelle le méme programme PenEasy (avec la méme
modélisation de la source, la méme géométrie, les mémes techniques de réduction de variance, ...) sur
différents cceurs du cluster puis, une fois que toutes les simulations individuelles sont terminées, de
« combiner » 'ensemble des résultats pour en obtenir un seul ayant une meilleure statistique. Chacun des
programmes, que 'on nommera « Clone », peut ainsi se lancer sur une unité de calcul. Cependant, il
convient de modifier pour chaque « sous-calcul » la génération de la suite de nombres aléatoires. En effet,
les programmes de simulations MC utilisent un générateur de nombres pseudo-aléatoires, qui génére une
suite de nombres sans corrélation avec les précédents. Pour cela, un germe (seed en anglais) est fourni au
générateur de nombres. Afin que chaque sous-calcul soit indépendant, il faut donc fournir un germe
différent. Les germes, calculés a I'aide du code seedsMLCG [Badal et al., 2006], ont été choisis de maniére a
avoir un intervalle de 1.10!> nombres pseudo-aléatoires entre chaque Clone afin d’éviter tout risque de
retomber sur la méme séquence de nombres aléatoires ce qui engendrerait un biais dans la simulation.

Le programme PenEasy a été modifié de maniere a prendre en compte la création de ces
différents Clones. Pour cela, il a fallu séparer le fichier d’entrée .in en deux : une partie spécifique a chaque
Clone renseignant le germe a utiliser par le générateur de nombres pseudo-aléatoires ainsi que le numéro
du Clone et une partie commune a I'’ensemble des Clones comportant le reste des informations pour la
simulation. Il a également fallu distinguer le nom des fichiers de sorties *.out et *.dat pour chaque Clone.
Pour combiner I’ensemble des résultats de chaque Clone en un seul, un programme a été créé.

Apres que Ni histoires aient été simulées par le kéme Clone, produisant la valeur de la quantité
d’'intérét qx (ex: dose absorbée dans un volume donné, dans ce cas qx = <d> vu précédemment) avec
'écart-type o(qx). La valeur moyenne <q> et son écart-type o(<q>) sont obtenus en utilisant les relations
suivantes (2.6) :
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Dans I'hypothése ou I'on obtient sensiblement le méme nombre d’histoires simulées et la méme
incertitude sur la grandeur d’intérét q en un voxel, ce qui est le cas lorsque la durée de simulation de
chaque Clone est identique et que le nombre d’histoires est important, on peut écrire (2.7) et en déduire

2.9).

N .
Ny = K et o(q) =o(q) Ok, 2.7
<Q> “'—1
o(<q )"\/RG(QK) (2.9

Cela signifie que si 'on souhaite réduire I'incertitude statistique sur la grandeur d’intérét par 10
par exemple, il faut alors lancer 100 Clones ce qui est aussi équivalent a multiplier le temps de calcul pour
le Clone seul par 100. Autrement dit, le gain de temps est proportionnel au nombre de Clones. La pseudo-
parallélisation du code permet ainsi de profiter de la puissance de calcul d’'un cluster. Dans ce travail, 80
Clones ont été systématiquement utilisés pour simuler un total de 7.4x1010 histoires en moyenne.

d. Modélisation d’'un CyberKnife 800 UM/min et 1000 UM/min

i. Description de la téte d’irradiation du CyberKnife

L’appareil de radiothérapie stéréotaxique faisant I'objet du travail de these est le CyberKnife. La
société Accuray a fourni a I'IRSN les dessins industriels de la téte d’irradiation, renseignant sur les
dimensions, la position et la constitution de différents éléments (Figure 2.5). Un accord de confidentialité
avec la société Accuray a été signé pour la non-divulgation de ces informations.

Figure 2.5 : Photo de la téte d’irradiation (a gauche) et schéma technique d’ensemble de la téte
d’irradiation (a droite).

Le fonctionnement est le suivant :
- Le faisceau primaire d’électrons (1) vient frapper une cible (2) principalement constituée
de tungstene (numéro atomique Z élevé).

- Ces électrons de haute énergie, soumis au champ électrostatique des atomes de la cible,
sont ralentis et ainsi émettent un rayonnement de freinage (« Bremsstrahlung »). Les
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La particularité de cet appareil par rapport aux accélérateurs linéaires classiques est qu’il ne
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électrons qui n’ont pas interagi sont arrétés par un filtre en Aluminium situé derriere la

cible.

- Ily a émission de photons de haute énergie préférentiellement selon la direction incidente

des électrons primaires.

- Le collimateur primaire (3) arréte les photons qui ne vont pas vers la sortie de la téte
d’irradiation (vers le patient) et permet une premiére collimation conique du faisceau de

photons.

- En sortie du premier collimateur, le faisceau de photons traverse deux chambres

d’ionisation (4) et le miroir du laser sans étre affecté.

- Puis un second collimateur conique (5) va permettre de conformer le faisceau de photons
selon un diamétre (a une distance de 80.0 cm de la cible) de 60 mm a 5 mm, en fonction du

collimateur secondaire choisi.

posséde pas de filtre égalisateur.

ii.

Les tétes d’irradiation des CyberKnife 800 et 1000 UM /min ont été modélisées a 'aide du code
MC PENELOPE. L'implémentation de la géométrie finale de la téte d’irradiation du CyberKnife
800 UM/min, visualisée a l'aide du programme « Gview », est présentée sur la Figure 2.6, celle du
1000 UM/min est similaire. L’axe du faisceau est aligné sur I'axe Z et 'origine du repére coincide avec la
source. Une cuve a eau a également été modélisée par un cube d’eau de 50 cm de coté avec la surface a
78.5 cm de la cible pour I'’ensemble des simulations, a I'exception des simulations pour le calcul des OAR a
10 et 20 cm de profondeur pour lesquelles la surface est placée respectivement a 70.0 et 60.0 cm de la

cible.

Implémentations et optimisations

Figure 2.6 : Géométrie implémentée
dans PENELOPE pour la téte
d’irradiation du CyberKnife
800 UM/min équipé du collimateur
fixe de 60 mm (a gauche) et zoom sur
la cible (a droite).




Afin de réduire le temps de calcul tout en conservant la méme statistique, nous avons utilisé les
techniques de réduction de variance évoquées précédemment. L'interaction forcée a été appliquée aux
électrons interagissant dans la cible pour le rayonnement de freinage et pour l'ionisation des couches
atomiques. Elle a également été appliquée aux photons dans une partie de la cuve a eau pour la diffusion
Compton et pour l'effet photoélectrique et également dans le détecteur lorsque celui-ci est intégré a la
simulation.

Dans le code d’origine, 'application de la Roulette Russe se fait seulement par rapport au numéro
d’'un matériau. Le code PenEasy a donc été modifié afin d’appliquer cette technique aux particules sortant
d’un cone défini entre la cible et la cuve a eau (sommet défini par la cible, ouverture 1égerement plus large
que l'ouverture angulaire du collimateur primaire). Si la particule sort de ce coéne alors il y a une forte
probabilité que celle-ci n’atteigne pas la cuve a eau mais qu’elle soit absorbée par le collimateur primaire
par exemple. Or, nous souhaitons simuler le transport des particules pour avoir une bonne précision sur la
distribution de dose dans la cuve a eau et non dans les collimateurs, c’est pourquoi nous avons appliqué la
Roulette Russe a toutes les particules se retrouvant en dehors de ce cone.

Que ce soit pour l'ajustement du faisceau primaire d’électrons ou pour le calcul de grandeurs
physiques une fois le modeéle ajusté, il est nécessaire de réaliser différents calculs de dose au niveau de la
cuve a eau. Le transport des électrons étant colteux en temps de calcul, il n’est pas envisageable de
simuler a chaque fois le transport des particules au niveau de la téte d’irradiation. Nous avons donc opté
pour l'utilisation d’Espaces des Phases puisque le transport des particules a partir de la source jusqu’au
collimateur secondaire ne change pas pour un ajustement donné. On évite ainsi de recalculer inutilement
toutes les interactions avant 'Espace des Phases, c'est-a-dire ici dans la téte d’irradiation du CyberKnife.
Dans ce cas, la simulation du probléme concernant I'ajustement du faisceau primaire en champ large a été
divisée en deux parties :

- une premiere partie ou on effectue la simulation jusqu’a la sortie du collimateur secondaire
de 60 mm (champ le plus large),

- une deuxieme partie ou on reprend la simulation de la sortie du collimateur secondaire
(nouvelle source de la simulation = espace des phases enregistré dans la premiere partie)
jusqu’a la cuve a eau, avec les changements nécessaires aux calculs des grandeurs
recherchées.

Une fois le faisceau primaire ajusté en champ large, un nouvel Espace des Phases a été calculé en
le plagant avant le collimateur secondaire pour permettre par exemple le calcul (avec un seul Espace des
Phases) des facteurs d’ouverture du collimateur ou encore pour étudier et quantifier les effets impactant
la réponse des détecteurs selon la taille du champ. La technique du Splitting a été utilisée sur 'Espace des
Phases (paramétre ESPLIT).

Concernant les parameétres de simulation (C1, C2, Wcc, Wcr, Eabs, DSmax), ceux-ci doivent étre
choisis avec prudence afin de ne pas fausser la justesse des modéles physiques utilisés pour les
simulations, tout en conservant un temps de simulation raisonnable. Une étude de sensibilité a été réalisée
dans le but d’optimiser ces parameétres. Par exemple, I'influence des parametres C1 et C2 a été étudiée en
faisant varier leur valeur entre 0.0 et 0.2. Aucune différence n’a été observée a I’exception de la chambre
PinPoint PTW 31014 pour laquelle une valeur de 0.05 a été retenue. Les parameétres de simulation qui ont
été retenus sont résumés dans le Tableau 2.2.

Tableau 2.2 : Valeur des parametres de la simulation PENELOPE.

Partie de la géométrie C1&C2 Wecc Wer p}f(?ttz)is e]_Esz; DSmax

dans la modélisation () (keV) (keV) (keV) (keV) (cm)
Cible 0.2 512 10 10 512 8.103
Collimateurs 0.2 512 10 10 512 1.1020
Air ambiant 0.2 100 10 10 100 1.1020
Cuve a eau, fantome 0.2 100 10 10 100 1.1020
Détecteurs (sauf chambre PinPoint) 0.2 100 10 10 100 1.10-5

Chambre PinPoint 0.05 10 10 10 10 1.105
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iii. Ajustement du modele pour le CK800 et le CK1000

La modélisation d’un accélérateur n’est jamais tout-a-fait conforme a I'accélérateur réel car, d'une
part, les données du constructeur concernant la géométrie sont souvent incomplétes et, d’autre part, les
parametres du faisceau primaire d’électrons sont mal connus. Les constructeurs peuvent seulement
fournir un intervalle de valeurs concernant les paramétres physiques du faisceau. La méthodologie pour
modéliser un accélérateur médical linéaire consiste donc tout d’abord a modéliser de fagon précise les
différents éléments géométriques de 'accélérateur puis a ajuster les caractéristiques du faisceau primaire
d’électrons pour chaque installation. Le faisceau primaire des CyberKnife a été modélisé par un faisceau
mono-énergétique d’électrons, unidirectionnel vers la cible et ayant radialement une distribution
gaussienne. Ainsi les deux parameétres du modeéle a ajuster sont: I'énergie E et la largeur a mi-hauteur
FWHM de la distribution radiale gaussienne. Il existe actuellement deux méthodes pour ajuster le modele
du faisceau primaire des LINAC.

7

< Ajustement par comparaison des données dosimétriques de base (OAR, TPR,
PDD) mesurées et calculées

La premiére méthode (classique) qui est toujours utilisée pour modéliser les LINAC délivrant des
faisceaux de taille conventionnelle, consiste a comparer de maniére itérative les données dosimétriques
de bases mesurées dans une cuve a eau a celles calculées [Lin et al.,, 2001] [Ding, 2002] [Sheikh-Bagheri et
al,, 2002] [Verhaegen et al,, 2003] [Tzedakis et al., 2004] [Mesbabhi et al,, 2005]. Pour les accélérateurs
linéaires classiques équipés de cone égalisateur, il a été montré que les PDD sont relativement insensibles
a I'énergie moyenne du faisceau d’électrons primaire. En revanche, les cornes des OAR sont un bon
indicateur de l'énergie moyenne du faisceau [Lovelock et al., 1995]. Il a également été montré que la
largeur de la tache focale avait une influence sur les OAR au niveau des zones de pénombre [Pena et al,,
2004]. Comme indiqué précédemment, la particularité du CyberKnife est qu'il ne posséde pas de cone
égalisateur. Aussi, dans un premier temps, il a été nécessaire de réaliser une étude de sensibilité afin
d’étudier l'influence de I'énergie et de la largeur a mi-hauteur de la tache focale (FWHM) sur les OAR, les
PDD et les TPR. Ensuite, les données calculées pour différents parametres de la source ont été comparées
aux données expérimentales afin de déterminer le meilleur ajustement pour E et FWHM.

Ainsi, des profils (OARwmc), des rapports tissu-fantdmes (TPRuc) et des rendements en profondeur
(PDDwmc) ont été calculés afin d’appliquer cette méthode a la modélisation du CK800 et du CK1000. Afin de
s’affranchir des difficultés de mesure liées aux mini-faisceaux, 'ajustement a été réalisé a 'aide du plus
grand champ disponible sur le CyberKnife (60 mm). Concernant I'étude de sensibilité avec le CyberKnife
800 UM/min, nous avons fait varier I'énergie E de 6.5 a 7.5 MeV par pas de 0.5 MeV et la largeur a mi-
hauteur de la tiche focale (FWHM) de 1.8 a 2.6 mm par pas de 0.2 mm. Du fait de la symétrie de révolution
axiale de la téte des LINAC, un maillage cylindrique de voxels a été utilisé pour le calcul des OARw¢ (voxel =
volume défini par un maillage équivalent au « pixel » mais en 3 dimensions). La taille des voxels est un
compromis entre résolution spatiale et incertitude de calcul ; c’est pourquoi le rayon des voxels doit étre
choisi soigneusement : assez faible pour éviter un moyennage volumique de la dose conduisant a une
sous-estimation de celle-ci et assez large pour minimiser l'incertitude statistique. La configuration des
maillages dans PenEasy pour les OARwc a 15, 100 et 200 mm de profondeur et pour le PDD avec le
collimateur de 60 mm est résumée dans le Tableau 2.3. Pour les petites tailles de champ, la taille des
voxels a été réduite afin d’éviter I'effet moyennage volumique pour le voxel cylindrique central.



Tableau 2.3 : Configuration dans PenEasy des maillages cylindriques pour le calcul des OARucw et du
PDDwmcw-

Z (surface de

foin — Zmint (cm)  Zmadk (cm) NZbirf Rmax (cm)  NRbirf

(mm) I'eau) (cm)

60 7.00

20 7.00

15 7.00
0ARmc “15 mm” 12.5 79.9 80.1 1 78.5 3.95 70

10 3.95

7.5 3.95

5 2.80
PDDwmc 60 78.5 102.5 120 78.5 0.10 1

OARwmc “100 mm” 70.0

OARwc “200 mm” 60 79.9 80.1 1 60.0 7.00 70

Zmin, Zmax : coordonnées selon I'axe z du débdeda fin du maillage respectivement
2NZbin : nombre de mailles entre Zmin et Zmax

SRmax : rayon extérieur du maillage cylindrique

“NRbin : nombre de mailles entre 0 et Rmax

X Ajustement par comparaison des rapports d’ouverture du collimateur mesurés
et calculés

Il a été montré que l'ajustement, a l'aide de comparaisons mesure/calcul de profils, de
rendements et de TPR, n’était pas toujours suffisant pour les installations délivrant des mini-faisceaux du
fait de I'occlusion partielle de la source lorsque la taille de champ diminue [Scott et al., 2009]. Une
deuxiéme méthode d’ajustement de la largeur de source pour des LINAC délivrant des mini-faisceaux a
donc été adoptée par différents auteurs [Francescon et al.,, 2008] [Scott et al., 2009] [Francescon et al.,
2011] [Cranmer-Sargison et al., 2011] [Francescon et al., 2012] [Czarnecki et al., 2013]. Celle-ci est basée
sur la comparaison des rapports d’ouverture du collimateur ORg¢er mesurés par différents détecteurs
placés dans une cuve a eau, avec ceux calculés a I'aide des modélisations de ces mémes détecteurs. Ces
derniers sont notés ORwc,qet €t sont calculés selon (2.9).

fclin
OR _ DMC,det,Qdin
MC,det — D frg (29)
MC,det, Qg
\ frer foiin . L .
ol DMC,det,Qm et DME:,det,QC.m représentent la dose totale déposée dans le volume actif du

détecteur modélisé obtenue par simulation MC pour les champs fsr et fuin respectivement. On rappelle que
le champ fis- est obtenu a I'aide du collimateur de 60 mm pour le CyberKnife.

Une petite variation de la valeur de la FWHM entraine une variation de plusieurs pourcents de la
valeur d’ORwmcqet pour les plus petites tailles de champ [Francescon et al., 2008] [Scott et al., 2009]. Cette
méthode, proposée en 2008 par [Francescon et al.,, 2008], permet donc d’ajuster finement la FWHM pour
les petits champs. Elle nécessite de modéliser un certain nombre de détecteurs en connaissant
précisément leur géométrie (en particulier celle du volume actif) mais aussi la composition et la masse
volumique des différents matériaux constituant les détecteurs. Un accord de confidentialité avec les
industriels est donc nécessaire ce qui limite le nombre détecteurs modélisables. De plus, il a été montré
que certaines données, comme la masse volumique de I'époxy utilisé pour les diodes PTW par exemple, ne
sont pas connues précisément et peuvent donc parfois nécessiter un ajustement [Francescon et al.,, 2012].

L’ajustement du faisceau primaire d’électrons par cette méthode consiste alors a déterminer
I'unique valeur qui permet de minimiser I'écart-relatif Ymoder (2.10 entre le rapport d’ouverture du
collimateur expérimental et celui obtenu par simulations pour 'ensemble des tailles de champs et pour
I'ensemble des détecteurs modélisés (Figure 2.7). Le fait de réaliser cet ajustement pour un panel varié de
détecteurs permet de réduire le risque d’erreurs liées a la modélisation. On notera que les mesures d’ORget
sont des mesures brutes sans correction de la perturbation due au détecteur, a I'exception de la correction
de polarité pour la chambre PinPoint.
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Pour le CK800, les modélisations du micro-LiF, du diamant PTW 60003 et des diodes PTW 60016
et PTW 60017 ont été utilisées pour calculer les ORwmcder et I'écart-relatif Ymode entre le rapport
d’ouverture du collimateur expérimental et celui obtenu par simulations a été évalué pour les tailles de
champ inférieures ou égales a 20 mm. Concernant le CK1000, deux modélisations supplémentaires (diode
SN EDGE et chambre PTW 31014) ont été utilisées. Les détails sur la modélisation des détecteurs et le
calcul d’ORyg,¢et Sont donnés dans le chapitre 3.

= ORdet - ORMC,det
model
O RMC,det (2.1()

- — — 1
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Figure 2.7: Illustration du principe d’ajustement par comparaison des rapports d’ouverture du
collimateur mesurés par les détecteurs (ORqet) et des rapports d’ouverture du collimateur calculés par
simulation MC (ORwmcdet) en petits champs.

R Méthodologie utilisée dans ce travail pour I'ajustement

Ces deux méthodes complémentaires ont été utilisées simultanément dans ce travail afin d’ajuster
a la fois en champs larges et en petits champs les modélisations du CK800 et du CK1000. Dans un premier
temps, la méthode d’ajustement par comparaison des données dosimétriques de base mesurées et
calculées est utilisée en grand champ pour ajuster I'énergie E et la largeur FWHM du faisceau primaire
d’électrons. Puis dans un deuxiéme temps, la méthode par comparaison des rapports d’ouverture du
collimateur mesurés et calculés est utilisée afin de vérifier que I'ajustement en grand champ reste valable
pour les petits champs malgré la réduction du diameétre d’ouverture du collimateur. Si ce n’est pas le cas,
la largeur FWHM est réajustée finement a 'aide de cette derniére méthode pour les petites tailles de
champ seulement.



e. Détermination des données de base et des facteurs correctifs a
appliquer aux détecteurs

i. Définition du facteur d’ouverture du collimateur

On rappelle que le facteur d’ouverture du collimateur théorique Qéi'lii’;’fg:; est défini par

I’équation (2.11) et qu'il permet, pour un méme nombre d'unité moniteur, de déterminer la dose absorbée

foli . J e N . ,
dans I'eau chggm au point de référence dans la cuve a eau pour le champ fi, connaissant la dose absorbée

dans I'eau dans les conditions de référence (champ de référence spécifique a la machine frs).

felin — fmer felinfmsr
Din =plm [l (219

W.Qclin W.Qmesr Qclin-Qmsr

En pratique, Qéi'li;'fé‘:g peut étre déterminé, soit en le mesurant a 'aide de I'équation (2.12) qui

utilise le facteur correctif kéi:lﬁfo"fg du détecteur introduit par le nouveau formalisme [Alfonso et al.,
2008] :
felin

. M . .
chlmxfmsr - Qlin [kaclmvfmsr :ORde1 felinfmsr (2.12

Qclin-Qmsr M fmsr clin-Qmsr Jin-Qmsr
Qmsr

soit en le calculant directement a ’aide de simulations numériques :

felin felin / felin frrsr
foinfmes  — DWvQcIin - DMC:WvQcIin DMC:”'D"vQcIin - OF DMC:”'D"errs
Qclin.Qmsr D fmsr D fmer /D fsr MC.w D felin
W,Qmsr MC,W,Qmsr MC,mon,Qmgr MC,mon,Qclin
2.13
felin
— MCwW,Qqli
avec OF,, = ——=in
) D msr
MC,w,Qmer

OFmcw est le facteur d’ouverture du collimateur calculé dans I'’eau par la simulation MC. Celui-ci
est obtenu en faisant le rapport entre la dose calculée dans un volume « ponctuel » a une profondeur
donnée pour le champ fuin et la dose calculée dans un volume « ponctuel » a la méme profondeur avec le
champ de référence spécifique a la machine fus.

felin fsr A A i
DMC,mon,Q uin €t DMC’mn’Q ., sont les doses déposées dans la chambre moniteur par nombre
" . . , . f, foli
d’histoires simulées pour les champs fuin et fms respectivement. Le rapport DM’gﬁmn’Qm / Dan, nQui, PErmet

de prendre en compte I'influence des particules rétrodiffusées (a cause du changement de collimateur par
exemple) dans la chambre moniteur.

ii. Détermination du facteur d’ouverture du collimateur

Les facteurs d’ouverture du collimateur (OFmcw) ont été déterminés par simulation numérique
pour le CK800 et le CK1000. Le volume « ponctuel » utilisé pour le calcul des OFucw pour les deux modéles
est défini par les voxels centraux issus des OARwmc,w calculés a la profondeur de 15 mm (Tableau 2.3). Ces
voxels ont donc une épaisseur de 2 mm et un rayon de 1.00, 1.00, 1.00, 1.00, 1.00, 1.00, 0.56, 0.56, 0.56 et
0.40 mm pour les champs de 60, 50, 40, 30, 20, 15, 12.5, 10.0, 7.5 et 5 mm respectivement. Le parameétre
ESPLIT des espaces des phases est de 5 pour les champs de 60 a 10 mm et de 10 pour les champs de 7.5 et
5 mm. L’incertitude statistique o(OFmcw) de la méthode MC sur le calcul du facteur d’ouverture du
collimateur a été évaluée par propagation des incertitudes [GUM, 2008] :

2

) 2
G(O I:MC,W) - G( D’\;cgvnWchlin ) + G( D'\;rgs\rNQmsr )
OF D felin D fonsr

MC,w MCW.Qqlin MCW.Qnsr

(2.14)
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De plus, la sensibilité d’OFwucw par rapport aux deux parameétres d’ajustement du modéle de la
source a été étudiée :
- pour le CK800 : énergies E de 6.5 a 7.5 MeV par pas de 0.5 MeV et largeurs FWHM de 1.8,
2.2,2.4 et 2.6 mm,
- pour le CK1000 : énergies E de 6.5 a 7.5 MeV par pas de 0.5 MeV et largeurs FWHM de 2.2,
2.4 et2.6 mm.
En l'absence de références métrologiques, le facteur d’ouverture du collimateur déterminé par
simulation numérique est utilisé dans la suite du travail comme valeur de comparaison.

ili. Réponse des détecteurs et détermination des facteurs correctifs

La réponse du détecteur peut étre quantifiée par I'écart-relatif Yqec entre la mesure du rapport
d’ouverture du collimateur (ORget) et le facteur d’ouverture du collimateur calculé dans I'eau (OFmcw)
(2.19. L'incertitude sur celui-ci est donnée par I’équation (2.16).

OR,,-OF

Y - det MC,w

@ | "o (2.19

MC,w

6(OR) ) , [0(ORcu) |
OR OF (2.19

MC,w

(Yoo = (

det

En combinant I'équation (2.12) et (2.13), on trouve que le facteur correctif kQC"” T pour chaque

détecteur peut étre calculé ainsi :

fmsr
k(;dmfmsr - OI:MC,W DDMCmonQﬂsr
clin.Qmsr OR chlm (2'1D
det MC,mon,Qlin
fol 7 7
Lors de nos simulations numériques, la différence de dose DMCmonQ et DM%'pan ain déposée

(rapporté au nombre d’électrons du faisceau primaire) dans la chambre moniteur avec le changement du
collimateur secondaire était négligeable (différence inférieure a 0.15%). Le calcul dans la chambre
moniteur n’a donc pas été pris en compte dans ce travail et le facteur correctif kaz:::g”:H a été calculé selon

(2.18 tandis que l'incertitude sur sa valeur a été évaluée selon (2.19.

D& OF,
DM 11 ol e o L 019
DMC mon,Qclin ORdet Ydet + 1
felinfmer 2 2
(chlln Qms 7 — G(ORdet) + G(O MCW) (2 19
il OR. OFc.u '

3. RESULTATS ET DISCUSSION

Dans cette partie, les valeurs des incertitudes sur les grandeurs mesurées ou calculées sont
données, soit directement dans le texte, soit dans les tableaux. Les barres d’incertitude correspondantes
ne sont volontairement pas indiquées sur les graphes dans un souci de lisibilité.

Mesure des rapports d’ouverture du collimateur

Les mesures d’ORget qui avaient été réalisées préalablement dans le laboratoire sur le CK800
[Bassinet et al., 2013] sont rappelées dans le Tableau 2.4 et celles réalisées sur le CK1000 sont données
dans le Tableau 2.5, leur représentation graphique est donnée sur la Figure 2.8. Les valeurs présentées



correspondent a la moyenne des mesures. Une dispersion importante est observée entre les ORge: pour les
tailles de champ inférieures ou égales a 10 mm (environ 20% pour le champ de 5 mm) et par conséquent
I'estimation du facteur d’ouverture du collimateur n’est pas possible lorsque la mesure de celui-ci par les
détecteurs n’est pas corrigée. Un bon accord entre les détecteurs et les dosimetres est observé pour les
tailles de champ supérieures ou égales a 20 mm (dispersion inférieure a 0.8 %).

Pour chacune des deux installations, les ORg4et mesurés par les diodes PTW (60016 et 60017) et SN
EDGE sont proches. IIs sont par ailleurs supérieurs de plusieurs pourcents a ceux obtenus avec les autres
détecteurs, ceci pour les champs de taille inférieure ou égale a 10 mm. Les ORgec obtenus avec les diodes
blindées PTW 60016 et SN EDGE sont trés proches (écart inférieur a 0.8%). Les valeurs mesurées avec la
diode non blindée PTW 60017 sont légérement inférieures a celles obtenues avec les diodes blindées
(PTW 60016 et SN EDGE), en accord avec les résultats observés par [Francescon et al., 2012]. La
différence de comportement entre les diodes blindées et la diode non blindée PTW 60017 peut
s’expliquer, d’'une part, pour la diode non-blindée par la contribution significative du rayonnement diffusé
pour les grandes tailles de champ [Sauer et al.,, 2007] et, d’autre part, pour les diodes blindées par la
contribution significative, dans le volume sensible, du rayonnement rétrodiffusé par le blindage [Scott et
al,, 2008]. Les valeurs d’ORgqec obtenues avec la diode SFD sont globalement inférieures de 2 a 3 % par
rapport a celles des autres diodes. Concernant la chambre PinPoint 31014, pour les trois plus petites
tailles de champ, les ORg4er mesurés avec la chambre sont systématiquement inférieurs de plusieurs
pourcents a ceux mesurés avec tous les autres détecteurs actifs et dosimetres passifs. Pour le diamant
PTW 60003, hormis pour le champ de 5 mm, un bon accord est observé avec les valeurs d’'ORget mesurées
avec les films radiochromiques (écart inférieur a 1%). Les dosimeétres passifs (films EBT3 et micro-LiF)
présentent un bon accord entre eux pour I'ensemble des tailles de champ (écart inférieur a 2%), sauf pour
le champ de 5 mm sur le CK1000 ou I'écart est de 'ordre de 2.9%.

Les valeurs mesurées par les diodes PTW (60017 et 60016) et SN EDGE ainsi que par le diamant
PTW 60003 sont proches sur les deux installations pour 'ensemble des tailles de champ (écart inférieur a
1.1%) alors que une valeur plus faible est mesurée par les films radiochromiques et les micro-LiF sur le
CK1000 pour le champ de 5 mm (écart de 3.0% et de 2.2% respectivement). Concernant la chambre
PinPoint PTW 31014, les valeurs d’ORqe: Obtenues avec une polarité de +400 V et une polarité de —400 V
sur le CK1000 sont présentées dans le Tableau 2.6. On peut remarquer que 'effet de polarité est présent
uniquement pour les champs de 5 et 7.5 mm, de l'ordre de 4.7% et 1.4% respectivement, ce qui est en
accord avec les résultats obtenus par [Francescon et al, 2008] sur un CyberKnife fonctionnant a
600 UM /min. Pour la chambre PinPoint, les mesures sur le CK800 ayant été faites avec une seule polarité
(+400 V), il faut comparer uniquement les mesures obtenues avec la méme polarité sur le CK1000 : dans
ces conditions, une valeur plus importante est mesurée avec la chambre PinPoint PTW 31014 sur le
CK1000.

Les ORgec obtenus avec la diode IBA SFD sont en bon accord avec ceux mesurés par [Dieterich et
al,, 2011b] sur un CyberKnife opérant a 800 UM/min. Pour la diode PTW 60016, les ORge: Sont également
en bon accord avec ceux mesurés par [Wilcox et al., 2007] a I'aide de la diode PTW60008 (ancien modele
de la diode PTW 60016) sur un CyberKnife (version non précisée par les auteurs) équipé des collimateurs
fixes avec une différence de 1% pour le champ de 5 mm et une différence inférieure a 0.5% pour les autres
tailles de champs. Un écart important est obtenu entre les mesures réalisées par [Wilcox et al., 2007] a
I'aide de films EBT et les mesures présentées ici: jusqu’a 4.4% pour le champ de 10 mm avec les films
EBT2 sur le CK800 et jusqu’a 5.7% pour le champ de 5 mm avec les films EBT3 sur le CK1000. Cependant
un bon accord est trouvé pour le CK1000 avec les mesures d’ORg. réalisées par [Pantelis et al., 2010] avec
des films radiochromiques EBT pour un systeme CyberKnife (version non précisée par les auteurs) avec
les collimateurs fixes de 10, 7.5 et 5 mm. Concernant les ORg4er mesurés avec les micro-LiF pour les champs
de 5 et 7.5 mm du CK800 et du CK1000, un désaccord de ~2% est observé par rapport aux mesures
réalisées par [Pantelis et al.,, 2010], allant méme jusqu’a 4% pour le champ de 5 mm du CK800.
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Tableau 2.4 : Valeurs des ORget mesurés sur le CK800. Incertitudes relatives (a 10) sur ORger indiquées
dans la derniére ligne du tableau.

Taille de Chambre Chambre
champ diode diode diode diode micro- . . diamant films TLD
(mm) Lion PinPoint
PTW PTW SN PTW PTW PTW micro-
60017 60016 EDGE IBA SFD 31018 31(8)14 60003 EBT2 LiF
20 0.964 0.969 0.968 0.950 - 0.952 0.959 0.965 0.959
10 0.892 0.906 0.902 0.867 - 0.842 0.869 0.863 0.879
7.5 0.851 0.865 0.861 0.824 - 0.783 0.817 0.818 0.827
5 0.717 0.718 0.724 0.700 - 0.611 0.630 0.682 0.696
(0.2%) (0.2%) (0.3%) (0.4%) - (0.1%) (0.1%) (0.9%) (0.75%)

(*) : une seule polarité (+400 V)

Tableau 2.5 : Valeurs des ORget mesurés sur le CK1000. Incertitudes relatives (a 1c6) sur ORge: indiquées
dans la derniére ligne du tableau.

Taille de chambre hamb
champ diode diode diode diode micro- S AMOTe 4o mant films TLD
: PinPoint
(mm) Lion
PTW PTW SN PTW PTW PTW micro-
60017 60016 EDGE IBA SED 31018 31(8)14 60003 EBT3 LiF
50 0.995 0.996 0.997 - 0.998 0.998 0.990 1.004 0.999
40 0.989 0.992 0.991 - 0.993 0.992 0.986 0.993 0.986
30 0.982 0.985 0.985 - 0.986 0.985 0.977 0.990 0.982
20 0.968 0.974 0.973 - 0.972 0.965 0.961 0.961 0.966
15 0.948 0.957 0.956 - 0.948 0.938 0.935 0.928 0.940
12.5 0.927 0.939 0.938 - 0.923 0.908 0911 0.902 0911
10 0.893 0.908 0.905 - 0.880 0.859 0.869 0.864 0.876
7.5 0.850 0.866 0.861 - 0.826 0.795 0.813 0.808 0.823
5 0.714 0.717 0.716 - 0.640 0.609 0.631 0.662 0.681
(0.2%) (0.2%) (0.3%) - (0.1%) (0.1%) (0.1%) (1.0%)  (0.75%)

(*) : moyenne des deux polarités (+/- 400 V)

Tableau 2.6 : Effet de la polarité sur la valeur d’ORget avec la chambre PinPoint PTW 31014 sur le CK1000.

Taille de champ (mm) 50 40 30 20 15 12.5 10 7.5 5

+400V 0996 0.990 0.984 0964 0937 0909 0.862 0801 0.623

-400V 1.000 0993 0987 0967 0939 0908 0.859 0.790 0.595
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Figure 2.8 : Représentation graphique des ORge: pour le CK800 (a gauche) et le CK1000 (a droite).



b. Modélisation du CK800 et du CK1000 : étude de I'influence des
parametres et ajustement du faisceau primaire d’électrons

i. Etude de I'influence des parametres et ajustement du faisceau primaire
d’électrons pour le CK800

23 Etude de sensibilité

Les OARwmc calculés a une profondeur de 15 mm pour une énergie E = 7.0 MeV et pour une
distribution radiale gaussienne avec une FWHM = 1.8, 2.2 et 2.6 mm sont comparés sur la Figure 2.9 avec
ceux mesurés a l'aide de la diode PTW 60017. On peut noter que 'OAR est sensible a la valeur de la
FWHM, en particulier au niveau de I’épaulement du profil. Ainsi, pour une FWHM de 1.8 mm, I'OARwc est
au-dessus de 'OARget, en particulier au niveau de la zone du profil correspondant a la distance entre 1.5 et
3.0 cm de l'axe central, alors que pour une FWHM de 2.6 mm I'OARwc se situe en dessous d’OARget.
L’influence de I'énergie sur les OAR, dans l'intervalle de 6.5 a 7.5 MeV, est illustrée sur la Figure 2.10 et on
observe que la modification de I'énergie n’induit pas de changement sur les OAR. Il s’avére donc que les
OARyc calculés peuvent étre utilisés pour ajuster la valeur de la FWHM, indépendamment de celle de
I'énergie. Pour une FWHM de 2.2 mm, le calcul et la mesure sont en excellent accord.

Les valeurs des TPR mesurés et calculés pour quatre FWHM (1.8, 2.2, 2.4 et 2.6 mm) et trois
énergies (6.5, 7.0 et 7.5 MeV) sont présentées dans le Tableau 2.7. On peut voir que le TPR n’est pas
sensible a la modification de la FWHM dans l'intervalle de valeur étudié ce qui avait également été observé
par [Francescon et al., 2008]. En revanche, une variation de 0.5 MeV de I'énergie entralne une variation
significative du TPRuc, celle-ci augmentant lorsque la profondeur augmente (de l'ordre de 3% pour le
TPR(20,1.5)). Il s’avere donc que les TPRuc calculés peuvent étre utilisés pour ajuster la valeur de
I'énergie, indépendamment de celle de la FWHM. Les TPRuc calculés pour E = 7.0 MeV (FWHM = 2.2 mm)
sont en bon accord avec ceux mesurés avec la diode PTW 60017 (écart inférieur a 0.5% et 1.0% avec
TPR4et(10,1.5) et TPR4et(20,1.5) respectivement).
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Figure 2.9 : Comparaison des OAR mesurés et calculés pour trois valeurs de FWHM obtenus avec le champ
de 60 mm a une profondeur de 1.5 cm pour le CK800.
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Figure 2.10 : Comparaison des OAR mesurés et calculés pour trois valeurs de E avec le champ de 60 mm a
une profondeur de 1.5 cm pour le CK800.

Tableau 2.7 : Valeurs des TPR mesurés avec la diode PTW 60017 et calculés avec quatre FWHM et trois
énergies différentes obtenues avec le champ de 60 mm. Les valeurs correspondant au modele ajusté sont
indiquées en gras et I'écart-relatif a la mesure est noté entre parentheses.

FWHM (mm) 2.2 18 22 24 26
mesures
E (MeV) 65 70 75 7.0
0716 0725 0739 0726 0725 0725 0724
TPR(10,1.5) (<07) (+0.6) (+2.5)  (+07) (+0.6) (+0.6) (+0.4) 0.721
IPREZO.LS) 0447 0458 0475 0461 0458 0457 0458 0454

(-1.5) (+0.9) (+4.6) (+1.5) (+0.9) (+0.7) (+0.9)

7

< Ajustement du faisceau primaire d’électrons

A partir de I'étude de sensibilité réalisée, la méthode d’ajustement basée sur la comparaison des
profils et des TPR mesurés et calculés nous a donc permis de déterminer les parametres suivants pour la
modélisation du faisceau d’électrons primaire du CK800 du COL : E = 7.0 MeV - FWHM = 2.2 mm.

La méthode d’ajustement basée sur la comparaison des rapports d’ouverture du collimateur
mesurés et calculés a ensuite été utilisée pour éventuellement réajuster la valeur de FWHM pour les plus
petites tailles de champs. Les écart-relatifs Ymoder Obtenus pour E = 7.0 MeV et FHWM = 2.2 mm sont
présentés dans le Tableau 2.8. IlIs sont respectivement inférieurs a 0.6%, 0.7%, 0.3% et 0.8% pour les
diodes PTW 60017 et PTW 60016, le diamant PTW 60003 et les micro-LiF pour '’ensemble des champs
étudiés. Ce trés bon accord montre que l'ajustement du faisceau primaire d’électrons obtenu par
comparaison des OAR et des TPR mesurés et calculés en champ large est également correct pour les
petites tailles de champ.



Tableau 2.8 : Valeurs des écart-relatifs Ymodel(%) pour les 4 détecteurs modélisés avec le CK800.

Taille de champs (mm)

g Détecteur
> & 20 10 7.5 5
|
= ~ PTW 60017 0.0 +0.2 +0.4 -0.6
i = PTW 60016 +0.2 -0.7 -0.5 0.0
2 PTW 60003 -03 0.0 0.1 0.0
micro-LiF -0.3 0.3 -0.5 -0.8

La Figure 2.11 présente le PDDyc calculé avec le modéle ajusté et le PDDger mesuré avec la diode
PTW 60017, on observe un bon accord entre la mesure et le calcul, a I'exception du premier point de
mesure a la surface (z = 0 cm) du fait que la téte du détecteur est partiellement hors de 'eau.

La Figure 2.12 présente les OARumc et OARge: pour les champs de 20, 10, 7.5 et 5 mm : on observe
que la pénombre des OARwc est plus large que celle mesurée avec la diode PTW 60017. Pour les mini-
faisceaux, une comparaison directe entre les OARwmc calculés dans l'eau et I'OARgqer mesuré est
problématique car les matériaux constituant le détecteur peuvent influencer la mesure du fait qu'’ils ne
sont pas équivalent a 'eau (rétrodiffusion dans le volume actif des électrons primaires et secondaires
provenant des parties métalliques de 'encapsulation, sur-réponse due aux photons diffusés basse énergie,
etc.). Cependant, ce type de comparaison est utile pour vérifier grossiérement la modélisation des autres
collimateurs (ouverture angulaire). On peut noter que le méme probleme se produit au niveau de la
pénombre pour le champ de 60 mm du fait du manque d’équilibre électronique en bordure de champ et de
la non-équivalence-eau du détecteur diode. Il est bon de préciser que la zone réellement utilisable a
I'ajustement par comparaison des OAR en champ de 60 mm se situe autour de I'axe central jusqu’a
~2.7 cm.
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Figure 2.11 : Comparaison du PDD mesuré avec la diode PTW 60017 et calculé avec le champ de 60 mm
pour le CK800.
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Figure 2.12 : Comparaison entre les OAR mesurés avec la diode PTW 60017 et ceux calculés dans I'eau
pour les champs de 20, 10, 7.5 et 5 mm a une profondeur z = 1.5 cm pour le CK800.

ii. Ajustement du faisceau primaire d’électrons pour le CK1000

L’ajustement du CK1000 a été réalisé apres celui du CK800, ce qui a permis de réinvestir
I'expérience acquise sur 'ajustement des parametres de la source. Les TPR mesurés et calculés pour E =
6.5,7.0 et 7.5 MeV sont présentés dans le Tableau 2.9. On obtient un tres bon accord (différence inférieure
a 0.6%) entre les TPRget(10,1.5) et TPReet(20,1.5) mesurés a 'aide de la chambre PinPoint PTW 31014 et
ceux calculés pour une énergie E = 7.0 MeV.

Tableau 2.9 : Valeurs des TPR mesurés avec la chambre PinPoint PTW 31014 et calculés avec deux FWHM
et trois énergies différentes pour le champ de 60 mm. L’écart-relatif a la mesure est noté entre
parentheses.

FWHM (mm) 2.2 2.2 2.4
mesures
E (MeV) 6.5 7.0 7.5 7.0
0.729 0742  0.752 0742  0.743
TPR(10,1.5) (-1.9)  (-02) (+1.2) (-0.2)  (-0.6) 0.743
0.464 0476 0488 0476  0.476
TPR(20,1.5) (-2.5) (0.0)  (+2.5) (00)  (-0.1) 0476

Les OARwm¢ calculés a une profondeur de 15 mm pour une énergie E =7.0 MeV et pour une
distribution radiale gaussienne avec FWHM = 2.2, 2.4 et 2.8 mm sont comparés sur la Figure 2.13 avec
ceux mesurés a l'aide de la diode PTW 60017, de la chambre PinPoint PTW 31014 et des films
radiochromiques EBT3. Un tres bon accord est trouvé, entre le profil calculé et les trois profils mesurés,
pour une FWHM de 2.4 mm sur la zone d’ajustement « utilisable » (distance par rapport a I'axe comprise
entre 0 et ~2.5 cm). Au niveau de la pénombre (Figure 2.14), on observe des différences entre les 3 types



de détecteurs (diode PTW 60017, chambre PinPoint PTW 31014 et films EBT3). La diode PTW 60017
produit la pénombre la moins large alors que la chambre PinPoint PTW 31014 produit celle la plus large.
La pénombre mesurée a I'aide des films EBT3 (bonne équivalence tissu) se situe entre les deux et est en
bon accord avec la pénombre obtenue par calcul pour une FWHM égale a 2.4 mm. Ainsi, la méthode
d’ajustement basée sur la comparaison des profils et des TPR mesurés et calculés nous a donc permis de
déterminer les paramétres suivants pour la modélisation du faisceau d’électrons primaire du CK1000 : E =
7.0 MeV - FWHM = 2.4 mm. La Figure 2.15 présente le PDDu calculé avec le modéle du CK1000 ajusté en
champ large et le PDDge: mesuré avec la diode PTW 60017. On observe un bon accord entre la mesure et le
calcul, a I'exception du premier point de mesure a la surface (z = 0 cm) pour la méme raison que celle
évoquée pour le CK800.

Comme pour le CK800, la méthode d’ajustement basée sur la comparaison des rapports
d’ouverture du collimateur mesurés et calculés a ensuite été utilisée pour éventuellement réajuster la
valeur de FWHM pour les plus petites tailles de champs. Les écart-relatifs Ymodel 0btenus pour E = 7.0 MeV
et FHWM = 2.4 mm sont présentés dans le Tableau 2.10. Pour la plus petite taille de champ, un écart
important est observé entre les rapports d’ouverture de collimateur calculés et ceux mesurés avec la
diode PTW 60016, la diode SN EDGE, la chambre PinPoint PTW 31014, le diamant PTW 60003 et les
micro-LiF : Ymodel = +1.7%, +3.6%, +4.0%, +3.2% et +1.5% respectivement pour le champ de 5 mm pour
une FWHM = 2.4 mm (I'incertitude sur Ymodel 2 16 est respectivement de 0.5%, 0.8%, 0.3%, 0.3% et 0.6%).
En revanche pour une FWHM = 2.2 mm (Tableau 2.10), un bon accord est observé pour 'ensemble des
détecteurs et des tailles de champ: en particulier Ymode = —0.1%, —0.2%, +1.5%, +0.4% et —0.6%
respectivement pour la diode PTW 60016, la diode SN EDGE, la chambre PTW 31014, le diamant PTW
60003 et les micro-LiF pour le champ de 5 mm. On observe donc que I'ajustement réalisé en grand champ
avec une FWHM de 2.4 mm ne convient plus quand la taille de champ diminue fortement. Au final, le
faisceau primaire du CK1000 a été modélisé par une source mono-énergétique de 7.0 MeV avec une
largeur FWHM de la distribution radiale gaussienne dépendante de la taille du champ fui,: FWHM =
2.4 mm pour les tailles de champs supérieures a 20 mm et FWHM = 2.2 mm pour les tailles de
champs inférieures ou égale a 20 mm.
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Figure 2.13 : Comparaison entre les OAR mesurés et calculés pour trois valeurs de FWHM obtenus avec le
champ de 60 mm pour le CK1000.
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Figure 2.14 : Zoom sur la pénombre de la Figure 2.13.
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Figure 2.15 : Comparaison du PDD mesuré et calculé avec le champ de 60 mm pour le CK1000.



Tableau 2.10 : Valeurs des écart-relatifs Ymodel(%) pour une énergie E de 7.0 MeV et pour FWHM = 2.2 et
2.4 mm pour le CK1000.

Taille de champ (mm)

Détecteur
20 15 12.5 10 7.5 5
g PTW 60017 +0.5 +0.6 0.0 +0.2 -1.0 -0.7
3 (\E, PTW 60016 +0.6 +0.7 +0.9 +0.9 -0.1 -0.1
X SN EDGE -0.2 -0.7 -0.5 0.0 +0.4 -0.2
NS PTW 31014 -0.3 +0.3 +0.6 +0.5 +1.1 +1.5
Ll,IJ = PTW 60003 -0.6 -0.5 -0.3 -0.1 0.0 +0.4
E micro-LiF -0.1 -0.1 -0.3 +0.1 -0.4 -0.6
£ PTW 60017 +0.7 -0.1 +0.3 +0.4 -0.8 -0.3
5 & PTW 60016 -0.1 -0.6 -0.3 -0.5 -0.2 +1.7
E N SN EDGE +0.9 +0.1 +1.0 +2.5 +2.1 +3.6
'I\I' % PTW 31014 +0.1 +0.6 +0.3 +1.1 +1.8 +4.0
= § PTW 60003 -0.7 -0.3 +0.1 +0.5 +0.4 +3.2
- micro-LiF +0.2 +0.0 +0.0 +0.2 +0.2 +1.5

Les OARg4et mesurés a l'aide des diodes PTW 60017 et SN EDGE, de la chambre PinPoint
PTW31014 et des films EBT3 sont comparés pour les champs de 5, 7.5 et 10 mm sur la Figure 2.16 aux
OARw¢ calculés dans I'eau pour E = 7.0 MeV - FWHM = 2.2 mm. Pour les deux diodes un seul profil a été
représenté car les deux profils se superposaient exactement. Comparé a 'OARwmc, on s’aperc¢oit que les
profils les plus justes sont obtenus a l'aide des films radiochromiques, tandis que la chambre PinPoint
PTW 31014 ne produit pas un profil assez prononcé (elle sous-estime dans le champ et surestime hors du
champ) et que les diodes produisent un profil plus prononcé qu’il ne I'est réellement dans 'eau (elles
sous-estiment hors du champ). Le déséquilibre électronique latéral étant tres important, ces différences
pourraient s’expliquer par la non-équivalence-eau de ces détecteurs. Il semble qu'un matériau de forte
masse volumique (2.33 g.cm3 pour le silicium) conduise a une pénombre plus marquée et a I'inverse un
matériau de faible masse volumique (0.0012 g.cm-3 pour l'air) semble conduire a une pénombre moins
marquée. Les pénombres obtenues a 'aide des films EBT3 sont en tres bon accord avec celles obtenues
par calcul. Ceci est cohérent avec la quasi-équivalence-eau des films radiochromiques.

1.0 { SV i S —— [ it i [ i R ;
O i i © OARMC (E=7.0MEV - FWHM=2.2mm) ‘
—— OAR diode (EDGE ou PTW 60017)

—— OAR Pinpoint PTW 31014

\ Nl : —— OAR films EBT3 1
0.8 - i E > i : ‘ _____.i

0.6 -

OAR

! distance (cm) o o 0
0.0 T T { T T t T T } T T t T T t T - {
0.00 0.15 0.30 0.45 0.60 0.75 0.90
Figure 2.16 : Comparaison entre les OAR calculés dans I'’eau et ceux mesurés sur le CK1000 avec les diodes
SN EDGE et PTW 60017, la chambre PinPoint PTW 31014 et les films EBT3 pour les champs de 10, 7.5 et
5mm (SDD=80cm -2z = 1.5 cm).
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c. Détermination des facteurs d’ouverture du collimateur pour le
CK800 et le CK1000

Les valeurs des facteurs d’ouverture du collimateur (OFmcw) et de leurs incertitudes associées
obtenues par la simulation MC pour le CK800 sont données dans le Tableau 2.11 pour les 3 énergies E et
les 4 largeurs FWHM différentes. Les valeurs correspondant au modele ajusté pour le CK800 (E = 7.0 MeV
- FWHM = 2.2 mm) sont indiquées en gras dans le tableau. Les valeurs des OFucw et de leurs incertitudes
associées obtenues pour le CK1000 pour les trois FWHM (2.2, 2.4 et 2.6 mm) sont présentées dans le
Tableau 2.12.

A l'exception du champ de 5 et 7.5 mm entre 7.0 et 7.5 MeV, on peut voir que la variation de la
valeur d’OFucw entre 6.5 et 7.0 MeV est de 0.4% pour le champ de 5 mm, et de moins de 0.3% pour les
autres tailles de champ sur la gamme d’énergie étudiée. Compte-tenu de l'incertitude statistique, la valeur
d’OFmc,w est globalement insensible a I'énergie du faisceau primaire.

Pour le CK800, la variation de la valeur d’'OFycw entre FWHM = 1.8 mm et 2.6 mm est d’environ
3.5%, 1.6% et 0.4% pour les champs de 5, 7.5 et 10 mm respectivement tandis que pour le CK1000 une
variation de 0.4 mm pour la FWHM entralne une différence d’environ 3% sur la valeur d’OFwmc,w pour le
champ de 5 mm. Pour le CK1000 et pour les champs au-dessus de 5 mm, il n’y a pas de différence sur la
valeur d'OFycw entre FWHM = 2.2 mm et FWHM = 2.4 mm. La valeur d’OFucw est donc trés sensible a la
FWHM pour la plus petite taille de champ uniquement; celle-ci diminue lorsque la FWHM de la
distribution radiale gaussienne augmente.

Tableau 2.11 : OFwmcw calculé dans un voxel quasi-ponctuel pour les champs de 5, 7.5, 10 et 20 mm pour
différentes valeurs de E et FWHM pour le CK800. Les valeurs correspondant au modéle ajusté (E = 7.0
MeV - FWHM = 2.2mm) sont indiquées en gras.

Taillede  FWHM (mm) 2.2 1.8 2.2 2.4 2.6 1o
champ (%)
(mm) E (MeV) 6.5 7.0 7.5 7.0 0

20 0963 0960 0.963 0962 0960 0963 0961 0.3
10 0.867 0.865 0.864 0.868 0.865 0.867 0.864 0.4
7.5 0.824 0.822 0.810 0.816 0.822 0.820 0.809 0.4
5 0.679 0.682 0.668 0.694 0.682 0.671 0.670 0.5

Tableau 2.12 : OFucw calculé dans un voxel quasi-ponctuel pour les champs de 5, 7.5, 10, 12.5, 15, 20, 30,
40 et 50 mm pour E = 7.0 MeV, FWHM = 2.2, 2.4 et 2.6 pour le CK1000. Les valeurs correspondant au
modéle ajusté sont indiquées en gras.

OFmcw

Taille de écart entre

champ (mm) FWHM FWHM FWHM FWHM = 2.2 mm 1o (%)
22mm 24 mm 2.6 mm et 2.4 mm (%)

50 0.998 0.998 0.997 0.0 0.3
40 0989 0.991 0.993 0.2 0.3
30 0.985 0.983 0.984 0.2 0.3
20 0966 0962 0971 0.5 0.3
15 0936 0937 0.935 0.1 0.3
12.5 0910 0909 0.910 0.2 0.4
10 0.865 0.866 0.862 0.1 0.4
7.5 0.811 0.808 0.811 0.5 0.4

5 0.667 0.654 0.648 1.9 0.5




d. Réponse des détecteurs

Les écart-relatifs Yqec entre la mesure des ORger avec les différents détecteurs et le facteur
d’ouverture du collimateur dans I'eau (OFmcw) sont présentés respectivement pour le CK800 et pour le
CK1000 sur la Figure 2.17 et la Figure 2.18 pour les champs de taille inférieure ou égale a 20 mm. Les
valeurs de Yger obtenues pour le CK1000 pour les tailles de champ supérieures ou égales a 20 mm sont
présentées sur la Figure 2.19. Une variation importante de Yq.: est observée, en particulier pour le champ
de 5 mm avec des valeurs allant de —=10.3% a +6.3% pour le CK800 et de —=8.7% a +7.5% pour le CK1000.
Pour le champ de 20 mm, un accord meilleur que 1% est observé entre OFucw et ORge: pour I'ensemble des
détecteurs. Pour ce champ et les champs au-dessus, la détermination du facteur d’ouverture du

collimateur n’est pas un probléme (du moins pas un probleme lié aux mini-faisceaux) et ne nécessite pas
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alors que pour les champs en-dessous de 20 mm, la mesure
est perturbée pour la majorité des détecteurs.

Le comportement des détecteurs actifs est comparable entre le CKB00 et le CK1000 mais les
valeurs des écarts different, en particulier pour les champs de 7.5 et 5 mm. Pour les champs inférieurs a
20 mm, le comportement des diodes PTW 60016, PTW 60017 et SN EDGE est similaire sur les deux
installations. La sur-réponse de ces diodes augmente lorsque la taille de champ diminue et cette sur-
réponse est légérement plus prononcée avec le CK1000 : pour le champ de 5 mm elle est d’environ +6%
avec le CK800 et +7.5% avec le CK1000. La diode IBA SFD a seulement été utilisée avec le CK800 et elle
présente un accord entre ORger et OFucw meilleur que 1%, excepté pour le champ de 5 mm pour lequel la
diode sur-répond de 2.9%. Cette sur-réponse pour la mesure du rapport d’ouverture collimateur en petits
champs par les diodes a été observée par de nombreux auteurs sur différentes types d’installation
délivrant des mini-faisceaux, soit en comparant a la simulation MC [Francescon et al., 2008] [Scott et al.,
2008] [Scott et al,, 2009] [Francescon et al., 2011] [Francescon et al, 2012] [Czarnecki et al., 2013]
[Charles et al.,, 2013] [Benmakhlouf et al., 2014], soit en comparant a d’autres dosimetres [Sauer et al.,
2007] [Pantelis at al.,, 2012] [Ralston et al.,, 2012].

Pour la chambre micro-Lion PTW 31018, on observe une sous-réponse de 4.1% pour le champ de
5 mm et une légére sur-réponse (<2%) pour les champs plus grands délivrés par le CK1000. [Francescon
et al, 2011] [Underwood et al., 2013a] [Benmaklouf et al., 2014] ont également observé ce comportement
de légere sur réponse puis sous-réponse avec la réduction de la taille de champ pour la micro-Lion PTW.

Le diamant PTW 60003 sous-répond de 7.5% pour le champ de 5 mm avec le CK800 et de 5.3%
avec le CK1000, alors qu'un accord meilleur que 1% entre ORger et OFwcw est trouvé pour les deux
CyberKnife pour les tailles de champ supérieures a 5 mm. [Haryanto et al,, 2002] [Fippel et al., 2003]
[Crop et al,, 2007] ont également observé que pour des tailles de champs supérieures ou égales a 10 mm,
la réponse du détecteur PTW 60003 était meilleure que 1%. Pour une taille de champ de 5 mm avec le
diamant PTW 60003, [Benmakhlouf et al., 2014] ont trouvé que la réponse était meilleure que 0.8%, alors
que [Underwood et al., 2013a] ont trouvé que celle-ci sous-répond de ~3% pour cette taille de champ.
Cette différence peut s’expliquer par la disparité dans les tailles du diamant naturel utilisé dans ces
détecteurs. En effet, le constructeur PTW indique que les diamants naturels peuvent varier en épaisseur
de 0.1 2 0.4 mm et en surface frontale de 3 2 15 mm?, ce qui rend la réponse du diamant PTW 60003 en
petits champs dépendante de 'exemplaire utilisé. Pour rappel, le diamant utilisé dans notre étude a une
surface frontale de 5.8 mm?2.

Pour la chambre PinPoint PTW 31014, la valeur d’ORg¢e: est systématiquement plus faible que celle
d’OFmc,w de 10.3%, 4.6% et 2.6% pour le CK800 avec les champs de 5, 7.5 et 10 mm respectivement. Pour
le CK1000, la chambre PinPoint sous-répond également de 8.7% et 2% pour les champs de 5 et 7.5 mm
respectivement et est en bon accord avec OFucw pour les champs supérieurs. Pour ce détecteur la
comparaison directe des réponses n’est pas possible car seulement une polarité a été utilisée pour les
mesures d’ORgec avec le CK800. La sous réponse des chambres PinPoint est un phénoméne communément
rapporté par les différentes études sur la réponse des détecteurs en mini-faisceaux [Martens et al., 2000]
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[Haryanto et al., 2002] [Laub et al., 2003] [Crop et al., 2007] [Francescon et al.,, 2008] [Pantelis et al., 2010]
[CzarnecKi et al., 2013] [Benmaklauf et al., 2014].
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Figure 2.17 : Ecart-relatifs Yqer (%) entre ORger et OFmcw en fonction de la taille de champ pour le CK800.
Les barres d’incertitude statistique a 10 sont représentées.
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Figure 2.18 : Ecart-relatifs Yqer (%) entre ORger et OFwcw en fonction de la taille de champ pour le CK1000
(E=7.0 MeV - FWHM = 2.2 mm). Les barres d’incertitude statistique a 1o sont représentées.
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Figure 2.19 : Ecart-relatifs Yqer (%) entre ORge et OFuc,w pour les tailles de champ de 20, 30, 40 et 50 mm
du CK1000 (E = 7.0 MeV - FWHM = 2.2 mm). Les barres d’incertitude statistique a 10 sont représentées.

Concernant les deux dosimeétres passifs, les ORget et les OFyucw sont en bon accord pour le CK800
avec un écart inférieur a 1.4% pour toutes les tailles de champ. C’est d’ailleurs avec ces dosimetres que
I'on observe le meilleur accord avec les OFucw. Pour le CK1000, les ORg4et mesurés avec les films
radiochromiques EBT3 présentent un accord meilleur que 1% avec les OFucw pour toutes les tailles de
champ. Cependant, les micro-LiF présentent une légere sur-réponse, jusqu’a 2.2%, pour les champs de 5 et
7.5 mm.

La réponse des détecteurs en mini-faisceaux peut étre principalement expliquée par deux
caractéristiques : la taille du volume actif et les matériaux qui composent le détecteur, en particulier la
masse volumique des matériaux [Scott et al., 2012] [Fenwick et al., 2013] [Underwood et al., 2013ab]
[Charles et al., 2013]. La quantification détaillée de ces effets sur la réponse des détecteurs fait I'objet du
chapitre 3.

e. Détermination des facteurs correctifs a appliquer aux détecteurs

i. Facteurs correctifs obtenus pour le CK800

Les facteurs correctifs f;'l':g":; calculés en utilisant la relation (2.18 sont donnés dans le Tableau

2.13 pour les champs de 5, 7.5, 10 et 20 mm pour le CK800. Les facteurs correctifs kaE:::fQ”rZr du CK800 sont

en bon accord avec ceux calculés par [Francescon et al.,, 2012] (différence inférieure a 1.3%) pour les
diodes PTW 60017 et SN EDGE. Concernant la diode PTW 60016 (qui est la nouvelle version de la diode

PTW 60008), les facteurs correctifs ké;'::g":; sont aussi en bon accord (différence inférieure a 1.0%) avec

ceux publiés par [Morin et al., 2013], ainsi qu’avec ceux publiés par [Francescon et al., 2012] et [Pantelis et
al,, 2010] pour la diode PTW 60008, a I'exception du facteur correctif calculé par [Francescon et al.,, 2012]
pour le champ de 10 mm (écart de 2%).

Pour la chambre PTW 31014, les facteurs correctifs kéz:::g”; different 1égerement de ceux publiés

par [Francescon et al., 2012] et [Pantelis et al., 2010] : pour les deux plus petits champs, la différence est
de 2.4% au maximum. Ceci pourrait s’expliquer par le fait que les mesures réalisées avec la chambre PTW
31014 sur le CK800 ont été faites avec seulement une polarité (+400 V).
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Concernant la diode IBA SFD, a notre connaissance seuls [Morin et al., 2013] ont publié des
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pour un CyberKnife 800 UM/min avec ce détecteur. Pour les deux plus petits

champs, la différence entre les facteurs déterminés dans notre étude et ceux obtenus par [Morin et al.,
2013] estde 1.8%.

En ce qui concerne le diamant PTW 60003, a ’exception du champ de 5 mm, les facteurs correctifs

felinfmsr
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sont proches de 1. Si on compare ce facteur correctif pour le champ de 5 mm avec celui publié par
[Francescon et al,, 2008], on observe une différence de 2.3%. Cette différence s’explique par le fait que
chaque détecteur PTW 60003 utilise un diamant naturel avec une taille spécifique a chaque exemplaire, ce
qui conduit a différents effets de moyennage volumique sur la mesure de dose, en particulier pour le

champ de 5 mm. Aussi, le facteur correctif kaE:::fQ”rZr déterminé pour ce détecteur est seulement valide

pour notre exemplaire. L'utilisation d'un diamant synthétique pour lequel la taille peut étre contrélée a la
place d’'un diamant naturel pourrait étre une alternative a ce probleme.

Compte tenu des incertitudes statistiques MC sur les calculs de ~0.5% a 1o, les résultats sur les
facteurs correctifs kéz:::g”; obtenus pour les diodes sont en bon accord avec ceux obtenus dans la

littérature pour le CyberKnife 800 MU/min. Cela signifie que la reproductibilité de conception de ces
détecteurs, d'une part, et de celle du CyberKnife, d’autre part, est tres bonne et que les facteurs correctifs

kaz:::fQ”rZr fournis par ce travail pour les diodes IBA SFD, SN EDGE, PTW 60016 et PTW 60017 peuvent étre

utilisés pour des CyberKnife 800 UM /min autres que celui investigué dans ce travail.

Tableau 2.13 : Valeur des facteurs correctifs kéz:::g”; obtenus pour le CyberKnife 800 UM/min avec les

collimateurs fixes (SDD =80 cm - z = 15 mm).

. ) chambre .

Taille de champ diode diode diode diode PinPoint diamant
(mm) PTW PTW SN EDGE IBA SFD PTW PTW

kK

60017 60016 31014() 60003(**)

20 0.996 0.990 0.992 1.010 1.008 1.001
10 0.970 0.955 0.959 0.998 1.028 0.995
7.5 0.966 0.950 0.955 0.998 1.049 1.006
5 0.950 0.949 0.942 0.973 1.116 1.082

(*) : une seule polarité (+ 400 V)
(**) : seulement pour le détecteur utilisé dans ce travail

ii. Facteurs correctifs obtenus pour le CK1000
Les facteurs correctifs kéj::g”; obtenus pour le CK1000 pour les champs de 20, 15, 12.5, 10, 7.5

et 5 mm sont présentés dans le Tableau 2.14. Il n’y a pas a notre connaissance de publications sur la valeur

des facteurs correctifs kc;j.l:fcqn; pour un CyberKnife 1000 UM/min équipés de collimateurs fixes; les
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obtenus pour le CK1000 sont donc comparés a ceux obtenus avec le CK800.

Les écart-relatifs entre les deux jeux de facteurs correctifs sont indiqués dans le Tableau 2.14 pour les
tailles de champ communes. La chambre PTW 31014 n’est pas comparée car une seule polarité (+ 400 V)
avait été utilisée sur le CKB0O contre deux (+/- 400 V) sur le CK1000.

Pour les champs de 20 et 10 mm, il n’y a pas de différence entre les valeurs des facteurs correctifs

kaz:::fQ”rZr obtenus pour le CK800 et le CK1000. Pour les champs de 7.5 et 5 mm, la correction a appliquer



aux détecteurs pour le CK1000 est plus importante que ceux du CK800 pour les détecteurs diodes et le
micro-LiF (c’est-a-dire que la sur-réponse de ces détecteurs est plus importante) et elle est plus faible
pour le détecteur diamant PTW 60003 (c’est-a-dire que la sous-réponse de ce détecteur est moins
importante).

Pour le champ de 5 mm, I’écart entre les facteurs correctifs ké;‘::g"rz du CK1000 et ceux du CK800

est de 1.7%, 2.0%, 1.1%et 2.4% pour les diodes PTW 60017, PTW 60016 et SN EDGE et le diamant PTW
60003 respectivement. Si on considére l'incertitude sur le calcul des facteurs correctifs (0.6% pour le
champ de 5mm a 1o0), la différence observée pour les diodes PTW60017 et SN EDGE n’est pas
significative, alors que la différence pour la diode PTW 60016 et le diamant PTW 60003 I'est (supérieur a
30).

Les simulations MC montrent que le spectre en énergie des photons (Figure 2.20 et Figure 2.21)
arrivant dans un volume de 1 mm x 1 mm x 1 mm a une profondeur de 1.5 cm dans la cuve a eau pour le
CK1000 est plus dur que celui du CK800 (énergie moyenne de 1.49 MeV et 1.74 MeV pour le champ de
5 mm du CK800 et du CK1000 respectivement ; énergie moyenne de 1.21 MeV et 1.44 MeV pour le champ
de 60 mm du CK800 et du CK1000 respectivement). En effet, le nouveau filtre en plomb situé dans la téte
de l'irradiateur entraine une augmentation de I'énergie moyenne des photons et par conséquent de
I'énergie moyenne des électrons, ce qui a pour effet d’augmenter le parcours moyen des électrons. Par
conséquent, 'importance de I'effet moyennage volumique, de I'effet du matériau actif et de l'effet des
matériaux d’enrobage rentrant en jeu sur la réponse du détecteur ne sont plus les mémes entre les deux

modeles de CyberKnife, ce qui expliquerait que les facteurs correctifs ké;‘::g"rz de certains détecteurs

différent entre les deux versions.

[Francescon et al, 2012] ont trouvé des facteurs correctifs kaz:::anrZr comparables entre un

CyberKnife 600 UM/min et un CyberKnife 800 UM/min(accord moyen de 0.2%). Ils en ont conclu que ces
facteurs pouvaient également étre utilisés pour un CyberKnife 1000 UM/min. A la vue de nos résultats,
nous recommandons d’utiliser des facteurs correctifs spécifiquement calculés pour le CyberKnife
1000 UM/min a la place de ceux utilisés pour les précédentes versions, s’ils sont disponibles, afin
d’accroitre la justesse sur l'estimation du facteur d’ouverture du collimateur pour les deux plus petits
champs.
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Tableau 2.14 : Valeur des facteurs correctifs Qi Ot

obtenus pour le CyberKnife 1000 MU/min équipé

des collimateurs fixes (SDD = 80 cm - z = 1.5 cm). L’écart-relatif (%) entre les facteurs correctifs du
CK1000 et ceux obtenus avec le CK800 est noté entre parenthéses lorsqu’il est disponible.

T:}igfn?ae diode diode diode ;?ig:ﬁ;i rrCl}ilcircr)lIl,)il;)en PTd\ilsrggng TLD micro-LiF
o) PTW 60017 PTW60016 SN EDGE PTW PTW 31018 )
31014 ()
20 0999 (+0.3) 0992 (+0.2) 0.993 (+0.2) 1.001 - 0995 - 1006 (+0.5) 1000 (+0.1)
15 0987 - 0978 - 0979 - 0998 - 0987 -  1.001 - 0.996 -
125 0982 - 0969 - 0971 - 1.002 - 0986 - 0999 - 1.000 -
10 0968 (-0.1)  0.953 (-0.2) 0956 (~0.3) 1007 - 0983 - 0996 (+0.1) 0988 (+0.0)
75 0955 (-1.2) 0937 (-1.4) 0942 (-1.3) 1.020 - 0982 - 0998 (-0.8) 0985 (-1.4)
5 0934 (-1.7) 0930 (-2.0) 0931 (-1.1) 1.095 - 1.042 - 1056 (-24) 0978 (-1.5)

(*): deux polarités (+/- 400 V)
(**): seulement pour le détecteur utilisé dans ce travail
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Figure 2.20 : Comparaison des spectres d’énergie des photons du CK1000 et du CK800 pour le champ de
60 mm dans un volume de 1 mm x 1 mm x 1 mm a 1.5 cm de profondeur dans I'’eau. Normalisation a 'aire

sous la courbe (SDD =80 cm - z = 1.5 cm).
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Figure 2.21 : Comparaison des spectres d’énergie des photons du CK1000 et du CK800 pour le champ de
5 mm dans un volume de 1 mm x 1 mm x 1 mm a 1.5 cm de profondeur dans I'’eau. Normalisation a l'aire

sous la courbe (SDD =80 cm - z=1.5 cm).



4. CONCLUSION

Ce chapitre a été consacré a la mise en ceuvre des simulations MC a I'aide du code PENELOPE pour
les CyberKnife 800 UM/min du COL (CK800) et 1000 UM/min du CFB (CK1000) qui different
principalement par I'ajout pour ce dernier d’un filtre en plomb en sortie de collimateur primaire, ce qui a
pour conséquence d’augmenter I'énergie moyenne des photons en sortie. Le faisceau primaire d’électrons
a été modélisé dans les deux cas par un faisceau mono-énergétique de distribution radiale gaussienne.
Pour le CK800, 'ajustement en champ large sur les profils a conduit a des paramétres du faisceau primaire
tel que E = 7.0 MeV et FWHM = 2.2 mm pour toutes les tailles de champs. Pour le CK1000, I'ajustement en
champ large a conduit a un ajustement du faisceau primaire tel que E = 7.0 MeV et FWHM = 2.4 mm, alors
que la méthode d’ajustement en petits champs a conduit a réajuster la FWHM a 2.2 mm.

La modélisation des CyberKnife, a permis de déterminer les données de base, en particulier les
facteurs d’ouverture du collimateur OFumcw qui ont été comparés aux mesures ORge: des détecteurs afin
d’évaluer leurs réponses en mini-faisceaux. Aucun des détecteurs actifs étudiés n’est adapté a la
mesure du facteur d’ouverture du collimateur OFmcw sans l'utilisation de facteurs correctifs

folinf .z . . . . .
sz:il: o appropriés. D’'importantes surestimations et sous-estimations du facteur d’ouverture du

collimateur ont été observées en mini-faisceaux avec les détecteurs diodes et chambre d’ionisation
respectivement (si leurs mesures ne sont pas corrigées). Parmi les détecteurs étudiés, le film
radiochromique est le seul détecteur capable de mesurer directement le facteur d’ouverture du

felinfmer

collimateur Q¢
Qclin.Qmsr

(c’est a dire sans facteur correctif) avec une bonne justesse. Des détecteurs actifs

développés récemment et basés sur l'utilisation de scintillateurs plastiques semblent prometteurs. Ainsi,
[Ralston et al., 2012] ont développé un détecteur a base de scintillateurs et ont obtenu un trés bon accord
entre les mesures du rapport d’ouverture du collimateur réalisées avec leur détecteur et celles réalisées
avec des films radiochromiques EBT2 pour des tailles de champ allant jusqu’a 4 mm. [Morin et al., 2013]
ont également étudié la possibilité d'utiliser un détecteur a base de scintillateurs plastiques pour les
mesures de facteur d’ouverture collimateur et pour la mesure des profils. lls ont trouvé pour un
scintillateur ayant une surface frontale de 0.5 mm de diametre, un trés bon accord entre les mesures du
rapport d’ouverture du collimateur et le facteur d’ouverture du collimateur pour des tailles de champ
allant jusqu’a 5 mm. Ils ont également trouvé un bon accord avec une diode PTW 60012 et les films EBT2
pour la mesure de profils pour les tailles de champ de 5 et 60 mm du CyberKnife. Ce détecteur a base de
scintillateurs plastiques développé par [Morin et al., 2013] est commercialisé depuis peu par la société
Standart Imaging sous la référence Exradin W1. Les facteurs correctifs kég:::g"r; de ce dernier détecteur

ont été récemment déterminés pour un systeme CyberKnife par [Francescon et al., 2014] et ils ont trouvé
une correction inférieure a 0.5% pour toutes les tailles de champ.

Un nouveau détecteur utilisant un micro-diamant synthétique est commercialisé depuis peu par
PTW sous la référence PTW 60019 afin de remplacer le détecteur diamant PTW 60003 et le détecteur
micro-Lion PTW 31018. Celui-ci a été étudié par [Chalkley et al., 2013] sur une installation CyberKnife et
un accord meilleur que 2% entre les rapports d’ouverture du collimateur et les facteurs d’ouverture du
collimateur a été trouvé selon ces auteurs. Cependant [Lechner et al, 2013] ont trouvé une réponse
comparable a celle des diodes non blindées sur une installation Elekta Precise équipé d'un micro-MLC M3
de chez Brainlab pouvant produire des tailles de champs jusqu’a 6 mm x 6 mm.

Concernant la mesure des profils en mini-faisceaux, les travaux menés dans cette étude ont
montré que les films radiochromiques sont les détecteurs a privilégier. Pour la mesure des rendements,
nous recommandons l'utilisation d’'une diode dédiée a la stéréotaxie.

Un jeu de facteurs correctifs kéj::g”; pour les CyberKnife 800 UM/min et 1000 UM/min équipés

des collimateurs fixes a été déterminé pour différents détecteurs actifs (PTW 60016, PTW 60017, PTW

31017, PTW 31018, IBA SFD, SN EDGE). Il a été montré que les facteurs correctifs kc;z:::;”; du CyberKnife
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800 UM/min pour les champs de 5 et 7.5 mm pouvaient différer légérement de ceux du 1000 UM/min.
L’utilisation des facteurs correctifs des anciens modeéles pour le CyberKnife 1000 UM/min est acceptable
mais peut conduire a une légére erreur sur 'estimation du facteur d’ouverture du collimateur pour les
deux plus petites tailles de champs (5 et 7.5 mm). Nous recommandons donc d’utiliser, lorsqu’ils sont
disponibles, des facteurs correctifs calculés spécifiquement pour le CyberKnife 1000 UM/min. Dans tous
les cas, la vérification a I'aide des films radiochromiques est une bonne pratique, dans la mesure ou le
protocole utilisé permet une mesure suffisamment fiable et précise.

Les résultats issus de ce travail ont contribué a I’élaboration d’'un protocole de mesure des
facteurs d’ouverture du collimateur dans les mini-faisceaux [Rapport IRSN PRP-HOM /SDE n°2013-010].
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1. INTRODUCTION

Nous venons de voir dans le chapitre précédent le développement des outils numériques
permettant la modélisation, a I'aide du code Monte Carlo (MC) PENELOPE, du CyberKnife 800 UM/min
installé au Centre Oscar Lambret de Lille (CK800) et du CyberKnife 1000 UM/min installé au Centre
Francois Baclesse de Caen (CK1000). Le travail a permis de déterminer les données dosimétriques de base
pour ces deux installations, en particulier les facteurs d’ouverture du collimateur, et d’identifier les films
radiochromiques comme le seul détecteur (parmi ceux étudiés) capable de mesurer directement

le facteur d’ouverture du collimateur Qé‘;””’f"ﬂ (c’est a dire sans facteur correctif) et les profils (OAR)

linQmsr

. . fotind
avec une bonne justesse. Les facteurs correctifs kQC"”(g"

; , hécessaires pour corriger les mesures du
Cliny ~<msr
rapport d’ouverture du collimateur (ORqe) réalisées a I'aide des différents détecteurs actifs du commerce,
ont été évalués. Il a été observé que les écarts avec le facteur d’ouverture du collimateur calculé dans I'eau

(OFmcw) sont particuliéerement importants lorsque la taille de champ diminue.

L’objectif de ce chapitre est d’évaluer I'importance des effets volume, composition atomique,
masse volumique et enrobage du matériau de détection, intervenant sur la réponse des détecteurs en
mini-faisceaux. Dans ce chapitre, les modélisations MC des deux CyberKnife sont donc réutilisées afin de
mieux comprendre les phénoménes physiques propres aux mini-faisceaux et les variations de réponse des
différents types de détecteurs. Tout d’abord, les modélisations de six détecteurs sont présentées. Ces
dernieres ont également été utilisées dans le chapitre 2 afin de valider ou réajuster la modélisation du
CK800 et du CK1000 pour les petits champs, selon la méthode proposée par [Francescon et al., 2008].
Ensuite, la méthodologie mise en ceuvre pour I'étude de la réponse des détecteurs est exposée. Ce chapitre
se conclut par la quantification des effets intervenant dans la mesure du facteur d’ouverture du

felinfmsr

collimateur Qchin-ng

pour les détecteurs nécessitant un facteur correctif.

2. MATERIELS ET METHODES

a. Modélisation des détecteurs

Le matériau de détection (défini comme I'’ensemble du matériau constituant le milieu de détection
et englobant par conséquent le volume actif) et le volume actif (défini comme le volume effectif de
détection a 'intérieur du matériau de détection) sont notés respectivement MD et VA dans ce chapitre. Le
micro-LiF, le diamant PTW 60003, les diodes PTW 60016, PTW 60017 et SN EDGE et la chambre
d’ionisation PTW 31014 ont été modélisés sous PENELOPE a l'aide des spécifications fournies par les
fabricants sur ces détecteurs (dessins techniques et information sur les matériaux) aprés la signature d'un
contrat de non divulgation avec les sociétés PTW, d’une part, et Sun Nuclear, d’autre part.

Le micro-LiF a été modélisé par un volume cubique de 1 mm de c6té rempli par du matériau LiF
(masse volumique de 2.50 g.cm-3). Ce volume représente aussi le VA du dosimetre micro-LiF.

Concernant les diodes, le volume physique de la puce en silicium des diodes PTW (c’est a dire le
volume du MD) a été modélisé par un parallélépipéde rectangle a base carrée de 1.5 mm x 1.5 mm de
cotés et de 0.525 mm d’épaisseur, alors que celui de la diode SN EDGE est de 1.3 mm x 1.3 mm de c6tés et
de 0.38 mm d’épaisseur. Selon les données constructeurs, le VA des diodes PTW est décrit comme un
cylindre de 30 um d’épaisseur et de 1 mm? de surface frontale alors que le VA de la SN EDGE est décrit par
un parallélépipede rectangle a base carrée de 30 pm d’épaisseur et de 0.8 mm x 0.8 mm de surface
frontale. Le VA des diodes PTW est positionné a la surface de la puce en silicium, tandis que celui de la
diode SN EDGE est situé en profondeur par rapport a la surface de la puce en silicium. L’encapsulation de
la puce en silicium a également été modélisée a I'aide des données fournies par les constructeurs. Celle-ci
differe d'une diode a l'autre: toutes les diodes modélisées dans ce travail ont leur puce en silicium
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entourée de résine époxy, mais certaines ont des filtres placés en amont de la puce en silicium par
exemple (PTW 60016 et 60017) alors que d’autres ont un blindage (SN EDGE et PTW 60016). En ce qui
concerne la masse volumique de la résine époxy, [Francescon et al,, 2012] ont noté qu’il était souvent
impossible d’avoir de la part du constructeur une valeur exacte et qu'il est donc souvent nécessaire
d’ajuster cette valeur. Les masses volumiques moyennes pour la résine époxy données par les
constructeurs sont 1.77, 1.16 et 1.5g.cm? pour les diodes PTW 60017, PTW 60016 et SN EDGE
respectivement. Pour les deux diodes PTW, [Francescon et al., 2012] ont ajusté la masse volumique de la
résine époxy a 1.4 g.cm=3. Aprés étude de l'influence de la masse volumique de la résine époxy, ce
parametre a été ajusté dans notre étude a 1.5 g.cm3 pour la diode PTW 60017, celles des diodes SN EDGE
et PTW 60016 n’ont pas été changées.

Concernant la chambre d’ionisation PinPoint PTW 31014, le VA a été modélisé par une cavité d’air
de 2 mm de diamétre (représenté en bleu clair sur la Figure 3.2). Dans PenEasy (version 2010-09-07), le
calcul de dose se fait uniquement dans des volumes définis par un maillage de forme parallélépipédique,
cylindrique ou sphérique. La cavité de la chambre ayant une forme particuliere, un tally permettant de
calculer la dose totale déposée dans un matériau (ici 'air dans la cavité de la chambre d’ionisation) a donc
été implémenté dans PenEasy.

Concernant le détecteur diamant PTW 60003, le VA est considéré étre celui du volume physique
du diamant naturel. Comme le diamant naturel utilisé comme MD a une forme quadratique qui n’est pas
connue, celui-ci a été modélisé par un parallélépipéde rectangle (Figure 3.1). En champ large, la
modélisation du VA par un cylindre ou un parallélépipede rectangle a base carrée peut s’avérer
éventuellement suffisante, mais pour la modélisation en mini-faisceaux cela est insuffisant a cause de
I'effet volume qui dépend fortement de la forme du diamant. L’épaisseur est définie par le parametre e,
alors que la largeur et la longueur de la surface frontale sont définies par x et y. Le certificat d’étalonnage
indique que le volume, la surface et I'épaisseur du diamant naturel sont égaux a 1.4 mm3, 5.8 mm? et
0.24 mm respectivement. Il y a, selon 'hypothese du volume en forme de parallélépipede rectangle, un
parametre inconnu ; c’est pourquoi un coefficient de proportion o a été défini tel que y = a x. La surface S =
X y est connue, ainsi pour un parameétre a donné, x et y sont donnés par I’équation (3.1).

x:\/% e y=val5 3.1)

Figure 3.1 : Représentation schématique de la modélisation du diamant naturel du détecteur PTW 60003.
Le diamant est en gris, I'enrobage en polystyréne est en hachure.

Des valeurs de « allant de 0.2 a 1.0 (cette derniéere correspondant a un parallélépipede a base
carrée) ont été considérées ce qui correspond a une largeur du diamant allant de 1.1 a 5.4 mm. Les valeurs



de x et y pour notre exemplaire du diamant PTW 60003 ont été déterminées en minimisant I'écart entre
les mesures d’ORget et les calculs d’'ORmc,det Obtenus pour le diamant PTW 60003 sur le CK800 pour les plus
petits champs (5, 7.5 et 10 mm). La géométrie (zoomée sur de la téte) des détecteurs actifs ainsi modélisés
sous MC PENELOPE est représentée (a l'aide du programme « gview2D ») sur la Figure 3.2.

Les modeles des détecteurs actifs ont été placés dans la cuve a eau modélisée par un fantome
cubique d’eau en positionnant le point de mesure effectif sur I'axe du faisceau a une distance de 80.0 cm
de la cible et a une profondeur de 1.5 cm. Comme lors des mesures, les diodes PTW 60016 et PTW 60017,
le diamant PTW 60003 et la chambre PTW 31014 ont été placés avec leur manche parallele a I'axe du
faisceau et la diode SN EDGE a été placée perpendiculairement a I'axe du faisceau. Le micro-LiF a été
positionné dans la méme modélisation de cuve a eau a une distance de 80.0 cm de la cible et une
profondeur de 1.5 cm. Il a été vérifié par simulation que l'utilisation d’'un fantéme d’eau, a la place du
fantéme solide utilisé lors des mesures, n’influengait pas la dose absorbée par le dosimetre (<0.3%).
L’interaction des photons a été forcée dans les détecteurs et dans le volume a proximité. Comme les
détecteurs actifs sont constitués de volumes de faible épaisseur (notamment le VA), le paramétre DSmax
(distance maximale entre évenements « durs») a été choisi a 105 cm pour I'ensemble des matériaux
utilisés dans les détecteurs.

Figure 3.2 : Géométrie zoomée
sur la téte des détecteurs actifs

PTW 31014, PTW 60016, PTW
la gauche vers la droite) et SN

EDGE (ci-contre).

b. Influence des caractéristiques des détecteurs sur leur réponse

i. Formalisme pour I'étude

L’objet de ce chapitre étant de caractériser I'influence de la composition atomique, de la masse
volumique et de la taille du MD sur la dose mesurée par les détecteurs dans le but de comprendre leur
réponse en mini-faisceaux, de nouvelles grandeurs de rapport de dose (ORmc) calculées par MC avec
PENELOPE ainsi que des écart-relatifs (Y) entre ces grandeurs ont été définis.

L’écart-relatif sur la grandeur d’intérét utilisé dans ce travail est calculé par I'équation (3.2) ou la
grandeur OX (OFwcw ou OR) de référence (ref) et celle d’'intérét (i) sont définies dans le Tableau 3.1.
L’incertitude sur les écart-relatifs Y se calcule selon I'équation (3.3). ORmcmat, ORmcvol, ORMcdensity €t
ORmcatom SOnt des rapports de dose calculée avec le champ fuin sur la dose calculée avec le champ f,s- dans
le VA pour un MD entouré d’eau seulement (c'est-a-dire sans '’enrobage). L’effet de ’enrobage est pris en
compte dans le calcul d’'ORumcger (grandeur introduite dans le chapitre 2). On rappelle qu'ORwmc, et est le
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rapport d’ouverture du collimateur calculé a I'aide des doses déposées dans le VA avec le détecteur
entierement modélisé (MD + enrobage).

OX (i) —OX (ref)
OX (ref) (3-2

Y (i) =

s(OX(i)) ) N (G(OX(ref))]Z o3

oY) = ( oX(i) OX(ref)

Tableau 3.1 : Définition des écart-relatifs Y.

OX (ref) OX (i) Y (i)
OFmcw ORMcvol Ymc,vol
OFmcw ORdet Yet
OFmcw ORmc det Ymc det
OFmcw ORMmc,mat YMc,chip
ORwmcvol ORwMcmat YMcmat

ORwmcatom ORwmc mat Ymc,atom

ORwMc density ORMmc,mat YMc,density

ORwmc mat ORwmc det YMc,coat

ORmcdet ORdet Yinodel

Toutes les notations et les définitions sont synthétisées sur la Figure 3.4. Les écart-relatifs Ymcatom,
YMC,density, YMC,vol, YMC,mat, YMC,chip et YMC,coat quantifient reSPECtivement H

- L’effet dli a la composition atomique du MD,
- L’effet dii a la masse volumique du MD,

- L’effet dfi au VA, produisant un moyennage volumique de la dose calculée comparé a la dose
dans un voxel « ponctuel »,

- L’effet global du matériau constituant le MD (composition atomique + masse volumique)

sans tenir compte de I'effet volume,

- Leffet global du MD (puce en silicium par exemple dans I'étude des diodes) par rapport a un
voxel « ponctuel » d’eau, prenant ainsi en compte I'effet volume,

- L’effet d0 a I'enrobage du MD, c'est-a-dire l'effet dii a 'ensemble des matériaux encapsulant
le MD.
La Figure 3.3 illustre les écart-relatifs définis pour la quantification des effets enrobage, volume,
matériau et global du MD en prenant pour exemple la chambre PinPoint PTW 31014 pour laquelle le VA
est constitué d’air et a une forme de « fer a cheval » dans une vue en coupe.

@ - @ effet enrobage YMc,coat
Em eau
= air @ e n effet volume YMC,vol
n =) GD effet matériau YMC,mat
@ =) GD effet «volume+matériau» YMC,Chip

Figure 3.3 : Représentation schématique pour la chambre PinPoint PTW 31014 des écart-relatifs Ymcvol,
Ymcmat, YMc,chip €F Ymc,coar définis pour la quantification des différents effets.



A partir de la Figure 3.4, on peut noter qu'il existe des relations simples entre les différents écart-
relatifs Y ; ainsi il est possible de calculer, dans une boucle fermée et orientée, un écart-relatif Y a partir
des autres selon la formule (3.2). Par exemple, on peut déduire la valeur de Ymcchip 8 partir de Yucmat et
Ymcvol, €n appliquant la formule précédente et on obtient 'équation (3.6) La valeur de Ymcchip n’est pas en
toute rigueur la somme des valeurs de Yucmar €t Ymcvol du fait de la présence d'un troisieme terme (non

linéaire) dans cette équation.

|_| (Y dandesenslela bloucle +1) = |_| (Y danslesenmpposé-'- 1)

(YMC,chip +1) = (YMC,mat + 1) x (YMC,voI + 1)

YMC,chip = YMC.mat + YMC,voI + YM(:.matYM(:.voI

composition atomique du MD
modifiée pour étre identique
a celle de I'eau (H,0)

masse volumique du MD
modifiée pour étre identique
a celle de I'eau (1 g.cm™)

DA
OR
MC,atom ORMC,density < ;
P <
MC,atom MC,density
Y
MD (composition atomique,
b < masse volumique et volume)
] s
ORMC,mat
A
MC,mat

MC,chip volume identique au MD,

ORMC, vol| €Omposition atomique et

masse volumique de I'eau

MC.vol MC,coat
volume « ponctuel » d'eau
OFMC,W
Y Y
det MC,det
Y
L model
mesure détecteur
entiérement
modélisé
ORdet ORMC,det

Figure 3.4 :
détecteurs dans les mini-faisceaux.
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Représentation schématique des grandeurs définies afin d’étudier la réponse des
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ii. Effets masse volumique et composition atomique

Afin d’étudier, dans un premier temps, l'impact respectif de la masse volumique et de la
composition atomique du MD sur la réponse des détecteurs, un simple volume homogéne de MD entouré
d’eau a été utilisé pour quantifier ces deux effets. Ceux-ci ont été étudiés pour la plus petite taille de
champ (5 mm) disponible sur le CyberKnife pour du matériau LiF, silicium et diamant pour le CK800 et
pour du matériau LiF, silicium, diamant et EBT3 pour le CK1000. Le film EBT3 est composé de deux types
de couches: la couche active et les couches servant de support a la couche active. Les matériaux
composant la couche active et la couche support sont notés respectivement EBT3(actif) et EBT3(support).

Afin d’avoir le méme effet volume pour 'ensemble des matériaux, le MD a été modélisé par le
méme volume soit un parallélépipede rectangle a base carrée de 1.5 mm x 1.5 mm de c6té et de 0.525 mm
d’épaisseur, alors que le VA a été défini par un volume cylindrique de surface frontale égale a 1.0 mm? et
de 0.500 mm d’épaisseur. Les grandeurs ORmcmat, ORMcatom, ORMc density €6 ORmcvol ONt été calculées et les
écart-relatifs Ymcmat, YMcatom, YMcdensity Ont été déterminés comme indiqué dans le Tableau 3.2 et le Tableau
3.1.

En complément, les effets composition atomique et masse volumique du dosimeétre micro-LiF ont
été étudiés : la taille spécifique de ce dosimeétre (1 mm x1 mm x 1 mm) a par conséquent été utilisée pour
quantifier ces deux effets.

Tableau 3.2 : Définition des grandeurs ORmcmat, ORmcatom, ORmc density €8 ORmcvol utilisées pour I'étude des
effets masse volumique et composition atomique.

Matériau de détection

OR — ) . 3
composition atomique masse volumique (g-xm
LiF 2.50
Si 2.33
ORuic mat C 3.52
EBT3 (actif) 1.20
EBT3 (support) 1.35
ORuviC density LiF, Si, C ou EBT3 1.00
ORuvc atom H,O 2.50,2.33,3.52,1.20 0u 1.35
ORuvic vol H20 1.00

EBT3 (actif)={H+Li+C+0 + Al }
EBT3 (support)={H+C+0}

iii. Effets matériau, volume et enrobage

Les effets matériau (sans distinction entre la masse volumique et la composition atomique),
volume et enrobage du MD ont été étudiés pour les micro-LiF, le diamant PTW 60003 et les diodes PTW
60016 et PTW 60017 dans le cadre des simulations avec le CK800. Les effets sur ces détecteurs ont
également été évalués dans le cadre des simulations avec le CK1000. En outre pour cette installation, ces
effets ont également été étudiés pour la chambre PinPoint PTW 31014 et la diode SN EDGE.

Afin d’étudier ces effets dans les mini-faisceaux, le calcul des grandeurs ORmcmat €t ORmcvol @ été
réalisé avec les champs de 20, 10, 7.5 et 5 mm pour le CK800 et avec les champs de 20, 15, 12.5, 10, 7.5 et
5 mm pour le CK1000. Les définitions d’ORmcmac €t ORmcvol pour chaque détecteur sont données dans le
Tableau 3.3. Les écart-relatifs Ymcmat, YMcvol, Ymcchip €t YMcceoar SONt déterminés comme indiqué dans le
Tableau 3.1.



Tableau 3.3 : Définition des ORmcmat €t ORmcvol pour les différents détecteurs modélisés.

Détecteur matériau de détection (MD) volume actif (VA)
(sans I'enrobage pour le calcul OR C " Masse
d’ORmcvol €t ORmc,mat) (;rtr(l)ﬂ?im‘:gn volumique taille taille
d (gem-?)
ORMC,mat LIF 250 Cube
micro-LiF Méme que MD
1.0x1.0x 1.0 3
A ORwcvol Hz0 1.00 Lo Limm
PTW 60016 ORwmc mat Si 2.33 Parallélépipede Cylindre
& 60017 surface = 1.5 x 1.5 mm? surface = 1.0 mm?
ORMC,vol H20 1.00 épaisseur = 0.55 mm épaisseur = 30 pm
I ? l ORwCmat ¢ 3.52 Longui?;:;li?re;eiss [ai\jeuste’es
PTW 60003 | va [ oR o oo (4.07 mm x 1.43 mm) Méme que MD
| | MC,vol 2 ) épaisseur = 0.24 mm
VA .
> ORMCma Ai 0.0012
PTW 31014 / \ Hemat i Volume = 15 mm3 )
| [ Diameétre = 2 mm Méme que MD
: : ORwMc,vol H20 1.00
P \\.
ORwmcmat Si 2.33 Parallélépipede Parallélépipede
SN EDGE surface = 1.3 x 1.3 mm? surface = 0.8 x 0.8 mm?
ORMC,vol H20 1.00 épaisseur = 0.38 mm épaisseur = 30 pm

iv. Dimension de la puce en silicium d’'une diode

Comme nous 'avons déja mentionné, I'un des problemes que I'on rencontre avec l'utilisation des
détecteurs pour les mini-faisceaux est la taille du VA par rapport a la taille du champ : lorsqu’on examine
les profils des plus petits champs, on s’apergoit que la plupart des détecteurs sont exposés a une dose non
uniforme a travers leur volume sensible. Si on considére seulement la largeur du VA, les diodes prennent
I'avantage sur les autres détecteurs. Les industriels et les laboratoires maitrisent bien le processus de
fabrication des puces de silicium et sont capables d’atteindre des dimensions extrémement réduites. Nous
nous sommes donc intéressés dans cette partie a quantifier les effets matériau et volume produits par la
modification des dimensions de la puce en silicium afin d’étudier comment la taille de la puce pouvait
influencer la mesure du ORge: et si la perturbation induite par celle-ci pouvait étre réduite.

Un détecteur diode simplifié a été modélisé par un voxel homogéne de silicium de largeur L et
d’épaisseur e pour le MD (Figure 3.5) entouré par de I'’eau. L’épaisseur totale du MD est constituée de deux
parties : le VA a une épaisseur constante eya = 30 um qui représente la couche de déplétion, alors que le
volume du substrat a une épaisseur de es,, = € - eva.

Nous avons fait varier les dimensions L et es, de la puce de silicium (Tableau 3.4). Le MD avec
une épaisseur de 0.525 mm et une largeur de 1.5 mm représente la taille d’origine des puces des deux
diodes PTW, alors que le MD avec les autres dimensions représente une puce de taille modifiée ayant pour
intérét de réduire les effets volume et matériau ORycmat €t ORmcvol, définis dans le Tableau 3.4. Les effets
volume et matériau ont été quantifiés pour le champ de 5 mm pour le CK800 pour les différentes tailles de
la puce en déterminant les écart-relatifs Ymcmat, YMcvol €t Ymc,chip-
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Figure 3.5 : Représentation schématique de la largeur (L), de I'épaisseur totale (e), de I'épaisseur du
volume actif (eva) et de I'épaisseur du substrat (esun) pour la puce de la diode simplifiée.

Tableau 3.4 : Taille de puce étudiée et définition d’ORwmcmat €t ORmcvol pour la diode simplifiée.

OR Matériau de détectic Taille de la puc
Composition Masse volumique
P i 3 q L (mm) e (mm)
atomique (g.cni®)
ORuvic.mat Si 2.33
15,1.0,05 0.525,0.10
OI:\)I\/IC,voI Hzo 1.00

3. RESULTATS ET DISCUSSION

a. Comparaison des rapports d’ouverture du collimateur
expérimentaux et calculés

Concernant l'ajustement des dimensions (x et y) du diamant, I'écart-relatif Ymodel entre ORget €t
ORmc,det pour le détecteur diamant PTW 60003 est représenté sur la Figure 3.6 pour des valeurs de a allant
de 0.20 a 0.80 pour le champ de 5 mm (a droite sur la figure) et pour trois valeurs de a (0.30, 0.35 et 0.40)
pour les champs de 20, 10, 7.5 et 5 mm (a gauche sur la figure). Une variation importante est observée
pour le champ de 5 mm : une modification de 4.4 mm a 3.8 mm (c'est-a-dire « allant de 0.40 a 0.30) dans
la largeur du diamant induit un changement de 3.4% sur le calcul d’'ORwmcgder. Pour a = 0.35, on voit que la
différence entre ORger et ORmcder €st minimale pour tous les champs étudiés. Ainsi, les dimensions du
diamant spécifiques au diamant PTW 60003 utilisé sont 4.07 mm, 1.43 mm et 0.24 mm pour la longueur,
la largeur et I'épaisseur respectivement. On remarque que la longueur est comparable au diamétre du plus
petit champ, ce qui est cohérent avec la sous-réponse que I'on a observée avec ce détecteur pour le champ
de 5 mm dans le chapitre 2. Les valeurs des paramétres du volume physique ainsi déterminées ne sont
valables que pour le détecteur utilisé ici car les dimensions des diamants naturels utilisés par PTW pour
ce modele de détecteur sont tres variables d'un modéle a 'autre.

T 10.0

O a=0.30 amp de 5 mm du CK800
o @ -a=035| : : | a0
& a=040]"®
11 L 6.0
o {05 T 40
o g
- o 3 72
E : —_
[ ] > ; i v . . . o ~°\:«
/ 1-0.5 i....i....“\....;....;....;....i.... 0.0 <
& 015 025 035 0.55 065 075 0B85 3
11 ! i ! L ! ! 1 50 >
Fal
1.5 4 -4.0
A "
Taille de champ (mm)
. " . . 2
5 7.5 10 12.5 15 17.5 20 - -6.0

Figure 3.6 : Ecart-relatif Ymodel (%) en fonction de la taille du champ et du paramétre d’ajustement o pour
la modélisation du diamant PTW 60003 avec le CK800.



Les ORmcqet calculés avec les diodes SN EDGE, PTW 60016 et PTW 60017, le diamant PTW 60003,
les micro-LiF et la chambre d’ionisation PTW 31014 sont donnés en Annexe dans le Tableau 3.10 pour le
CK800 (a I'exception de la SN EDGE et de la PTW 31014) et le CK1000. Les valeurs de Ymode (différence
entre la mesure ORge: et 1a valeur calculée avec la modélisation du détecteur ORmcdet) Sont données dans le
Tableau 3.5 et le Tableau 3.6 pour le CK800 et le CK1000 respectivement Les incertitudes sur I'écart-
relatif Ymodel Sont a 1o de 0.5%, 0.5%, 0.8%, 0.3%, 0.3% et 0.6% respectivement pour les diodes PTW
60017, PTW 60016 et SN EDGE, la chambre PinPoint PTW 31014, le diamant PTW 60003 et les micro-LiF.
Pour le diamant PTW60003, I'écart-relatif obtenu avec le CK1000 est inférieur a 0.6% pour I'ensemble des
tailles de champ. Ceci permet de valider 'ajustement des dimensions (X et y) du diamant qui avait été
réalisé sur le CK800. En considérant I'ensemble des tailles de champ et I'’ensemble des détecteurs, I'écart-
relatif Ymodel €st au maximum de 0.8% pour le CK800 et de 1.0% pour le CK1000 (a I'exception de la
chambre PTW 31014 pour laquelle un écart de 1.5% est observé pour le champ de 5 mm). Compte tenu
des incertitudes de mesures et des incertitudes statistiques de la simulation MC, nous pouvons donc
considérer que les modélisations des détecteurs sont correctes et les utiliser pour quantifier les effets
impactant leurs réponses.

Tableau 3.5 : Valeurs des écart-relatifs Ymodel(%) pour les 3 détecteurs et le dosimetre micro-LiF modélisés
avec le CK800.

Taille de champ (mm)

g Détecteur
> E 20 10 7.5 5
SN
E T Diode PTW 60017 0.0 +0.2 +0.4 -0.6
T E Diode PTW 60016 +0.2 -0.7 -0.5 0.0
= E Diamant PTW 60003 -0.3 0.0 0.1 0.0
micro-LiF -0.3 0.3 -0.5 -0.8

Tableau 3.6 : Valeurs des écart-relatifs Ymodel(%) pour les 5 détecteurs et le dosimetre micro-LiF modélisés
avec le CK1000.

Taille de champ (mm)

Détecteur
20 15 12.5 10 7.5 5

> E Diode PTW 60017 +0.5 +0.6 0.0 +0.2 -1.0 -0.7
§ ~ Diode PTW 60016 +0.6 +0.7 +0.9 +0.9 -0.1 -0.1
o = Diode SN EDGE -0.2 -0.7 -0.5 0.0 +0.4 -0.2
= 2 Chambre PTW 31014  -0.3 +0.3 +0.6 +0.5 +1.1 +1.5
Diamant PTW 60003 -0.6 -0.5 -0.3 -0.1 0.0 +0.4
micro-LiF -0.1 -0.1 -0.3 +0.1 -0.4 -0.6

b. Quantification des effets masse volumique et composition
atomique pour différents matériaux

Les écart-relatifs Ymcatom, YMcdensity €t YmMcmar, Obtenus pour les matériaux silicium, diamant, LiF,
EBT3(actif) et EBT3(support), sont présentés dans le Tableau 3.7. L'incertitude sur ces trois écart-relatifs
a lo est de 0.7% pour 'ensemble des matériaux.

Pour le volume considéré, I'effet composition atomique est inférieur a 0.5% pour I'ensemble des
matériaux pour les deux installations a ’exception du matériau LiF pour le CKB0O0 pour lequel I'effet est de
-1.2% et du matériau diamant pour le CK1000 ou l'effet est de -1.3%. L’effet masse volumique atteint,
pour le CK 800, +5.1%, +5.2% et +6.9% et, pour le CK1000, +4.4%, +4.9% et +7.1% pour les matériaux
silicium, LiF et diamant respectivement (classés par ordre de masse volumique croissante). Concernant le
matériau EBT3, pour lequel les données sont disponibles uniquement pour le CK1000, I'effet masse
volumique est respectivement égal a +2.0%, et +2.1% pour les matériaux EBT3(actif) et EBT3(support).
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Au vu de ces résultats et compte tenu des incertitudes statistiques des simulations, la réponse des
détecteurs est peu sensible a la composition atomique du MD mais dépend fortement de la masse
volumique du MD. Plus celle-ci est élevée (par rapport a celle de I’eau), plus l'effet est important. Lorsque
le détecteur est dans un milieu ou I'équilibre électronique est établi, I'équivalence eau de celui-ci ne
dépend pas de sa masse volumique selon la théorie de la cavité Bragg-Gray et les pouvoirs d’arrét
massique (Scon/p)matériaun ainsi que le rapport des coefficients d’atténuation massique (pen/p)matériau du MD
peuvent étre comparés directement a ceux de I'’eau pour avoir une indication sur 1'équivalence-eau du
détecteur. La Figure 3.7 (gauche) représente les rapports du pouvoir d’arrét massique (Scol/p)eau/mac des
électrons par collision les matériaux silicium ou diamant en fonction de I'énergie. On peut voir que,
contrairement au silicium, le matériau diamant présente peu de variations par rapport a I’eau en fonction
de I'énergie ce qui rend ce matériau intéressant pour la dosimétrie des faisceaux conventionnels.

Cependant, dans le cas des faisceaux de petites dimensions ou les conditions d’équilibre
électronique ne sont pas réalisées, la théorie de la cavité Bragg-Gray n’est plus rigoureusement applicable.
La masse volumique des matériaux doit donc étre prise en compte pour examiner I'équivalence-eau du
détecteur. Dans ce cas, la valeur du pouvoir d’arrét des électrons par collision Scon doit étre comparée
directement a celle de I'’eau sans normalisation par la masse volumique du matériau (Figure 3.7, droite).
En fait c’est le parcours et la fluence des électrons qui doivent étre considérés dans le cas de la dose
déposée dans les champs pour lesquels I'EE n’est pas réalisé. La Figure 3.8 reprend la Figure 1.4 présentée
dans le chapitre 1 afin d’illustrer visuellement l'influence de la masse volumique d’'un matériau sur
I'énergie déposée dans un voxel dans les conditions hors EEL. Dans cet exemple, la masse volumique d'une
«tranche » de voxel (voxels grisés) a été virtuellement augmentée de sorte que le parcours latéral des
électrons secondaires est deux fois plus court. Lorsque la masse volumique du matériau est augmentée,
I'énergie déposée dans le voxel d'intérét situé sur I'axe du faisceau ne change pas (4.5 en unité arbitraire)
pour un faisceau large (Figure 3.8 a) du fait que I'EE est établi tandis que 1'énergie déposée dans le voxel
d’intérét situé sur I'axe du faisceau passe de 3.5 (unité arbitraire) a 4.5 (unité arbitraire) pour un petit
faisceau (Figure 3.8 b) du fait du manque d’EEL.

Ainsi lorsque la densité électronique du matériau est supérieure a celle de I'eau, le parcours des
électrons est plus faible ce qui conduit a une énergie déposée dans le VA supérieure a celle qui I'aurait été
dans 'eau. Dans le cas ou la densité électronique du matériau est inférieure a celle de I'eau, le parcours des
électrons est plus important ce qui conduit a une énergie déposée dans le VA inférieure a celle qui l'aurait
été dans 'eau. Si I'on considére seulement I'effet masse volumique alors le silicium et le LiF présentent
une « meilleure équivalence-eau » que le diamant lorsqu’on s’intéresse a la dosimétrie des mini-faisceaux.
D’ailleurs le numéro atomique effectif Zes d'un matériau n’est pas la grandeur physique qui doit étre
considéré aux énergies des photons utilisés en radiothérapie car la majorité des interactions sont du type
Compton dans les matériaux a Z faible.
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Figure 3.7 : Représentation du rapport des pouvoirs d’arrét massique (Scoll/p)eau/mat €t des pouvoir d’arrét
(Scoll)eau/mat des électrons par collision les matériaux silicium et diamant.



Une étude similaire sur une puce en silicium avait été initiée par [Scott et al., 2008]. IIs ont montré
par simulation MC que le rapport des pouvoirs d’arrét massique des électrons par collision
(Scon/p)eaussiticium ainsi que le rapport des coefficients d’atténuation massique (pen/p)eau/silicium POUr UN
faisceau de 15 MeV généré par un accélérateur linéaire Varian 2100C changeaient tres peu (<1.1%) avec
la taille de champ alors que les doses absorbées dans I'eau et dans le silicium différaient de 3% lorsque la
taille de champ diminuait a 5 mm. Ils en ont conclu que la variation de réponse des détecteurs diodes avec
la taille de champ en mini-faisceaux était due a la différence entre la masse volumique du silicium et de
I'eau (2.33 contre 1 g.cm3).

Pour l'étude de l'effet masse volumique et composition atomique nous avons utilisé un MD de
dimensions 1.5 mm x 1.5 mm x 0.525 mm et un VA de 1.0 mm? x 0.500 mm quel que soit le matériau
étudié, hors ces effets vont dépendre des dimensions du MD et du VA et également de la position du VA a
I'intérieur du MD. Le Tableau 3.7 indique la valeur des écart-relatifs Ymcatom, Ymcvol €t Ymcmat pour les
dimensions du dosimetre micro-LiF. L’effet composition du MD sur la réponse du micro-LiF reste faible
(Ymcatom = —1%) alors que l'effet masse volumique est important (Ymcdensiy = +4.2~4.5%). On retrouve
donc des effets trés similaires a ceux obtenus précédemment, ce qui peut s’expliquer par le fait que le
micro-LiF a un volume finalement proche de celui utilisé pour I'étude générale sur les effets matériaux
silicium, LiF, diamant, EBT3(actif) et EBT3(support).

Tableau 3.7 : Valeurs des écart-relatifs Ymcatom, YMcvol €t YMcmat pour les différents matériaux obtenus pour
le champ de 5 mm (E = 7.0 MeV - FWHM = 2.2 mm pour les deux CyberKnife).

MD = 1.5 mm x 1.5 mm x 0.525 mm MD=VA=
dimensions 2
VA =1.0 mm* x 0.500 mm 1mm3
EBT3 EBT3
matériau silicium LiF diamant micro-LiF

actif support

masse volumique

2.33 2.50 3.52 1.20 1.35 2.50
(g.cm3)
ORMCmat 0.705 0.699 0.718 - - 0.692
ORwMc,atom 0.706 0.707 0.719 - - 0.700
) £ ORMC,density 0.675 0.665 0.669 - - 0.664
S
5 E ORMC,vol 0.672 0.672 0.672 - - 0.665
2 o
> S
® Ymcatom(%) +0.4 -1.2 -0.5 - - -1.1
YMC,density(%) +5.1 +5.2 +6.9 - - +4.2
Ymcmat(%) +4.8 +4.0 +6.8 - - +4.0
ORMCmat 0.695 0.693 0.708 0.665 0.669 0.686
ORMCatom 0.696 0.690 0.717 0.663 0.669 0.693
Q E ORMCc density 0.665 0.661 0.661 0.653 0.656 0.656
g3
g = ORMC,vol 0.665 0.665 0.665 0.665 0.665 0.657
£ 8
= Ywicatom(%) -0.2 +0.5 -1.3 +0.4 0.0 -1.0
YMc density(%) +4.4 +4.9 +7.1 +2.0 +2.1 +4.5

Ymc,mat(%) +4.4 +4.2 +6.4 0.0 +0.6 +4.4
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Figure 3.8 : Représentation didactique de l'influence de 'augmentation de la masse volumique d'une
« tranche » de voxel (voxels grisés) sur I'énergie déposée (indiquée en unité arbitraire dans chaque voxel).
Le faisceau de photons est représenté en rouge et les électrons secondaires sont représentés en bleu.

c. Quantification des effets volume, matériau et enrobage du
matériau actif sur la réponse des détecteurs

Les valeurs d’ORmcmat €t ORmcvol Obtenues avec les différentes tailles de champs et les différents
détecteurs étudiés pour les deux CyberKnife sont données en annexe (Tableau 3.11) et les valeurs des
écart-relatifs Ymcmar, Ymcvol, Ymcchip €t Ymceoar COrrespondant aux différents effets sont représentées
graphiquement sur la Figure 3.9 pour le CK800 et sur la Figure 3.10 pour le CK1000. Les incertitudes sur
ces quatre écart-relatifs a 16 sont de 0.6%, 0.4%, 0.8%, 0.8%, 1.1 et 0.4% respectivement pour le micro-
LiF, le diamant PTW 60003, les diodes PTW 60016, PTW 60017et SN EDGE et la chambre PinPoint PTW
31014.

i. TLD micro-LiF

D’aprés les définitions données dans ce chapitre, ORmcdet €t ORmcenip Sont identiques pour le
dosimeétre micro-LiF car celui-ci n’a pas d’enrobage. Pour les deux CyberKnife et pour le champ de 5 mm,
'effet volume conduit a une sous-estimation du facteur d’ouverture du collimateur OFycw de 1.5~2.3%
tandis que le matériau LiF entralne une augmentation de la réponse d’environ 4~4.5 % (Ymcmat) par



rapport a l'eau, principalement di a l'effet de la masse volumique comme cela a été démontré dans le
paragraphe précédent. Ces deux effets tendent a s’équilibrer pour le CK800 (Ymcchip = +1.7%) permettant
une bonne estimation du OFwmcw tandis que pour le CK1000 'effet matériau est plus important que 'effet
volume ce qui conduit a la 1égere sur-réponse des micro-LiF observé dans le chapitre 2 pour le champ de
5 mm (Ymcehip = +2.9%). Bien que moins significatif, le méme phénomeéne se produit aussi avec le champ
de 7.5 mm pour le CK800 et avec les champs de 7.5 et 10 mm pour le CK1000. Pour les autres tailles de
champ, ce dosimétre n’est pas affecté par les effets matériau et volume.

Bien que la surface de ce dosimetre soit petite (1 mm?), elle est encore trop grande pour des
mesures avec une taille de champ de 5 mm.

ii. Diamant PTW 60003

Concernant le détecteur diamant PTW 60003, les effets sont comparables pour les deux modeles
de CyberKnife. Pour le champ de 5 mm, I'effet volume conduit a une diminution de ~11% (Ywmcvo1) alors
que la présence du matériau diamant induit une augmentation de la valeur du ORmcmar de ~4% (Ymcmat)
par rapport a ’eau. On voit donc que pour le champ de 5 mm l'effet volume est trés important et conduit a
un effet global du MD en diamant d’environ -7.5% (Ywmcchip).- Pour le champ de 7.5 mm, Yucma: est de
1.7~2.3% et Yucvo de 2.1~3.1% ce qui conduit a un effet cumulé (Ymc,chip) inférieur a 0.8%. Les effets
volume et matériau sont toujours présents pour les champs de 10 mm et 12.5 mm et sont négligeables a
partir du champ de 15 mm. L’effet de 'enrobage Ywmccoat €st inférieur a 0.3% a I’exception du champ de
5 mm (Ymccoat =+1.5%) pour le CK1000.

Le trés bon accord entre ORget et OFvcw observé dans le chapitre 2 ( k(;z:::gr‘; ~ 1.00 sauf champ de

5 mm) est donc expliqué, pour les tailles de champs entre 7.5 mm et 12.5 mm, par la compensation, dans
ces conditions de « mesure », entre 'effet dii a la masse volumique et 'effet dii a la taille du diamant.
L’enrobage en polystyréne n’a pas d’influence sur la réponse du détecteur diamant, ce qui est consistant
avec les propriétés d’équivalence eau du polystyrene (masse volumique de 1.06 g.cm3). Les résultats sur
I'influence de la masse volumique du diamant PTW 60003 en mini-faisceaux et de la non influence de son
enrobage sont en accord avec les travaux de [Underwood et al., 2013a].

iii. Diodes (PTW 60016, PTW 60017 et SN EDGE)

Concernant les diodes PTW 60016 et PTW 60017, le MD et le VA de la puce de silicium étant
exactement les mémes, les valeurs de Ymcmat, Ymcvol €t Ymcchip Sont identiques. Pour ces deux détecteurs, il
n'y a pas d’effet volume a I'exception du champ de 5 mm pour le CK800 pour lequel une légére sous
réponse (-1.7%) est observée. L’effet matériau (d{ a la masse volumique) atteint +3.7% pour les petits
champs, avec le CK800 et +3.1 avec le CK1000. L’effet enrobage pour ces deux diodes est important:
Ymccoat atteint environ +4% pour les petits champs du CK800 et +5% pour ceux du CK1000. La sur-
réponse de ces diodes observée dans le chapitre 2 est donc a la fois due a la non-équivalence-eau du
matériau silicium lui-méme ainsi qu’a celle des matériaux constituant I'enrobage.

Concernant les résultats obtenus avec la diode SN EDGE pour le CK1000, il n’y a pas d’effet
volume observé. La valeur de Yucvol = +1% obtenue pour le champ de 5 mm n’est pas significative. En effet,
I'effet volume ne peut conduire qu’a un écart-relatif négatif; les dimensions du voxel « ponctuel » d’eau
étant systématiquement inférieures a celles du VA des détecteurs. Cette valeur positive Ymcyol Vient de
I'incertitude statistique plus élevée (1.1% a 1o) obtenue avec ce détecteur car son VA est plus petit que
celui des autres. L'effet matériau atteint environ +4% et +3% pour les champs de 5 et 7.5 mm
respectivement. L'effet de I'enrobage est moins important que celui obtenus avec les diodes PTW,
notamment pour les champs de 5 mm et 7.5 mm (Ymccoat < 2.5%).

Contrairement au diamant PTW 60003, 'enrobage des diodes PTW a donc un impact trés
important sur leur réponse. Ces diodes sont principalement construites avec des matériaux non-




m Chapitre 3 : Etude de la réponse des détecteurs dans les mini-faisceaux

équivalent-eau (tous les matériaux utilisés dans les diodes ont une masse volumique supérieure a celle de
I'eau). Finalement, la sur-réponse de ces diodes concernant la mesure d’ORgec pour les mini-faisceaux, est
due, d’'une part, a la masse volumique du silicium et, d’autre part, aux matériaux qui sont utilisés dans
I'encapsulation du MD. Ceci est en accord avec les résultats obtenus par [Underwood et al., 2013a] pour la
diode non blindée PTW 60012 concernant I'impact de la masse volumique de la puce en silicium et de son
enrobage sur la réponse du détecteur.

Récemment, [Cranmer-Sargison et al., 2012] ont réalisé des simulations avec un Varian 6 MV
équipé d'un systeme de collimation délivrant des champs carrés jusqu’a 5 mm. Pour la diode PTW 60017,
ils ont estimé I'effet d’enrobage a environ 1% pour les champs de 5 a 10 mm et ils ont trouvé que cet effet
était principalement di au filtre placé en amont de la puce en silicium. Dans notre étude l'effet de
I'enrobage pour cette diode est bien plus important (4.0~5.8% pour le champ de 5 mm). Concernant la
diode PTW 60016, I'effet d’enrobage estimé par [Cranmer-Sargison et al., 2012] est d’environ 7% pour le
champ de 5 mm et d’environ 4% pour le champ de 10 mm. Cet effet est attribué principalement a la
présence du blindage situé juste derriére la puce en silicium. Dans notre étude, l'effet d’enrobage est
légérement moins important pour le plus petit champ (3.5~5.6%). Ces différences sont difficiles a
expliquer car, d'une part, la forme du champ n’est pas la méme et que, d’autre part, le spectre en énergie
peut étre tres différent; mais on peut cependant noter que la modélisation de la puce en silicium est
différente entre ces deux études (en taille et en forme). [Cranmer-Sargison et al.,, 2012] ont conclu que,
excepté le petit filtre localisé en entrée du détecteur pour les deux détecteurs PTW et le blindage situé a
I'arriere de la puce pour la PTW 60016, ces deux diodes pouvaient étre modélisées sans I'enrobage.
Cependant, [Francescon et al.,, 2012] ont montré que la réponse de ces détecteurs était trés sensible a la
masse volumique de la résine époxy (une différence de réponse pour la PTW 60017 allant jusqu’a 3% avec
le champ de 5 mm est trouvée par [Francescon et al., 2012] pour une variation de masse volumique de 0.6
g.cm3 pour la résine époxy). La résine époxy des diodes PTW est représentée en jaune dans la Figure 3.2,
on voit que celle-ci entoure directement la puce en silicium. Cette proximité avec le VA peut expliquer la
sensibilité de la réponse de ces détecteurs avec la masse volumique de la résine époxy.

iv. Chambre PinPoint PTW 31014

Concernant les résultats obtenus pour la chambre d’ionisation PinPoint PTW 31014 avec le
CK1000, on observe que I'effet volume est nul pour les toutes les tailles de champ sauf pour celle de 5 mm,
ou il est d’environ 3% (Ymcvel = —3,2%). L’effet matériau apparait a partir d'une talle de champ de 15 mm
(Ymcmat ~ —1%), mais ne devient significatif qu’a partir du champ de 10 mm (Ymcmat = —3%) et est
important pour le champ de 5 mm (Ymcmat = =10%), ce qui conduit avec le cumul de I'effet volume, a une
importante sous-estimation (Ymc,chip = ~13%). L'effet de I'enrobage est de 3.4% pour le champ de 5 mm et
il est inférieur a 2% pour les tailles de champ supérieures.

L’effet volume pour la chambre PTW 31014 n’existe que pour le champ de 5 mm et n’est pas si
important que ¢a lorsqu’on le compare a 'effet matériau. La sous-réponse de la chambre PTW 31014 est
due majoritairement a l'effet matériau du fait que le matériau utilisé pour le VA est 'air qui a une masse
volumique ~1000 fois inférieure a celle de 'eau. Les chambres d’ionisation ne sont donc pas utilisables
pour la dosimétrie des mini-faisceaux ot il n’y a pas d’EEL, du simple fait qu’elles utilisent un MD de masse
volumique extrémement éloignée de l'eau. L’effet de 'enrobage est bien contenu malgré la présence de
'électrode en aluminium et d’autres matériaux non-équivalent-eau utilisés pour 'encapsulation.

L’effet du matériau observé ici avec la chambre PinPoint PTW 31014 est en bon accord avec les
résultats de [Underwood et al., 2013a] obtenus pour la chambre PTW 31006 (ancien modele de la PTW
31014) : ils ont trouvé que le matériau air de la cavité de la chambre PinPoint PTW 31006 produisait une
sous-réponse de ~11% pour un champ de 5 mm produit par un MLC. Ils ont également noté que
I'enrobage de la cavité augmente la réponse du détecteur et que l'utilisation d’'un enrobage plus dense
pour la PinPoint pourrait compenser la sous-réponse due a la faible masse volumique de lair.
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détecteurs modélisés dans I’étude du CyberKnife 1000 UM /min du CFB (CK1000).



d. Effet de la taille de la puce de silicium sur la réponse des diodes

Les valeurs de Ymcmat, Ymcvol €t Ymcenip du détecteur diode simplifié pour le champ de 5 mm du
CK1000 et pour différentes valeurs des parameétres e et L sont reportées dans le Tableau 3.8. Ymcmat
diminue lorsque la largeur ou I'épaisseur du MD (puce en silicium) diminue, et Yumcvo diminue lorsque la
largeur diminue. Les effets matériau et volume sont nuls pour e = 0.100 mm et L = 0.5 mm. Si on ne
considérait que l'effet « puce » (Ymcchip), l1a premiére interprétation serait que la taille du MD avec e =
0.525 mm et L = 1.5 mm est suffisante pour ne pas avoir d'impact sur la réponse du détecteur du fait que
Ymcehip €st nul (Ymcenip = +0.3%). Cependant avec ces dimensions, on se rend compte que les
effets matériau (Ymcma: ~ +3%) et volume (Ymcvol ~ —3%) en réalité se compensent mais ne sont pas nuls.
Ainsi, pour la dosimétrie des mini-faisceaux, la taille du MD est un facteur a prendre en compte dans la
réponse du détecteur diode et est une des composantes de la perturbation induite par le détecteur. La
réduction de la taille du MD peut permettre des mesures sans correction plus justes et plus consistantes
avec 'OFumcw. Finalement, les détecteurs diode en silicium sont des candidats potentiellement intéressants
pour la dosimétrie des mini-faisceaux, a condition que la taille de la puce soit bien choisie (afin de réduire
la perturbation due a la masse volumique élevée du silicium) et que cette puce soit encapsulée par des
matériaux équivalent-eau (virtual water, plastic water, RW3, polystyréne, etc.).

Une autre méthodologie permettant 'amélioration de la réponse des détecteurs, en réduisant
cette dépendance due a la masse volumique, est basée sur le principe de « compensation de masse
volumique ». Cela consiste a ajouter un milieu filtrant de faible masse volumique a I'intérieur du détecteur,
comme cela a été étudié a I'aide de simulation par [Charles et al., 2013] et [Underwood et al., 2013b]. Par
exemple, [Charles et al., 2013] ont démontré qu'un gap d’air de dimensions bien choisies pouvait étre
introduit a I'entrée des diodes PTW 60016 et PTW 60017 afin de réduire la dépendance de leur réponse
avec la taille du champ pour la dosimétrie des mini-faisceaux. Cependant I'optimisation de la taille du gap
d’air a été réalisée avec la modélisation MC d’un seul systeme (Varian 21iX équipé d’'un micro-MLC M3 de
chez Brainlab) et la réponse a été étudiée pour des profondeurs dans I'eau supérieures ou égale a 5 cm. La
taille du gap d’air nécessaire pour compenser la sur-réponse des détecteurs diodes avec la diminution de
la taille du champ risque de ne pas étre la méme selon le systeme de traitement et les conditions de
mesure. De plus la mesure du rendement en profondeur dans la région du build-up pourrait étre
perturbée par la présence du gap d’air devant le VA.

Tableau 3.8 : Valeurs des écart-relatifs Ymcmat, Ymcvol €t Ymccenip calculés pour différentes tailles de la puce
en silicium du détecteur diode simplifié pour le champ de 5 mm du CyberKnife 800 MU/min (CK800).

e (mm) 0.525 0.100

L (mm) 1.5 1.0 0.5 1.5 1.0 0.5

ORMC, mat 0.683 0.689 0.684 0.671 0.675 0.676

ORwm, vol 0.662 0.664 0.676 0.662 0.664 0.676
Ywmc, mat (%) +3.2 +3.7 +1.2 +1.4 +1.7 +0.1
Ymc, vol (%) -2.8 -2.4 -0.8 -2.8 -2.4 -0.8
Ymc, chip (%) +0.3 +1.2 +0.4 -1.4 -0.8 -0.7

4. CONCLUSION

Pour une taille de champ de 5 mm, I'impact de la masse volumique et de la composition atomique
du MD sur la mesure de la dose dans 'eau a été étudié pour le LiF, le silicium, le diamant et 'EBT3. 1l a été
montré que la masse volumique influe considérablement la réponse alors que la composition atomique n’a
pratiquement pas d’influence. Ainsi, la masse volumique du MD doit étre proche de 1g.cm3 pour
minimiser la modification de la fluence des particules (électrons) dans les champs ot il y a un fort manque
d’équilibre électronique.
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Pour toutes les tailles de champ étudiées dans ce travail, les effets volume, matériau et enrobage
ont été évalués et comparés pour les micro-LiF, les diodes SN EDGE, PTW 60016 et PTW 60017, le
diamant PTW 60003 et la chambre d’ionisation PinPoint PTW 31014. Aucun des détecteurs étudiés
(excepté les films radiochromiques) n’est suffisamment équivalent-eau, principalement du fait que la
masse volumique des matériaux n’est pas proche de celle de I'eau. La Tableau 3.9 présente de maniere
synthétique I'importance des effets volume, matériau et enrobage sur les détecteurs diamant PTW 60003,
chambre PinPoint PTW 31014, micro-LiF et pour les diodes lors de la mesure du facteur d’ouverture du
collimateur pour la taille de champ de 5 mm.

Pour le détecteur diamant étudié, un bon accord avait été trouvé dans le chapitre 2 entre ORge et
OFumcw pour les tailles de champ supérieures a 5 mm des CyberKnife, malgré l'importante masse
volumique du diamant (3.52 g.cm3). Nous avons démontré que ce bon accord était dii a la compensation
entre les effets masse volumique et volume du VA.

Pour la PinPoint PTW 31014, I'explication parfois avancée pour expliquer sa sous-réponse est que
la taille de son VA est trop importante. Or aucun effet volume n’est observé pour les champs supérieurs a
5 mm et un effet de 3% seulement est trouvé pour le champ de 5 mm. Par contre I'effet matériau, et par la
méme |'effet masse volumique di a l'air utilisé dans la cavité, impacte la réponse a hauteur de 10%, 4% et
3% pour les champs de 5, 7.5 et 10 mm respectivement.

Pour le silicium, il a été montré que la réduction de la taille de la puce réduisait la perturbation
induite par la masse volumique du silicium. Pour les tailles de champ investiguées et pour ces conditions
de mesure, les effets volume et matériau sont nuls par exemple pour une puce de 0.5 mm de largeur et de
0.100 mm d’épaisseur. Il faudrait vérifier que cela est également le cas pour la plus petite taille de champ
disponible sur les appareils délivrant des mini-faisceaux (4 mm) et pour d’autres conditions de mesure (a
10 cm de profondeur par exemple) et un détecteur diode fabriqué avec ces spécifications et avec un
enrobage équivalent-eau pourrait étre une alternative pour concevoir un détecteur adapté aux mini-

. . . foin . ) .
faisceaux sans avoir recours aux facteurs correctifs kQC:!”Q’"SY qui sont dépendants des machines et des
Cliny~msr

conditions de mesure pour certains détecteurs (profondeur notamment).

Tableau 3.9 : Synthese des effets impliqués dans la réponse des détecteurs lors de la mesure des rapports
d’ouverture du collimateur pour le champ de 5 mm.

effets pour le champ de 5 mm

Détecteur matériau volume enrobage
Diamant PTW 60003 + ++ 0 sous-réponse
Chambre PTW 31014 ++ + + sous-réponse
micro-LiF + ~0 leg’ere surs
réponse
Diodes PTW 60016, PTW 60017 0 . SUr-réDonse
et SN EDGE P

Graduation: { 0, +, ++ } pas d’effet a effet important.
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Tableau 3.10 : ORmc,det pour le micro-LiF, le diamant PTW 60003, les diodes PTW 60016, PTW 60017 et SN
EDGE et la chambre PTW 31014, pour les deux CyberKnife.

Taille de Micro-LiF PTW 60003 PTW60016 PTW 60017 SN EDGE PTW 31014
champ (mm)

20 0.963 0.962 0.968 0.964 - -
£ g 15 . : : . : :
25 125 - - - - : :
ég 10 0.873 0.869 0.913 0.891 - -
© ® 7.5 0.826 0.816 0.870 0.847 - -

5 0.692 0.630 0.718 0.722 - -

: 20 0.967 0.966 0.968 0.963 0.975 0.969

& s 15 0.941 0.939 0.950 0.943 0.963 0.935
g g 12.5 0914 0914 0.931 0.927 0.943 0.903
é S 10 0.875 0.869 0.900 0.892 0.905 0.855
© g 7.5 0.826 0.813 0.867 0.858 0.856 0.787
5 0.686 0.628 0.718 0.719 0.711 0.600

Tableau 3.11 : Valeurs des ORumcmat €t ORmcyol pour le micro-LiF, le diamant PTW 60003, les diodes PTW
60016, PTW 60017 et SN EDGE et la chambre PTW 31014, pour les deux CyberKnife.

. . PTW 60016
Taille de micro-LiF PTW 60003 SN EDGE PTW 31017
PTW 60017
champ (mm)
mat vol mat vol mat vol mat vol mat vol
20 0.963 0.960 0.965 0.959 0.972 0.965 - - - -
e E s
% E 12.5 - - - - - - - - - -
é” 2 10 0.873 0.868 0.869 0.854 0.884 0.867 - - - -
S8 7.5 0.826 0.815 0.814 0.796 0.837 0.815 - - - -
5 0.692 0.665 0.628 0.604 0.694 0.669 - - - -
: 20 0.967 0.962 0.964 0.966 0.970 0.972 0.968 0.964 0.962 0.965
ug E 15 0.941 0.937 0.937 0.936 0.936 0.935 0.943 0.937 0.925 0.936
S~
% E 12.5 0.914 0.905 0.911 0.904 0.909 0.909 0916 0.918 0.899 0.909
é” S 10 0.875 0.863 0.869 0.857 0.881 0.864 0.879 0.870 0.839 0.864
C g 7.5 0.826 0.806 0.807 0.794 0.826 0.813 0.836 0.817 0.777 0.808

5 0.686 0.657 0.619 0.595 0.680 0.666 0.699 0.677 0.580 0.645
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Chapitre 4 : Développement d’un protocole de mesure de distribution de dose 2D pour les mini-faisceaux



1. INTRODUCTION

Ce chapitre est consacré au développement d'un protocole de mesure de distribution de dose a
deux dimensions (2D) a l'aide de films radiochromiques adapté aux mini-faisceaux. Dans le chapitre 2,
nous avons vu que les films radiochromiques étaient le dosimetre, parmi les différents détecteurs étudiés,
qui permettait la mesure la plus juste pour la détermination du facteur d’ouverture du collimateur mais
également pour la mesure de profils en petits champs. Les films de type EBT3 couplés a un scanner de
numérisation par transmission Epson Perfection V700 (noté V700 par la suite), ont donc été retenus pour
établir le protocole de mesure de distribution de dose. La premiere partie de ce chapitre est consacrée a
I'étude de la réponse du scanner de numérisation V700 en termes de stabilité de mesure et de réponse
surfacique. La seconde partie est consacrée a la caractérisation des films EBT3 en particulier en termes de
réponse en dose, d’homogénéité, de réponse angulaire et de réponse en énergie. La derniere partie aborde
le protocole de mesure mis en place a 'aide d’'un dosimetre congu avec des films EBT3 et I'évaluation de
I'incertitude de mesure sur la dose liée au protocole. Une application de ce protocole est réalisée pour la
mesure de dose ponctuelle afin de déterminer les facteurs d’ouverture du collimateur du CyberKnife du
Centre Francois Baclesse. L’application du protocole pour des mesures de distributions de dose 2D fait
'objet du chapitre 5.

2. MATERIELS ET METHODES

a. Dosimétrie par films radiochromiques

i. Principe de la dosimétrie par films et définitions

7

< Caractéristiques des films, principe et densité optique

La premiére génération des films EBT était de couleur bleue, symétrique et composée de deux
couches actives de 17 pm d’épaisseur isolées par une couche de 6 pm, 'ensemble étant protégé par deux
couches de polyester transparent de 97 um. En juin 2009, la Société ISP a arrété la production des films
EBT. Ils ont été remplacés par les films EBT2. La composition de la couche active reste la méme, cependant
la structure du film différe du fait de la mise au point d’'un nouveau systéme de collage des différentes
couches du film. Une couche de gélatine de couleur jaune a également été ajoutée permettant ainsi de
réduire la sensibilité des films aux rayonnements UV. La structure des films EBT2 n’est pas symétrique.
Les films EBT3 sont commercialisés depuis 2011 par ISP afin de pallier certains problémes rencontrés
avec les films EBT2. Ces derniers sont cependant toujours commercialisés. Les deux nouveautés apportées
aux films EBT3 sont le retour a un film symétrique et I'ajout de particules de silice a la surface du film afin
d’avoir un micro gap d’air entre la surface du scanner et le film pour remédier aux problémes d’artéfacts
(anneaux de Newton) observés avec les EBT2.

Les films radiochromiques EBT3 sont constitués d'une couche active (épaisseur d’environ 28 pm)
et de deux couches (épaisseur de 120 pm chacune) servant de support et de protection a la couche active.
Cette derniere intégre des molécules monomériques qui vont polymériser sous 'action des rayonnements
ionisants (Figure 4.1) et ainsi changer de propriété optique : la couche active va devenir plus absorbante
en particulier pour des longueurs d’onde dans le rouge [Butson et al., 2005]. Plus la couche active recoit
une dose importante, plus la « quantité » de molécules qui vont polymériser sera importante, rendant
ainsi le film de plus en plus absorbant. La gamme de dose mesurable, annoncée par le constructeur, va de
10 mGy a 40 Gy. L’absorbance optique peut étre quantifiée a 'aide de la densité optique (OD) qui se
calcule selon I'équation (4.1).

0D = —log (q%) 4.1)
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Les grandeurs @ et ® correspondent respectivement au flux lumineux avant et aprés traversée
du film EBT3. Le rapport ® / @, est appelé transmittance et va dépendre de la longueur d’onde du

faisceau lumineux.
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Pour calculer cette transmittance en fonction de la position (Z,X) sur la surface du film, il est
possible d’utiliser un scanner de numérisation par transmission, comme le scanner V700. Les
numérisations des films sont réalisées dans trois canaux de couleur (rouge, vert et bleu) au format 48 bits,
c'est-a-dire que, dans un canal, la valeur de la transmittance est codée sur 16 bits. Ainsi les densités
optiques du film irradié (OD) et du film avant irradiation (ODgpr) sont calculées a partir des images
scannées, selon les équations (4.2) ou PV correspond une « valeur de pixel » ou a une moyenne de « valeur
de pixel » dans I'image correspondant a la numérisation du film irradié alors que PVgpr correspond a une
«valeur de pixel » ou a une moyenne de «valeur de pixel » dans 'image correspondant au film avant
irradiation (on appelle également cette image « bruit de fond » (BDF) du film EBT3). La valeur (216—1)
correspond a une valeur de pixel sans la présence du film, lorsque I'information est codée sur 16 bits. A cet
effet, un étalonnage du signal des photosites est réalisé par le scanner dans une zone dédiée juste avant la
numérisation de chaque film. Enfin, afin de déterminer la dose regue par le film, un étalonnage en dose est
nécessaire. Il consiste a irradier des films a des doses connues sur une gamme couvrant les doses
rencontrées dans le ou les films a analyser. La dose sur les films a analyser est ensuite déterminée a 'aide

de la courbe d’étalonnage f(ODca)=Dose.

PV (Z,X)
216 — 1

0D (Z,X) = — log(

PVgpr (Z, X))

ODBDF (Z, X) = - log( 216 1
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< Méthodes de correction

La couche active des films et la réponse surfacique du scanner V700 ne sont pas parfaitement
homogenes ce qui peut fausser la détermination de la valeur de densité optique. Aussi, deux méthodes de
correction sont couramment utilisées :

- La premiere, appelée méthode de correction par « soustraction du BDF », a été proposée par
[Devic et al,, 2005]. Pour cette méthode, seule la matrice de pixels dans le canal rouge de I'image
est utilisée. La densité optique lue sur I'image du film réalisée avant irradiation (c'est-a-dire



ODsgpr(Z,X)) est soustraite de la densité optique apres irradiation (c’est-a-dire OD(Z,X)), pixel par
pixel. Le résultat obtenu est appelé netOD.

- Laseconde, proposée par [Micke et al,, 2011] et appelée méthode de correction « multicanaux »,
repose sur l'utilisation des trois canaux de couleur rouge, vert et bleu. Pour cette méthode, seule
Iimage du film aprés irradiation est utilisée. Les canaux vert et bleu sont utilisés pour
déterminer un terme dit perturbatif pour chaque pixel du film afin de corriger la densité optique
calculée dans le canal rouge.

Dans ce travail, les deux méthodes ont été évaluées. Cependant, concernant la méthode de
correction « multicanaux », seuls les résultats obtenus pour I'étalonnage en dose sont présentés; cette
derniére s’étant avérée moins performante que la méthode de correction par « soustraction du BDF ».

R Densité optique corrigée du bruit de fond

On définit la densité optique « nette » corrigée par la méthode de correction par « soustraction du
BDF » (netODcorr) selon I'équation (4.3), ce qui permet d’écrire (4.4) d’apres I’équation (4.2).

tOD o (Z,X) = —1 ( PV ZX) )
ne corr 4 - 0og PVBDF (Z, X) (43)
netOD o (Z,X) = 0D (Z,X) — ODgpr (Z,X) (4.9

Dans notre étude, afin de pouvoir comparer le gain apporté par la méthode de correction par
« soustraction du BDF », nous avons défini une « valeur de pixel » corrigée (PVcor) qui se calcule selon
I’équation (4.5) et conduit a une densité optique corrigée (ODcorr) donnée par I'équation (4.6).

PVeorr (Z: X) =< PVgpg > 10~ {netODcorr (ZX)-offsetOD}

< PV, >
offsetOD = —log (%) (4.9
Pvcorr (Z' X)
ODCO” (Z, X) = - lOg W = netODcorr (Z, X) + offsetOD (46)

Ainsi les écarts-types sur les valeurs de pixel avec et sans correction du BDF vont pouvoir étre
comparés et 'apport de la correction sur I'incertitude de mesure de la dose va pouvoir étre estimé.

ii. Etablissement d’un protocole de mesure de distribution de dose
associant les films EBT3 et le scanner V700

La littérature est fournie concernant la caractérisation des films EBT et EBT2. En revanche, peu de
données sont disponibles en ce qui concerne les films EBT3. Un protocole de mesure de dose
« ponctuelle » a I'aide des films radiochromiques EBT2 associé au scanner V700 avait été établi au sein du
laboratoire par [Huet et al., 2012]. Dans ce travail, nous sommes partis du protocole précédent que nous
avons adapté et optimisé, d'une part, pour les films EBT3, et, d’autre part, pour la mesure des distributions
de dose. La Figure 4.2 présente, schématiquement, les différentes étapes du protocole de mesure de
distribution de dose 2D.

Le protocole est scindé en deux parties :

- la premiére partie est expérimentale: elle concerne la préparation des films EBT3, la
numérisation des BDF, les irradiations des films utilisés pour la courbe d’étalonnage et pour la
mesure et la numérisation des films aprés irradiation.

- la seconde partie concerne I'analyse et le traitement des images issues de la numérisation des
films afin d’aboutir a une matrice de distribution de dose 2D recue par le film utilisé pour la
mesure. Pour cela, un outil a été développé avec le logiciel MatLab (version R2013a) et les
toolbox ‘Image Processing’ et ‘Statistics’.

107




m Chapitre 4 : Développement d’un protocole de mesure de distribution de dose 2D pour les mini-faisceaux

- IRRADIATION
Numeérisation du « bruit \ Numérisati
de fond » des films umerisation
—_ Feuille A4
5 A des doses
S connues
A g
~Q 1 & 3
' ]
?{ £ £ Distribution de 5
[ a & dose a mesurer
~ _ ANALYSE
Etalonnage des films
. Dose =f(OD_, )
=] ]
O
(1]
o >  Mesure 2D
Méthode de
~— correction

Figure 4.2 : Schéma de principe du protocole de mesure {film EBT3 + scanner V700 + outil d’analyse sous
MatLab}.

<> Précautions pour la préparation des films

Les films EBT3 utilisés dans cette étude sont vendus en boite de 25 feuilles au format A4. Les
feuilles d’EBT3 ont toutes été utilisées avec la méme orientation en faisant attention a ne pas les retourner
une fois sorties de la pochette. A partir d’une feuille, il est possible de découper 4 films EBT3 d’une taille
de 10 cm x 10 cm comme indiqué sur la Figure 4.3. Le bord droit de la feuille n’est alors pas utilisé et
chaque film est identifié selon sa provenance de zone sur la feuille (A, B, C ou D) telle qu’elles sont définies
sur la Figure 4.3. Une fois découpée, la zone et le numéro de provenance de feuille sont indiqués au stylo
indélébile dans le coin en haut a gauche et deux trous de repérage (Figure 4.4, droite) sont réalisés a I'aide
d’une perforatrice dans les coins situés en haut a gauche et en bas a droite. Ces repérages vont servir lors
de I'analyse des images avec MatLab a recaler automatiquement et finement, pixel par pixel, I'image du
BDF sur I'image du film irradié et permettre ainsi d’appliquer la méthode de correction par « soustraction
du BDF ».

10 cm
feuille EBT3
format A4

10 cm

| 10 cm | 10 cm

Figure 4.3 : Découpage des feuilles A4 d’'EBT3 pour les films « 10 cm x 10 cm » et définition des zones A, B,
CetD.



<> Précautions pour I'étape de numérisation

A l'exception de 'expérience pour I'étude de la répétabilité de mesure du scanner V700, toutes les
numérisations des films ont été réalisées une fois le scanner stabilisé. Il faut également prendre la
précaution de toujours numériser les films en gardant la méme orientation. En effet la réponse des films
radiochromiques est tres sensible a l'orientation sur la surface du scanner car ils polarisent
(rectilignement) la lumiére les traversant [Butson et al., 2003] [Lynch et al., 2006] [Zeidan et al., 2006]. Un
support de films en PMMA (Figure 4.4) a été spécialement congu, permettant notamment de garder une
orientation rigoureusement identique pour l'ensemble des films. Ce support permet également de
toujours positionner les films au méme endroit sur la zone de numérisation et de les surélever légerement
sur les bords pour laisser un gap d’air suffisant entre le film et la vitre du scanner pour éviter la formation
d’'interférences lumineuses du type anneaux de Newton. Pour les films EBT3, la présence des billes de
silice permet a priori de corriger ce probleme mais nous avons tout de méme souhaité, par précaution,
conserver ce systéme de surélévation. Deux zones avec des films neutres ont également été intégrées au
support pour films, afin de s’assurer de la stabilité de mesure du V700 a posteriori. La numérisation des
films a toujours été effectuée avec une résolution de 150 dpi et les images ont été enregistrées au format
TIFF 48 bits. Avant de numériser les films irradiés, une attente d’au moins 24 h est laissée afin de s’assurer
que la polymérisation du film est complete [Cheung et al., 2005] [Zeidan et al.,, 2006] [Devic et al., 2010].

j )

Figure 4.4 : Photographie de la surface vitrée du scanner V700 munie du masque « 10 cm x 10 cm » de
positionnement des films (a gauche) et image numérisée d’un film EBT3 de « 10 cm x 10 cm » irradié, avec
le systeme de repérage utilisé pour le recalage du BDF (a droite).
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R Dosimétre « 4 films »

Dans ce travail, nous définissons un nouveau dosimeétre appelé dosimétre «4 films »
correspondant a une superposition de 4 films EBT3 (Figure 4.5) issus d'un découpage de plusieurs feuilles
numérotées de 1 a N et tel que :

- Chaque film provient d'une zone différente, c'est-a-dire qu’il faut un représentant de chacune
des zones A, B, C et D définies précédemment. Par commodité, on les classe dans l'ordre
alphabétique avec le film issu de la zone A au-dessus de la pile.

- Chaque film provient d’'une feuille différente de sorte que les 4 films soient un échantillon
représentatif de 'ensemble des films.

- Le film de la zone D est orienté a +90° du film de la zone C, le film de la zone C est orienté a +90°
du film de la zone B, et le film de la zone B est orienté a +90° du film de la zone A.
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Attention, I'orientation a 90° des films ne concerne que le dosimétre. Lors de la numérisation des
films, ces 4 films sont a nouveau séparés et numérisés individuellement (on ne numérise pas les 4 films en
méme temps), avec une orientation «normale» (c'est-a-dire la méme que celle utilisée pour la
numérisation du BDF des films).
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Figure 4.5 : Vue en coupe du dosimeétre « 4 films ».

b. Evaluation des incertitudes de mesure

La méthodologie a mettre en ceuvre pour évaluer les incertitudes de mesure consiste, dans un
premier temps, a analyser le processus de mesure dans son ensemble et a recenser 'ensemble des
facteurs influant sur le résultat produit par le processus de mesure; puis a établir le bilan des causes
d’erreur en déterminant la facon de quantifier I'influence de chaque facteur et a les quantifier. Enfin, il
s’agit d’appliquer la loi de propagation des incertitudes [GUM, 2008].

i. Rappels

La grandeur physique mesurée est appelée le « mesurande » : on la note D dans le cadre de notre
étude car cette grandeur physique est la dose qui est mesurée a 'aide du protocole utilisant les films
EBT3. L'ensemble des opérations permettant de déterminer expérimentalement une ou plusieurs valeurs
du mesurande est appelé « mesurage ». La valeur vraie (Mrai) du mesurande est la valeur obtenue si le
mesurage était parfait, cette valeur n’est jamais connue puisqu'un mesurage n’est jamais parfait. Le
résultat du mesurage (M) (ou résultat de mesure) est un ensemble de valeurs attribuées a un mesurande,
qu’il est possible d’indiquer par un intervalle des valeurs probables du mesurande associé a un niveau de
confiance. On appelle m la mesure de la valeur du mesurande. Les grandeurs physiques autres que le
mesurande qui influencent le résultat du mesurage sont appelées grandeurs d’influence.
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< Définition des erreurs de mesure

L’erreur de mesure (E) est la différence entre la valeur mesurée d’'une grandeur et la valeur vraie.
La valeur vraie n’étant jamais connue, on utilise une valeur de référence M,.r étant la meilleure estimation
connue de la valeur vraie (4.7) (dans nos expériences, elle correspond a la dose délivrée par les
installations d’irradiation du laboratoire qui sont étalonnées a I'aide de détecteur de référence).

E=m— M ® m — Mes (4.7)
Si on effectue N mesures m; dans des conditions de répétabilité, alors le meilleur estimateur de la
valeur du mesurande est la valeur moyenne <m> des N mesures (4.8).
N
X ) my (4.9

i=1

Z| -

<m>=



L’erreur aléatoire (E,) sur une mesure m; est le résultat d'un mesurage moins la moyenne d'un
nombre infini de mesurages effectués dans des conditions de répétabilité. Un nombre infini de mesures

n’étant pas réalisable, il est seulement possible de déterminer une estimation de I'erreur aléatoire selon
(4.9.

E,=mj— <m >y m; — <m >y grand (4.9
L’erreur systématique (E;) est donnée par I'équation (4.10. Il est seulement possible de
déterminer une estimation de cette erreur car la vraie valeur du mesurande n’est jamais connue et il n’est
pas possible de réaliser un nombre infini de mesures.
Es =<m >N_p— My ® <m >y grand — M, ¢ (4-1()

L’erreur de mesure E peut alors s’écrire selon (4.11) avec une composante liée a une erreur
aléatoire et une composante liée a I'erreur systématique (appelée également erreur de justesse).

E=E, +E (4.1)

La « fidélité » ou la précision d’un instrument (ou d'une chaine de mesure) est son aptitude a
donner des valeurs exemptes d’erreur aléatoire, tandis que la «justesse » d’un instrument est son
aptitude a donner des valeurs exemptes d’erreur systématique. L’exactitude est 'aptitude de I'instrument
a étre a la fois « fidéle » et « juste ».

KD

< Incertitude de mesure

L’incertitude de mesure U(m) est un parametre que I'on associe au résultat d’'un mesurage et qui
reflete I'impossibilité de connaitre exactement la valeur du mesurande. L'incertitude de mesure
représente un encadrement de I'erreur de mesure avec un niveau de confiance donné. Le résultat d’'une
mesure est alors donné sous la forme d’un intervalle des valeurs probables du mesurande [ m — U(m) ; m
+ U(m) ] associé a un niveau de confiance. U(m) est également appelée incertitude absolue et U(m)/|m]|
est appelée incertitude relative.

L’évaluation des incertitudes de mesure peut se faire par des méthodes statistiques lorsqu’il est
possible de réaliser une série d’observations ; on parle alors d’évaluation de type A. Dans le cas ol une
analyse statistique n’est pas possible, l'incertitude est alors évaluée par des méthodes analytiques en se
basant sur des informations obtenues dans la littérature, des spécifications constructeurs, des
phénomenes physiques etc. ; on parle alors d'une évaluation de type B. Dans le cadre de ce travail, les
évaluations des incertitudes ont été réalisées par des évaluations de type A.

Dans ce cas, la meilleure estimation du résultat de la mesure est donnée par la moyenne
arithmétique (4.8) ainsi m = <m>, et l'incertitude de mesure associée a la valeur moyenne s’exprime a
'aide de I'écart-type sur la valeur moyenne noté u(m) (qu'on appelle également incertitude-type).

KD

X Evaluation de type A et écart-type de répétabilité d’'une grandeur physique

Soit la grandeur physique X (dans le cadre de notre étude cette grandeur physique est une valeur
de pixel PV issue des images numérisées a I'aide du scanner V700). La distribution statistique de cette
grandeur peut étre caractérisée par sa moyenne noté p et son écart-type noté c.

On note (X1, X2, ..., Xp) un p-échantillon de X, les p mesures X1, X, ... X, constituent un échantillon
des valeurs prises par la grandeur physique X. La meilleure estimation de la moyenne de la distribution
statistique de X est donnée par la moyenne arithmétique <x> calculée selon I'équation (4.12) tandis que
la meilleure estimation de I'écart-type de la distribution est donnée par I’écart-type expérimental d’'une
mesure s(X), également appelé écart-type de répétabilité, se calculant selon 'équation (4.13 (a ne pas
confondre avec I'écart-type sur la valeur moyenne).

1
<xX>=-X
i=1

NGE
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P

s(X) = pile(xi—<x>)2 4.13

i=1

Lorsque la taille de I’échantillon est grande on peut écrire les équations (4.14). Dans ce travail, on
s’arrangera pour toujours avoir un échantillon suffisamment grand et on utilisera donc la notation « ¢ »
pour I'écart-type d'un échantillon.

p—)OO

pH=lim <x>=<x>
{ o = lim s(X) = s(X) (4.19
p—)OO

KD

<> Propagation des distributions

Si le mesurande D est fonction de plusieurs grandeurs physiques X; indépendantes, ayant pour
écart-type oj alors I'écart-type sur D (noté op) est donné par la formule de propagation des écarts-types

(4.15.

(4.19

Il n’est pas toujours possible de connaitre analytiquement la fonction reliant le mesurande D aux
grandeurs physiques X;. On peut cependant réaliser une simulation numérique (méthode « Monte Carlo »)
afin de propager les différentes distributions Xj pour ainsi évaluer la distribution statistique du
mesurande D. Dans I'étude présentée dans ce chapitre, on fait 'hypothése que les grandeurs physiques
suivent une loi de distribution gaussienne. L’essentiel du travail va étre d’estimer la valeur de op liée au
protocole de mesure. La connaissance de cet écart-type permettra ensuite de déterminer l'incertitude-
type sur la valeur moyenne de N mesurages de D selon I'équation (4.16). Le coefficient de Student
n'intervient pas dans cette équation car op est I'écart-type sur le mesurande et non l'écart-type
expérimental d'un petit échantillon de valeurs expérimentales du mesurande.

(<m>)= 22 (4.16
u = — )
VN

ii. Sources d’'incertitude du protocole
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<> Diagramme des 5 M spécifique a I'étude

Afin d’identifier les sources d’incertitude d’'un processus de mesure, un outil appelé diagramme
des «5 M » (également appelé diagramme causes - effets) proposé par Kaoru Ishikawa est utilisé en
métrologie [Kindlarski, 1984]. Il permet de structurer sous forme d’'un diagramme les différentes sources
d’incertitudes en les regroupant en 5 catégories. Les 5 catégories sont les suivantes :

- Méthode: il s’agit de toute la logique du processus mis en ceuvre (mode opératoire, opérations
de calculs ...).

- Matiere: il s’agit de I'élément qui fait 'objet du processus de mesure.

- Moyens: il s’agit des instruments et des étalons utilisés dans les méthodes de comparaison, et
plus généralement de tout ce qui est matériellement nécessaire et qui n’est pas considéré dans
la catégorie précédente.

- Main-d’ceuvre : il s’agit des sources d’'incertitude dues au facteur humain.

- Milieu: il s’agit de 'environnement dans lequel on travaille (typiquement la température, la
pression, les vibrations, ...).



La Figure 4.6 présente, sous forme d’'un diagramme « 5 M », un bilan non exhaustif des sources
d’incertitude qui peuvent avoir un effet sur la mesure de la dose a I'aide d'un protocole associant les films
radiochromiques EBT3 et le scanner V700. Dans ce chapitre, nous présentons plus particulierement les
études de la stabilité et de 'homogénéité de réponse surfacique du V700, le gain di a la méthode de
correction par « soustraction du BDF », I'impact de la lumiere ambiante, 'homogénéité des films EBT3
ainsi que leur réponse en dose, en énergie et angulaire.

L’incertitude sur la dose délivrée par les différentes installations n’est pas prise en compte dans
cette étude : on s’'intéresse seulement a 'incertitude liée au systéme de mesure {film EBT3 + scanner V700
+ outil d’analyse}. Pour une expérience donnée, les erreurs systématiques sur la dose délivrée par les
installations sont prises en compte dans I'étalonnage des films, qui est réalisé a chaque fois dans les
mémes conditions que le film utilisé pour la mesure, et I'erreur aléatoire sur la dose délivrée est
négligeable (incertitude-type estimée a 0.4 mGy pour l'irradiateur au Cobalt-60 utilisé dans ce travail).
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- Découpage des films - Faisceaux pour I'étalonnage des films
L] - Film sur vitre => interférences lumineuses

“[.]

l N _

 Main d'ceuvre : /  Matiére : / ~ Milieu: /

=> les fil EBT3:
- Mise en place de I'expérience s fims - Lumiére ambiante

- Homogénéité
- Précision du placement geneit - Température

-Ré . .
- Précaution de manipulation eponse en enefgle - Poussiére sur vitre du scanner
L. - Réponse angulaire R

- Réponse en dose

“L.]

Figure 4.6 : Diagramme des «5 M » résumant les gfandeurs influencant la mesure de la distribution de
dose selon le protocole de dosimétrie par films radiochromiques associés au scanner V700.

<> Composition des écarts-types et régions d’intérét utilisées

La valeur de pixel donnée par la numérisation des films a 'aide du V700 peut étre modélisée par
I’équation (4.17), ou les variables E1 a E; représentent les différentes composantes indépendantes de
I'erreur 6PV. PV, est la valeur de pixel dans le cas d'un mesurage parfait.

PV=PV0+8PV=PV0+E1+E2+"'+EP (4,1D
Dans ce cas, I'écart-type total sur PV et les écarts-types de chaque composante indépendante de
I'erreur sont reliés par I'équation (4.18).

o” (PV) = 0?(Ey) + 0%(Ep) + - + 0*(Ep) (4.18

Trois tailles de régions d’intérét (ROI) pour la détermination des valeurs de pixel ont été définies :

- ROIspix correspond a une surface carrée de I'image de 5 pixels par 5 pixels. Les valeurs de pixel
moyennées sur cette surface sont notées PVspix. Cette ROI est représentative de l'unité de
surface utilisée pour la détermination de la valeur de pixel pour la distribution de dose. Aucun
effet volume n’avait été observé avec un VA de 0.4 mm de rayon pour le champ de 5 mm de
diametre dans les conditions de mesure du chapitre 2 pour le CyberKnife, ce qui correspond a
un VA de ~5 pixels de diameétre pour une résolution de numérisation de 150 dpi.

- ROLimm correspond a une surface circulaire de 4 mm de diameétre. Les valeurs de pixel
moyennées sur cette surface sont notées PVsmm. Cette ROI est représentative de la surface
utilisée pour la détermination de la valeur de pixel pour les films d’étalonnage.
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- ROliem correspond a une surface carrée de 1 cm par 1 cm. Les valeurs de pixel moyennées sur
cette surface sont notées PViem. Cette ROI est utilisée uniquement pour I'étude des différents

parametres d’'influence.

iii. Propagation des distributions sur le mesurande

La mesure de la dose est fonction des valeurs de pixel lues pour les films d’étalonnage et le film
utilisé pour la mesure (4.19). Cela signifie que la valeur de I’écart-type sur D(meas) est elle-méme fonction
de I'écart-type sur PV(cal) et PV(meas) (4.20 d’apres I'équation (4.15. Cette fonction qui traduit les étapes
du processus du mesurage présentées sur la Figure 4.2 n’est pas simple a exprimer analytiquement. Une
simulation a donc été réalisée, dans MatLab, afin de propager les distributions de PV(cal) et PV(meas) sur
D(meas) en appliquant les étapes présentées dans la Figure 4.8. L’écart-type op a été calculé dans notre
étude pour les valeurs Do(meas) de 0.0, 0.5, 1.0, 2.0, 3.0 et 4.0 Gy. A noter quesc.(PV) et Gmeas(PV) sont
elles-mémes fonction des grandeurs d'influence présentées dans la Figure 4.6. La méthode de
détermination de la valeur de ces deux écarts-types est présentée par la suite.

D(meas) = fonction (PV(cal), PV(meas)) (4.19
op = fonction (04 (PV), Omeas(PV) ) (4.20
4 dose A dose
D (cal2) D (cal2)
T < T 5D(meas)
Dj(meas) D(meas)'i <
= I = PR
= S a : :
D,(cal1) = E §’= D,(cal1 s £ =
o 8 o Ob o o 0 oD
50D(cal1) 850D(meas) 50D(cal2)

Figure 4.7 : Schéma illustrant la simulation de la propagation des distributions des PV sur la dose (cas ou
le mesurage est parfait a gauche et modélisation d'une mesure a droite).

Tableau 4.1: Valeurs des PVy(cal) utilisées en fonction de la dose et valeurs tronquées des ODy(cal)
correspondant pour modéliser la courbe d’étalonnage des films.

Dosi(];[);)(cal) PVo(cal) ODg(cal)
0.0 45838 0.1552
0.5 38785 0.2278
1.0 33978 0.2853
15 30599 0.3308
2.0 28077 0.3681
2.5 26099 0.3998
3.0 24488 0.4275
3.5 23139 0.4521
4.0 21984 0.4744

4.5 20979 0.4947




Etapes de la simulation pour une valeur donnée de Dy(meas) :

On fait I'hypothése que les grandeurs physiques suivent une loi de distribution gaussienne.

Cas du film EBT3

1

2)

3)

4)

5)

6)

Pour chaque point « i » de la courbe d’étalonnage, on réalise un tirage aléatoire de PV(cal i)
selon une distribution gaussienne centrée en PV, et d’écart-type 6cal(PVamm). Pour notre
simulation, les points vont de 0.0 Gy a 4.5 Gy et les valeurs des PV, correspondantes sont
données dans le Tableau 4.1.

On réalise un tirage aléatoire de PV(meas) selon une distribution gaussienne centrée en
PVo(meas) et d’écart-type Omeas(PVspix), Omeas(PVeorrspix) OU Gcentef PVeorrspix) selon que 'on
souhaite connaitre I'écart-type op pour, respectivement, une mesure de distribution de dose
sans correction du BDF, une mesure de distribution de dose avec correction du BDF ou pour
une mesure « ponctuelle » au centre de la zone de scan.

Les OD(cal i) ainsi que I’'OD(meas) sont calculés selon I’équation (4.21)

PV
ﬁ) = 0D, + 60D (4.23

Une courbe d’étalonnage est générée a partir des OD(cal i). Une illustration est donnée sur

0D = —log(

la Figure 4.7.

La valeur de la dose mesurée D(meas) est déterminée a partir de la courbe d’étalonnage et
de la valeur d’OD(meas). Cette valeur est alors enregistrée, et on recommence la simulation
a partir de I'étape 1) jusqu’a atteindre un nombre suffisant de tirages sur D. Dans cette
étude, le nombre de simulations était de 104

Pour finir, I'écart-type op est calculé sur I'ensemble des valeurs de D(meas).

Cas du dosimétre « 4 films »

Le calcul de op pour le dosimetre « 4 films » est identique a la simulation précédente sauf
que:

- 4 tirages aléatoires de PV sont effectués a I'étape 1 pour chaque point de la courbe
d’étalonnage, la valeur de PV(cal i) est alors la moyenne de ces 4 valeurs.

- 4 tirages aléatoires de PV sont effectués a I'étape 2, la valeur de PV(meas) est alors la
moyenne de ces 4 valeurs.

Figure 4.8 : Simulation de la propagation des distributions des grandeurs PV sur le mesurande D.

c. Etude des parametres influen¢ant la mesure de distribution de dose
al'aide d’un protocole associant les films radiochromiques EBT3 et

le scanner V700

étudiant les principales grandeurs d’influence sur le protocole de mesure sachant que le protocole vise a

Le but principal de cette partie du travail est d’estimer les valeurs de 6ca(PV) et omeas(PV) en

établir une distribution de dose 2D sur une surface d’environ 10 cm x 10 cm.
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i. Caractérisation de la réponse du scanner V700

Avant d’étudier les films EBT3, nous nous sommes attachés a caractériser I'instrument qui permet
la lecture de I'OD(Z,X) des films, c'est-a-dire le scanner V700. Les films radiochromiques étant sensibles
aux scans successifs [Paelinck et al., 2007], nous avons utilisé un film semi-transparent de couleur marron
(appelé film neutre dans la suite de 1'étude) ayant une valeur d’OD(ZX) constante dans le temps
(I'homogénéité de 'OD n’est cependant pas garantie, la position de la ROI sur le film doit donc rester la
méme).

Plusieurs parametres d’'influence ont été étudiés comme la présence de poussiere sur la vitre,
I'influence de la lumiere ambiante ou de la température de la salle lors des numérisations, mais seuls les
parametres les plus influents sont présentés ici; a savoir la répétabilité de mesure du scanner V700 et
I’homogénéité de la réponse surfacique.

X Répétabilité de mesure du V700

Il est connu que, pour certains scanners, il est nécessaire d’effectuer un certain nombre de scans
«a blanc » afin que celui-ci se stabilise [Devic et al., 2005] [Paelinck et al., 2007] [Ferreira et al., 2009]. Si
la valeur des PV n’est pas suffisamment stable au cours du temps, alors I'étude des EBT3 et la mise en
place d’'un protocole de dosimétrie fiable n’est pas possible. La répétabilité de mesure ponctuelle du V700
a été caractérisée et quantifiée en numérisant successivement le film neutre, de dimension 10 cm x 10 cm,
placé sur le support en PMMA correspondant et immobile tout le long de I'expérience.

Ces numérisations successives ont été automatisées a 'aide du logiciel AutoMate (version 7). La
numérisation du film neutre commencait avec le scanner « a froid » et un grand nombre de numérisations
(de l'ordre de plusieurs centaines) étaient réalisées successivement. L’'expérience a été reproduite a
différents jours afin de s’assurer de la reproductibilité de la stabilité.

Les images numérisées du film neutre ont ensuite été analysées avec MatLab afin de récupérer la
valeur moyennée des pixels dans une ROIspix, une ROlsmm et une ROI1cm localisées au centre.

Les écarts-types Gstab(PVspix), Ostab(PVamm) et Ostab(PV1iem), correspondant a 'écart-type de la valeur
des ROIspix, ROl4mm et ROIicm respectivement, ont été calculés.

KD

<> Homogénéité de la réponse surfacique du V700

La réponse surfacique des scanners n’est pas homogéne. En outre, celle-ci dépend de la valeur de
I'0OD, du canal de couleur, du type de média et bien entendu du scanner lui-méme. Cependant, il a été
montré que pour des mesures dans le canal rouge, la réponse a une position donnée sur le scanner était
identique pour différentes valeurs d’OD pour les films EBT [Paelinck et al., 2007] et pour les films EBT2
[Richley et al., 2010]. Le protocole visant a mesurer une distribution de dose en 2D, 'uniformité de la
réponse surfacique du V700 doit étre étudiée afin de définir une zone de mesure sur la surface vitrée
présentant une bonne homogénéité. Pour cela, 35 positions (5 selon I'axe X et 7 selon l'axe Z) ont été
définies a 'aide d'un masque en papier placé sur la surface vitrée du scanner (Figure 4.9). Un film neutre
de 3 cm x 3 cm a été utilisé avec une marque au stylo indélébile en son centre, afin de sélectionner par la
suite exactement la méme ROI;cm centrée en ce point sur le film. La valeur moyenne des pixels de la ROl1cm
a été extraite avec le logiciel Image].

Des numérisations successives ont été réalisées. Le film neutre a été placé sur le masque selon le
quadrillage du masque en papier, les bords du film neutre sont posés sur le cadre en papier pour avoir un
léger gap d’air entre le film et la surface vitrée du V700, afin d’éviter d’avoir des interférences lumineuses
du type anneaux de Newton. A chaque numérisation le film était déplacé d’une case.

L’écart par rapport au centre (en rouge sur la Figure 4.9) pour chaque position sur la vitre a été
quantifié en termes de PV. L’expérience a été reproduite avec 3 autres films neutres et la valeur moyenne
des écarts de chaque position a été calculée.



L’écart-type osurf(PV) correspondant a 'homogénéité du scanner a alors pu étre déterminé selon
I'équation (4.22) en calculant I'écart-type cexp des valeurs de I'expérience et en retirant la composante de
I'erreur sur la stabilité de numérisation d’'une ROl cm.

Osurf (PV) = \/ngp (PViem) — thab(Pvlcm) (4.22

=
2
=
L]

L

-

Figure 4.9 : Photographie du masque utilisé pour I'étude de 'homogénéité de la réponse surfacique du
scanner V700.

ii. Caractérisation des films EBT3

Concernant les films EBT3, plusieurs paramétres d’influence ont été étudiés comme l'influence de
'orientation, d’une petite rotation lors de la numérisation ou de 'homogénéité du film preés des bords de
découpage mais seules l'influence de la lumiere, la réponse en fonction de la dose, '’homogénéité des films,
la réponse angulaire et la réponse en fonction de I'énergie sont présentées dans ce manuscrit.

X Réponse en fonction de la dose des films EBT3

Afin d’étudier la réponse en fonction de la dose des films EBT3, deux courbes d’étalonnages ont
été réalisées a l'aide de l'irradiateur au Cobalt-60 installé au laboratoire dont le faisceau est étalonné en
kerma air a 'aide d’'une chambre de référence (PTW 31010). Pour cela, des films EBT3 de 10 cm x 10 cm
ont été placés individuellement derriére une plaque de PMMA de 4 mm d’épaisseur afin d’assurer
I'équilibre électronique (Figure 4.10). La premiére courbe d’étalonnage a été réalisée en irradiant un film

de 10 mGy a 100 mGy par pas de 10 mGy. La seconde a été réalisée en irradiant un film de 0.5 a 4.0 Gy par
pas de 0.5 Gy.

Les valeurs de PV ont été déterminées pour une ROl placée au centre du film. Les valeurs des
PV dans le canal vert et le canal bleu (en plus de I'habituel canal rouge utilisé tout au long de cette étude)
ont été récupérées et les deux courbes d’étalonnages ont été établies, a la fois pour la méthode utilisant la
correction par « soustraction du BDF » et pour la méthode de correction « multicanaux ».
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Ensuite, 6 films (d’une taille de 10 cm x 10 cm) ont été irradiés a des doses « inconnues » (c'est-a-
dire que la dose n’est connue qu’apres avoir réalisé la détermination de la valeur de la dose regue par le
film selon la méthode d’analyse) dans la gamme de dose allant de 10 a 100 mGy et 4 autres films ont été
irradiés dans la gamme de dose allant de 0.5 a 4.0 Gy. La valeur de PV, pour une ROlicm placée au centre du
film, a été calculée et la dose a été déterminée a 'aide de la courbe d’étalonnage correspondant soit, celle
de la méthode de correction par «soustraction du BDF» et celle de la méthode de correction
« multicanaux ».

1 film EBT3 (10 cm x 10 cm)
(vue par la tranche)

Co-60 (1.25 MeV)

plaque de PMMA
(épaisseur 4 mm)

Figure 4.10 : Représentation schématique de l'irradiation d’un film avec l'irradiateur Cobalt-60.
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<> Influence du passage répété de la lampe du scanner et de la lumiére
ambiante sur un film EBT3

Les films radiochromiques sont des dosimetres qui ne réagissent pas seulement aux
rayonnements ionisants mais également a la lumiére et la température. En effet, apres des scans répétés,
une augmentation de la densité optique a été observée pour les films EBT et attribuée, d’'une part, a
I'élévation de la température au niveau de la vitre du scanner [Lynch et al., 2006] et, d’autre part, a
I'exposition aux UV venant de la lampe [Paelinck et al., 2007].

L’influence du passage de la lampe du scanner a été évaluée en plagant 6 films EBT3 de 3 cm x
3 cm sur la surface du scanner a 'aide du support dédié (annexe Figure 4.22) et en les numérisant de
maniere répétée une dizaine de fois. La variation moyenne en PV en fonction du nombre de numérisations
a ensuite été évaluée pour les ROl centrées sur les films 3 cm x 3 cm.

L’influence de la lumiere ambiante a été évaluée en placant 18 films EBT3 de 3 cm x 3 cm, non
irradiés, a la lumiére d’'un néon allumé en continu dans une salle sans fenétre, 18 autres films EBT3 ont été
exposés a la lumiére du soleil en été et 18 autres films EBT3 ont été gardés dans l'obscurité. La valeur
d’'une ROIlicm centrée sur le film a été déterminée, pour chaque film, avant exposition. L’évolution de la
valeur de cette méme ROIlicm a été déterminée au bout d'un jour, d'une semaine et de deux mois
d’exposition.

7

<> Etude de 'homogénéité des films EBT3 non-irradiés

Afin d’étudier 'homogénéité des films non-irradiés, sept feuilles d’EBT3 ont été découpées afin de
préparer 28 films de 10 cm x 10 cm dont 7 issus de la zone A, 7 de la zone B, 7 de la zone C et 7 de la zone
D (Figure 4.3). Les films ont été numérotés de 1 a 7 de maniere a garder I'information sur le numéro de
feuille, ainsi chaque film est identifié par sa zone sur la feuille (A, B, C ou D) et par son numéro de feuille.
Le BDF de chaque film a été numérisé dans l'ordre (A1, B1, C1, D1, A2, B2, ... D7). Les valeurs de PV de 121
ROIspix réparties sur la surface des films 10 cm x 10 cm ont été déterminées pour chaque film (Figure 4.11,
gauche). Des écarts-types entre ROIspix et entre moyenne de ROIspix ont été calculés afin d’étudier la
dispersion des valeurs au sein méme d’un film 10 cm x 10 cm (intra film), entre les films 10 cm x 10 cm
(inter film) issus d’'une méme feuille et entre les 7 feuilles d'EBT3 (inter feuille). L’écart-type sur
I'ensemble des ROIspix a également été évalué (inter+intra films). Ce dernier écart-type (c'est-a-dire
inter+intra films) a également été calculé pour des ROlsmm situées au centre des films (Figure 4.11, droite).



Figure 4.11 : Positions sur le film EBT3 « 10 cm x 10 cm » des ROIspix (a gauche) et des ROlymm (a droite).
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<> Etude de 'homogénéité des films EBT3 irradiés

Les 28 films précédents, dont le bruit de fond a été numérisé, ont été utilisés pour étudier
I'homogénéité des films apres irradiation. Nous avons réalisé des lots de 4 films issus d’'une zone
différente et avec un numéro de feuille choisi de maniére a avoir pour chaque lot un échantillon (au
sens statistique) de 4 films le plus représentatif de I'ensemble des films. Exemple de lot: (B1, D3, A5,
C7).

Les 4 films du premier lot ont été irradiés individuellement de maniére uniforme a une dose de
0.5 Gy a 'aide de I'irradiateur au Cobalt-60 (Figure 4.10). La méme chose a été réalisée avec les autres lots
pour une dose de 1.0 Gy, 2.0 Gy, 3.0 Gy et 4.0 Gy (deux lots ont été utilisés pour le 4.0 Gy). Les films EBT3
ont ensuite été reclassés dans 'ordre et numérisés a nouveau a I'aide du V700.

Les valeurs de PV des 121 ROIspx de I'expérience précédente ont été déterminées pour les
différents films EBT3 irradiés (Figure 4.11, gauche). Les valeurs de PV des 4 ROlsmm au centre du film
(Figure 4.11, droite) ont été déterminées pour les différents films.

Les valeurs de PV corrigées du BDF pour les différentes ROI précédentes ont été calculées selon
I'équation (4.5) et différents écarts-types ont été évalués afin d’étre représentatifs de différentes situations
de mesures et pour les différents niveaux de dose. La définition des écarts-types calculés est donnée dans
le Tableau 4.2, ces écarts-types vont étre utilisés par la suite pour évaluer I'écart-type de la distribution du
mesurande D. Deux de ces écarts-types sont calculés sans la correction du BDF afin d’évaluer le gain
qu’apporte la méthode de correction par « soustraction du BDF » sur la mesure de la distribution de dose.

Tableau 4.2 : Définition des écarts-types utilisés dans la propagation des distributions sur la mesure de
dose.

Notation zonfe}l?:r le ROI cor]gt]e)c;ion utilisation
Omeas(PVspix) surface 5 pix non distribution de dose sans BDF
0cal(PVamm) centre 4 mm non courbe d’étalonnage sans BDF
Omeas(PVeorr5pix) surface 5 pix oui distribution de dose
Ocal(PVeorr,4mm) centre 4 mm oui courbe d’étalonnage

Ocenter(PVeorr,spix) centre 5 pix oui mesure des OF (petit champ)
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<> Dépendance angulaire

L’objectif final étant la mesure de distribution de dose en mini-faisceaux, les films sont donc
destinés a étre irradiés par des faisceaux de différentes incidences. L'objectif de 'expérience présentée ici
est, dans un premier temps, d’étudier la réponse angulaire des films EBT3 de 10 cm x 10 cm, et dans un
deuxieme temps, celle du dosimétre « 4 films ».

L’expérience de la réponse angulaire d’'un film EBT3 «individuel » et 'expérience de la réponse
angulaire du dosimetre « 4 films » sont identiques sauf que, pour la premiere, chaque film EBT3 est irradié
individuellement, alors que pour la seconde, les 4 films EBT3 sont irradiés en méme temps. On notera que
la seconde expérience est 4 fois plus rapide pour un méme nombre de films utilisés. Neuf feuilles d’'EBT3
ont été découpées en 10 cm x 10 cm. La numérotation de chaque film a été faite en indiquant sa zone sur
la feuille (A, B, C ou D) et le numéro de la feuille. La numérisation du BDF a I'aide du V700 a été réalisée
dans 'ordre (A1, B1, C1, D1, A2, B2, ... D9).

Des lots de 4 films 10 cm x 10 cm ont été réalisés, en prenant soin d’avoir un représentant de
chaque zone (A, B, C, D) et d’avoir également une provenance répartie sur les 9 feuilles. Cette démarche
permet d’avoir un échantillon statistique représentatif de '’ensemble de la population des films découpés.
Exactement au centre de chaque film, un point au stylo indélébile a été marqué afin de pouvoir
positionner les films a I'isocentre grace aux lasers de la salle.

Une mini-cuve a eau a été placée dans le champ d’irradiation de 30 cm x 30 cm, a une énergie de
4 MV disponible sur I'accélérateur Elekta du laboratoire. Une chambre de référence (PTW 31010) a été
utilisée pour connaitre le débit de référence de cette configuration particuliére a I'isocentre (Figure 4.12).

Figure 4.12 : Etalonnage du faisceau a 1.0 Gy a l'isocentre a I'aide d’une chambre d’ionisation de référence
(PTW 31010) positionnée a 'aide des lasers de la salle.

Les films EBT3 ont été placés dans une bouteille plastique (Figure 4.13) spécialement découpée
pour recevoir les films et également munie de graduations afin de pouvoir repérer l'orientation de la
surface du film par rapport a I'axe du faisceau. La bouteille plastique a été lestée dans le fond afin
d’assurer sa stabilité, puis remplie d’eau et placée dans la mini-cuve a eau de la Figure 4.12. Les lasers de
la salle de traitement ont été utilisés pour positionner correctement le centre des films a l'isocentre
(Figure 4.14).



Trois lots de 4 films ont été utilisés afin de réaliser une courbe d’étalonnage de 0.5 a 1.5 Gy par
pas de 0.5 Gy, les films étaient alors placés a I'isocentre avec la normale de leur surface a 0°. Puis 7 lots de
4 films ont été utilisés, chaque lot a été irradié a 1.0 Gy mais avec un angle différent en commencant par un
angle de 90°, puis 80°, 60°, 45°,30°, 10° et pour finir 0°.

Les films ont ensuite été reclassés dans I'ordre pour effectuer leur numérisation. La valeur en PV a
ensuite été récupérée dans une ROI circulaire d’'un diameétre extérieur de 1 cm autour du centre du film
tout en évitant le marquage au feutre indélébile (Figure 4.14 droite). Pour chaque angle, la valeur
moyenne de la dose déterminée par les 4 films a été déterminée a l'aide de la courbe d’étalonnage et
comparée a la dose attendue de 1.0 Gy.

Figure 4.13: Systeme de positionnement des films a l'aide d’'une bouteille plastique en vue de face (a
gauche) et en vue de dessus (a droite).

1 film EBT3 (10 cm x 10 cm)
ou dosimeétre « 4 films »
(vue par la tranche)

LINAC 4 MV

Cuve a eau

Isocentre 1Gy —/

Figure 4.14 : Représentation schématique de I'expérience en vue par-dessus (a gauche). ROI utilisée pour
la mesure de dose a I'isocentre (a droite).

<> Réponse en fonction de I'énergie

L’objectif étant de mesurer des distributions de dose dans et hors du champ d’irradiation, soit
dans des zones ou le spectre en énergie differe fortement; il est nécessaire de connaitre la réponse en
énergie des films EBT3. Celle-ci a été étudiée a l'aide des générateurs de rayons X mous et X durs
disponibles au laboratoire ainsi qu’a 'aide d’'un irradiateur au Césium-137. Les qualités de faisceaux qui
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ont été utilisées pour irradiations avec les générateurs X sont les séries N-10, N-20, N-40, N-60, N-120, N-
200 et N-300 tels qu’ils sont définis dans la norme [ISO 4037-3, 1999]. Cela correspond a des faisceaux
présentant des spectres étroits en énergie et correspondant aux énergies moyennes de 8, 16, 33, 48, 100,
164 et 250 keV. Le Césium-137 quant a lui se désintegre en Baryum-137 qui émet un rayonnement y de
661.7 keV. L’étalonnage des faisceaux est réalisé au laboratoire en kerma dans l'air.

Les feuilles d’EBT3 ont été découpées en films de 3 cm x 3 cm. Chaque film a été numéroté afin de
I'identifier et le BDF de chaque film a été numérisé avec le V700 a 'aide du support prévu pour les films
3cm x 3 cm. Des lots de 9 films ont ensuite été réalisés en les prenant de maniere aléatoire parmi
I'ensemble des films afin d’avoir, a chaque lot, un échantillon représentatif de I'ensemble.

Les 9 films d'un méme lot ont été fixés en « suspension dans I'air » a I'aide d’un cadre en plastique
et de ruban adhésif comme présenté sur la Figure 4.15. Pour chaque énergie, 9 films d’'un lot ont été
irradiés avec une dose délivrée de 100 mGy. Une courbe d’étalonnage a été établie, a 'aide de l'irradiateur
au Césium-137, pour des doses allant de 20 a 200 mGy par pas de 20 mGy.

L’ensemble des films 3 cm x 3 cm ont ensuite été placés successivement sur le support pour films
3 cm x 3 cm puis numérisés avec le V700. La valeur moyenne en PV d'une ROl1cm centrée sur chaque film a
été déterminée, puis convertie en dose a I'aide de la courbe d’étalonnage, afin d’estimer la réponse des
films EBT3 en fonction de I’énergie. Remarque : cette réponse en énergie n’est pas prise en compte pour
I’évaluation des erreurs de mesure par le modéle présenté dans la Figure 4.8.

9 films EBT3 (3 cm x 3 cm)
(vue par la tranche)

RX (8 a 250 keV)
+ Cs-137 (662 keV)

s ’ e

Figure 4.15 : Représentation schématique de I’expérience (a uche) et phogfphie de I'installation dans
I'axe du faisceau d’irradiation (a droite).

3. RESULTATS ET DISCUSSION

a. Caractérisation de la réponse du scanner

i. Stabilité de numérisation

Les Figure 4.16 et Figure 4.17 montrent I'évolution, en fonction du nombre de numérisations
effectuées par le V700, de la valeur d'une ROlsmm et d’'une ROIspix mesurées au centre du méme film neutre
pour trois jours différents. Les parameétres de numérisation sont Tapercu->numérisation = 2 S = Tnumeérisation->apercu =
90 s. Un comportement similaire est obtenu pour les autres jeux de parameétres étudiés (Tapercu->numérisation,
Trumérisation->apercu). La premiere numérisation a toujours été réalisée avec le scanner «a froid ». Les
résultats pour des ROI localisées ailleurs qu’au centre sont similaires.



123

On observe deux phases sur ces deux graphiques :

- La premiere phase située entre 1 et ~30 numérisations, montre une augmentation de la valeur
de pixel sur la ROI du film neutre, ce qui correspond a une phase de « mise en température » du
systéme de mesure.

- La seconde phase située au-dela de ~30 numérisations, montre une stabilisation de la valeur de
pixel sur la ROI avec, cependant, un bruit plus important pour la ROIspix que pour 1a ROlsmm. Les
valeurs de l'écart-type pour les ROlicm, ROlsmm et ROIspix, déterminées a partir de la 30éme
numeérisation, sont données par (4.23), (4.24) et (4.25 respectivement.

Ostab (Pvlcm) =4 (423
Ostab (Pv4mm) =5 (4249
Ostab (PVSpix) =7 (423
49000 | - Ty YT R S A A A A
4 PV ] H : : H : H : :
48950 +
48900 +-
48850
48800
] 1 ; ; ; ; ‘ numérodescan |
48750 +————t————t+———t————+———t—
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200

Figure 4.16 : Evolution de la valeur de la ROlynm dans le canal rouge d’un film neutre en fonction du
nombre de numérisations (Taperqu—>numérisation =2s- Tnumérisation->aper§u = 905)
49000
48950 +

48900 + |/

48850

48800

] numéro descan
48750 +———t————t———t————t———t———
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200
Figure 4.17 : Evolution de la valeur de la ROIsy dans le canal rouge d’un film neutre en fonction du
nombre de numérisations (Tapergu->numérisati0n = 25 - Tnumérisation->apergu = 905)
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Sur I'ensemble des expériences réalisées pour I'étude, le nombre de numérisations nécessaires
pour atteindre la stabilité variait entre 10 et 40. Lors du protocole établi précédemment dans le
laboratoire [Huet et al,, 2012], la stabilisation de la valeur de pixel était obtenue au bout de 5 scans «a
blanc ». Cette différence de comportement est attribuée au « vieillissement » du scanner. Cela signifie qu'’il
est nécessaire de controler régulierement la stabilité du scanner ; c’est la raison pour laquelle deux zones
avec des films neutres ont été intégrées au support de numérisation pour les films. On remarque
également que la valeur de la ROI ne se stabilise pas nécessairement a la méme valeur lorsque
I'expérience est reproduite. La non-reproductibilité de la valeur de stabilisation n’est pas problématique
du moment que '’ensemble des numérisations, correspondant a I'étalonnage et aux mesures d’'une méme
expérience, est réalisé avec la méme « mise en température », c'est-a-dire que I'ensemble des films servant
pour une expérience (étalonnage + mesure) doivent étre lus en méme temps, d'une part, avant irradiation
et, d’autre part, aprés irradiation. Par contre, il est nécessaire de réaliser un minimum de 40
numérisations « a blanc » avant de commencer a numériser les films, afin d’étre certain d’avoir atteint le
régime stable.

ii. Réponse surfacique du scanner

Le Tableau 4.3 donne I'écart de la valeur d'une ROlicm d'un film neutre par rapport a la zone
centrale en (Z=4, X=3) en fonction de la position (ZX) sur la surface du scanner. Ces valeurs
correspondent a la moyenne de 4 expériences (Tableau 4.13) pour lesquelles des valeurs similaires ont
été obtenues.

Dans le sens de déplacement de la lampe, c'est-a-dire selon I'axe Z, la réponse est relativement
uniforme alors que dans la direction perpendiculaire, c’est-a-dire selon I'axe X, il y a une augmentation
importante de la réponse en particulier sur la partie gauche de la surface de 'ordre de 300 en PV. Ce
comportement est comparable a celui obtenu par [Paelinck et al., 2007], [Fuss et al., 2007] et [Richley et
al, 2010] avec cependant une différence: pour notre étude, la sur-réponse selon l'axe X est plus
importante du c6té gauche que du coté droit alors que, dans les autres études, une certaine symétrie est
observée. Pour notre application, qui consiste a mesurer une distribution de dose pour des mini-faisceaux,
nous nous sommes donc limités a la partie centrale, correspondant a la zone en gris foncé dans le Tableau
4.3, ce qui permet de couvrir la surface du film « 10 cm x 10 cm ». L’écart-type sur la zone d’intérét est
alors 38 en PV, ce qui donne (4.26) pour I'estimation de I'écart-type lié a la réponse surfacique du V700.

Osurt (PV) = (38)2 - (4‘)2 ~ 38 (4.29

Tableau 4.3 : Ecart en PV d’une ROl o d’un film neutre par rapport a la zone centrale en fonction de la
position (Z,X) sur la surface de la vitre du scanner.

7 X 1 2 3 4 5
1 +260 -4 +15 -71 +89
2 +267 =27 +11 -46 +38
3 +254 —41 +2 -9 +67
4 +268 —45 0 -15 +64
5 +329 -3 +71 +33 +119
6 +340 +24 +77 +59 +76
7 +344 +64 +133 +117 +172




On peut noter que la réponse surfacique induit une erreur systématique sur les mesures de
distribution de dose. Cependant I'utilisation du dosimetre « 4 films » (les 4 films sont placés a 90° I'un de
I'autre) permet qu’'un point donné de la distribution soit ensuite réparti sur 4 endroits sur la surface du
V700 lors des numérisations. La méthode de correction par «soustraction du BDF » est également
systématiquement utilisée, ce qui permet théoriquement de compenser la réponse surfacique du V700.

b. Caractérisation de la réponse des films

i. Réponse en dose

<> Courbes d’étalonnage entre 0.5 et 4.0 Gy

La Figure 4.18 présente les courbes d’étalonnage réalisées dans les trois canaux rouge, vert et
bleu pour la gamme de dose allant de 0.5 a 4.0 Gy délivrée au Cobalt-60. Une fonction polynomiale d’ordre
3 est utilisée afin de réaliser une régression et ainsi permettre d’exprimer la dose en fonction de I'0OD, dans
chacun des trois canaux. On peut noter qu'une fonction polynomiale d’ordre 3 permet une bonne
interpolation des différents points pour 'ensemble des canaux.

4500 T et e et e s I
Dose (mGy) : : : : : ;
LRsEEe e sl en e e
3500 _- ¢ canal rouge
: 4 canal vert
3000 + - # canal bleu
2500 E- fffffffffff fffffffffffffff
2000 -- fffffffffffffff —————
1500 -- *************** *****
1000 + R 4 e e e e oo
500 L e o
o +—r—tt -+ttt
0.15 0.20 0.25 0.30 0.35 0.40 0.45 0.50 0.55

Figure 4.18 : Courbes d’étalonnage pour le canal rouge, vert et bleu dans la gamme de dose allant de 0.5 a
4.0 Gy délivrée au Cobalt-60.

7

< Courbes d’étalonnage entre 10 et 100 mGy

La Figure 4.19 présente les trois courbes d’étalonnage réalisées dans les canaux rouge, vert et
bleu pour la gamme de dose allant de 10 a 100 mGy. Une fonction affine est utilisée afin de réaliser une
régression. Dans les canaux rouge et vert, on peut voir que la dose augmente de facon linéaire avec la
densité optique, ce qui se modélise bien par une fonction affine : le « coefficient de détermination » R? est
de 0.99 et 0.98 dans le canal rouge et vert respectivement. Par contre, I'OD mesurée dans le canal bleu
présente un bruit important, on peut d’ailleurs voir sur la Figure 4.19 que le calcul du « coefficient de
détermination » R donne une valeur égale a 0.25.
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Figure 4.19: Courbes d’étalonnage pour les
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<> Détermination des doses inconnues

Les doses inconnues déterminées a 'aide de la méthode de correction « multicanaux » et de la
méthode de correction par « soustraction du BDF » sont présentées et comparées aux doses réellement
délivrées dans le Tableau 4.4. Un bon accord est trouvé dans la gamme de dose de 0.5 a 4.0 Gy par les deux
méthodes de correction, avec un écart inférieur a ~2%. Dans la gamme de dose de 10 a 100 mGy, un bon
accord est trouvé entre les doses déterminées par la méthode de correction par « soustraction du BDF » et
les doses délivrées alors que des différences importantes sont observées pour les doses obtenues avec la
méthode de correction « multicanaux », avec des écarts de I'ordre de 30%. Ceci peut s’expliquer par le
signal mesuré dans le canal bleu. En effet, contrairement a la méthode de correction par « soustraction du
BDF » qui n’utilise que le canal rouge présentant la plus grande sensibilité, la méthode de correction
« multicanaux » utilise notamment I'information du canal bleu pour calculer un facteur perturbatif qui va
servir a corriger la mesure de dose. Or, dans le cas présent, le canal bleu apporte du bruit sur la mesure au
lieu de la corriger. La méthode « multicanaux » n’est donc pas adaptée pour la mesure de la dose dans la
gamme 10-100 mGy.

C’est donc la méthode de correction par « soustraction du BDF » pixel a pixel qui a été retenue
pour I'établissement du protocole de distribution de dose a I'aide des films radiochromiques pour les
mini-faisceaux car la correction apportée par cette méthode est meilleure pour les « faibles doses ».
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Tableau 4.4 : Comparaison des doses délivrées et des doses mesurées par les méthodes de correction
« soustraction du BDF » et « multicanaux ».

dose délivrée dose mesurée (mGy) et écart-relatif par rapport a la
Gamme de (mGy) dose délivrée (%)
dose (mGy)
(u=0.4 mGy) « multicanaux » « soustraction du BDF »
28 16 (-44.2) 31 (+11.8)
59 39 (-33.9) 64 (+9.1)
73 66 (-9.7) 78 (+6.4)
10-100
81 57 (-29.5) 86 (+6.1)
96 68 (-28.9) 100 (+3.9)
144 108 (-25.2) 150 (+4.1)
648 653 (+0.8) 662 (+2.2)
983 983 (+0.0) 990 (+0.7)
500-4000
1236 1234 (-0.2) 1226 (-0.8)
1840 1859 (+1.0) 1835 (-0.3)

ii. Influence du passage répété de lalampe du scanner et de la lumiere
ambiante sur les films EBT3

La Figure 4.20 représente la variation en PV de la moyenne des ROlicm de 6 films non irradiés
ainsi que 6 films irradiés a 4.0 Gy en fonction du nombre de numérisations. Une régression par une
fonction affine est réalisée afin d’avoir une estimation moyenne sur les 11 premiéres numérisations : les
coefficients des pentes sont d’environ —-11 et -9 pour les films non irradiés et irradiés a 4.0 Gy
respectivement. Une numérisation de film produit donc une diminution de la valeur de la ROI de I'ordre de
grandeur de 10 en PV. Dans notre cas, les films servant a 1'étalonnage et a la mesure sont numérisés
ensemble. Il est donc possible de réaliser plusieurs numérisations des films d’une expérience, mais il
faudra faire attention a tous les numériser autant de fois.

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11

" ; L | | ' : | ' L |
1 H ! 1 H ! ! H H

¢ Moyenne 6 films nonirradiés

] ‘ : : ‘ ‘ ! _numérodescan
e AR T R e T §
SO S S NN I S m— . i

y=-8.774x+1.0923 |
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¢
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Figure 4.20 : Evolution de la valeur de la ROI en PV en fonction du nombre de numérisations.
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Le Tableau 4.5 présente la variation de la valeur moyenne des ROlicm de 18 films « 3 ¢cm x 3 cm »
en fonction du temps passé a étre exposé, soit a la lumiere d'une salle sans fenétre, soit a la lumiére directe
du soleil. La variation pour des films laissés dans une pochette opaque est également présentée.

Concernant les films laissés dans I'obscurité, la variation observée sur une journée (—12) est due a
la variation de PV induite par une numérisation, par contre la variation observée sur 2 mois est
significative et pourrait s’expliquer par l'effet de la température ambiante sur la réaction chimique de
polymérisation. Il faut donc prendre soin de conserver les films a I'abri de la lumiére, a une température
raisonnable et dans un méme lieu afin d’avoir les mémes effets sur I'ensemble des films.

Concernant une exposition a la lumiere naturelle, une variation tres importante est observée des
le premier jour qui s’explique a la fois par une exposition lumineuse intense allant de I'UV a l'infrarouge
(élévation de la température des films). Cette situation ne concerne cependant pas une utilisation normale
des films.

Concernant les films exposés a la lumiere artificielle d’une salle, une variation notable est mesurée
méme au bout d’'une journée d’exposition continue et correspond a une variation des PV de ~80 en 1
heure ce qui est conséquent. Lors de l'utilisation des films, il est donc nécessaire de veiller a les exposer le
moins longtemps possible a la lumiere, ou du moins un méme temps pour 'ensemble des films utilisés
pour I'étalonnage et les mesures. Lors des irradiations pour la réponse en énergie, les durées d’irradiation
étaient longues (de 2 a 6 h) a cause du faible débit pour les séries N, la lumiere de la salle a donc été
éteinte afin d’éviter des différences entre chaque lot de 9 films irradiés. Le transport et le stockage des
films doivent dans tous les cas étre réalisés dans une pochette opaque.

Tableau 4.5 : Variation dans le temps de la valeur de la ROI en PV en fonction de la nature de I'exposition.

Exposition lumineuse

Durée (jours) Artificielle (néon) Naturelle (soleil) Dans le noir
1 -1932 -20897 -12
7 -7463 -36255 -161
60 -26488 -43722 -1408

iii. Etude de ’'homogénéité des films EBT3 « 10 cm x 10 cm » non-irradiés

KD

R Dispersion intra et inter films non irradiés

Le Tableau 4.6 présente les écarts-types entre ROIspix sur un film, une feuille et sur les 7 feuilles,
ainsi que I'écart-type entre la moyenne de ROIs;ix effectuée sur un film ou une feuille, afin d’évaluer la
dispersion intra/inter films et la dispersion intra/inter feuilles. L’écart-type entre ROlsmm couvrant
seulement la zone centrale d’un film a également été calculé sur I'ensemble des films « 10 cm x 10 cm ».

On constate que l'homogénéité locale (intra feuille et intra film) est moins bonne que
I’homogénéité globale (inter feuilles et inter films) et que la dispersion totale des PV4mm restreint a la zone
centrale du film est meilleure que la dispersion totale des PVspix, la valeur de 1'écart-type étant divisée
approximativement par 2.

Lors de la propagation des distributions des grandeurs PV sur le mesurande D, il va donc étre
nécessaire de faire la distinction entre I'écart-type sur PVsmm lié aux valeurs d’OD pour I'étalonnage des
films et I’écart-type sur PVspix lié aux valeurs d’OD pour la distribution de dose.
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Tableau 4.6 : Valeur des écarts-types intra et inter films EBT3 non irradiés.

N Grandeur sur laquelle est ~ Zone couverte par Valeur de I'écart-type
om
calculé I'écart-type les ROIspix en PV
intra feuille 1 ROIspix 1 feuille 143
intra film 1 ROIspix 1 film 134

moyenne des 121x4

inter feuilles , ] 7 feuilles 81
ROIspix d'une feuille A4
des 121 ROIspix
inter films m'oyer.me es °P 7 feuilles 92
d’un film 10 cm x 10 cm
intra+inter films 1 ROIspix 7 feuilles 162
(zone de mesure)
intra+inter fil
ptrainer ms 1 ROLimm 7 feuilles 75

(zone étalonnage)

KD

R Valeur moyenne des films EBT3 en fonction de leur zone et du numéro de feuille

Le Tableau 4.7 présente I'écart de valeur moyenne des ROIs;ix d'un film 10 cm x 10 cm par rapport
a la valeur moyenne sur I'ensemble des ROIspix sur les 7 feuilles, en fonction de la provenance du film en
terme de zone et de numéro de feuille. Les valeurs moyennes pour chaque feuille ainsi que pour chaque
zone sont également indiquées.

Tableau 4.7 : Ecarts de la valeur des ROIsyix d’un film par rapport a la valeur moyenne des ROIspix, en
fonction de la zone du film (A, B, C ou D) et du numéro de feuille dans 'ordre de sortie de la pochette.

ZONE
Moyenne
A B C D
1 +95 +53 +127 +58 +84
2 +149 +26 +127 +13 +79
- 3 +109 +20 -5 -48 +19
—
=
= 4 +89 +29 +93 -17 +48
&9
=
5 +68 -65 =7 -99 -26
6 -9 -127 =32 -118 =71
7 -89 -124 -163 -155 -132
Moyenne +59 =27 +20 =52 0
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On constate que d’'un film a I'autre, 'écart est important allant jusqu’a un écart de plus de 300 en
PV entre le film A2 et le film C7. La valeur moyenne de chaque zone nous indique que les zones ne sont pas
équivalentes, par exemple les films de la zone A ont systématiquement une valeur de PV plus importante
que les films de la zone D. On constate également que les films issus des premieres feuilles ont une valeur
de PV plus élevée que les derniéres, une diminution de 'ordre de 220 est observée entre la premiere et la
septiéme feuille. Les différences entre les zones refletent le manque d’homogénéité global d’'une feuille
d’EBT3.

Ces résultats montrent 'importance de ne surtout pas irradier les films « 10 cm x 10 cm » d’une
méme feuille dans l'ordre. En effet, l'utilisation des premiers films pour réaliser I'étalonnage et des
derniers films pour la mesure de dose engendrerait une erreur systématique et fausserait I'estimation des
incertitudes par une méthode de type A.

iv. Etude de ’'homogénéité des films EBT3 apres irradiation

Le Tableau 4.8 donne les écarts-types « inter+intra » films sur les PVsyix et PVeorrspix couvrant la
surface des films irradiés, ainsi que les écarts-types « inter+intra » films sur les PV4mm couvrant la zone
centrale des films irradiés. On observe que ces écarts-types ne dépendent pas de la dose, c’est pourquoi
une valeur globale a été calculée dans la derniére ligne du tableau sans tenir compte de la dose délivrée au
film.

On remarque que la valeur est plus importante que pour les films au moment de la numérisation
du BDF, ce qui pourrait s’expliquer par l'introduction de sources d’erreur (les durées inégales d’exposition
a la lumiére ambiante par exemple) entre le moment de la numérisation du BDF et la numérisation des
films apres irradiation. Les valeurs finales retenues sur les différents écarts-types sur les grandeurs PV,
utilisées ensuite pour la propagation des distributions sur la valeur du mesurande D, sont données par

(4.27), (4.29), (4.29 et (4.30.

Omeas (PVspix) = 239 (4.27)
Omeas (PVeorrspix) = 202 (4.29
Ocal (PVamm) = 147 (4.29
6cal (PVeorr,amm) = 120 (4.30

Tableau 4.8 : Ecarts-types sur PVspix, PVeorr,5pixs PVamm €t PVeorramm pour les films EBT3 irradiés a différentes

doses.
ROIspix R014mm
Dose (Gy) sans avec sans avec
y correction correction correction correction

0.5 267 179 167 86
1.0 240 195 155 127
2.0 186 153 87 62
3.0 217 200 130 113
4.0 257 238 170 159

Globale 239 202 147 120




v. Réponse angulaire

Le Tableau 4.9 donne I'écart de la dose mesurée, par les films EBT3 et le dosimétre « 4 films »
d’une taille de 10 cm x 10 cm, a l'isocentre relativement a la dose délivrée de 1.0 Gy par un faisceau de
photons de 4 MV. Les écarts observés pour les différentes orientations ne sont pas significatifs au regard
de Tl'incertitude relative a 20 sur la mesure de dose a 1 Gy a l'aide de 4 films EBT3 et du dosimetre « 4
films » qui sont estimées a 1.5% et 1.6% respectivement a 'aide du Tableau 4.10 (remarque : I'incertitude
liée au positionnement des dosimeétres a l'isocentre n’est pas prise en compte). Ces dosimétres ne
présentent donc pas de dépendance angulaire pour les énergies de la radiothérapie.

Tableau 4.9 : Dose mesurée a 'isocentre par les films EBT3 et le dosimetre « 4 films » en fonction de leur
orientation pour un faisceau de photons de 4 MV.

4 x « 1 film » EBT3 « 4 films » EBT3
orientation
) dose mesurée écart-relatif dose mesurée écart-relatif
(Gy) (%) (Gy) (%)
0 0.992 -0.8 0.996 -0.4
10 0.992 -0.8 0.996 -0.4
30 0.989 -1.1 0.992 -0.8
45 0.985 -1.5 1.004 +0.4
60 0.995 -0.5 1.002 +0.2
80 1.002 +0.2 0.998 -0.2
90 0.998 -0.2 0.983 -1.7

vi. Réponse en fonction de I’énergie

La réponse en fonction de I'énergie obtenue avec les films EBT3 est présentée sur la Figure 4.21 :
I'écart du kerma air mesuré avec les films relativement au kerma air délivré de 100 mGy est représenté.
L’incertitude est estimée a 10 mGy (a 20) pour les faibles doses avec une moyenne calculée sur 9 films.
Aucune dépendance en énergie n’est observée au-dessus de 100 keV, entre 33 et 100 keV la différence
n’est pas significative étant donné les incertitudes, tandis qu'une sous-réponse importante est observée en
dessous de 16 keV (sous-réponse de I'ordre de 40% a 8 keV). Cependant aux énergies des photons utilisés
en radiothérapie, la contribution des électrons en dessous de 16 keV sur la dose totale absorbée est
négligeable dans et a proximité du champ.

[Brown et al,, 2012] n’ont pas trouvé de dépendance en énergie entre 25 keV et 4MV pour des
doses délivrées de 0.5 a 2.0 Gy dans I'eau tandis que [Villarreal-Barajas et al., 2014] ont observé une sous-
réponse de 5% a 168 keV et de 22% a 32 keV. [Massillon et al,, 2012] ont noté une différence de réponse
de l'ordre de 10% pour des faisceaux de rayons X de 50 kV. [Villarreal-Barajas et al., 2014] impute la
différence de réponse observée dans les études a une différence dans la composition de I'’émulsion
sensible entre les lots qui pourrait notamment étre critique aux basses énergies comme cela a été montré
par simulation Monte Carlo par [Sutherland et al., 2010] pour les films EBT2.
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Figure 4.21: Réponse en énergie des films EBT3 pour un kerma air délivré de 100 mGy (courbe
d’étalonnage réalisée au Césium-137). Barres d’incertitude a 2c.

c. Protocole de mesure et incertitudes associées

i. Protocole de mesure de distribution de dose a I'aide du dosimetre « 4
films »

A partir de I'étude de linfluence des différents paramétres, un protocole de mesure de
distribution de dose a l'aide du dosimétre «4 films» a été élaboré et l'incertitude associée a été
déterminée. Les différentes étapes du protocole sont résumées ci-dessous :

KD

< Avant l'irradiation

On réalise le découpage de N feuilles d’EBT3 (format A4) selon la Figure 4.3 en indiquant au stylo
indélébile, pour chaque film « 10 cm x 10 cm », sa zone et son numéro de feuille. Les feuilles doivent
provenir d'un méme lot. Les manipulations doivent étre réalisées dans un environnement propre, a I'abri
de la lumiére extérieure. La manipulation des films se fait toujours avec des gants afin d’éviter les traces
de doigts. Deux trous dans des coins diamétralement opposés de chaque film sont a faire a I'aide d’'une
perforatrice pour permettre ensuite de réaliser un recalage automatique et fin des images du film non-
irradié (BDF) et du film irradié. Quand les films ne sont pas utilisés, ils sont stockés dans une pochette
plastique opaque dans une armoire afin de limiter I'exposition des films a la lumiere.

Apres un repos mécanique d’au moins 24 h dt au découpage, la numérisation du BDF des films est
réalisée a I'aide du V700, muni du support pour film et dont la vitre est préalablement nettoyée. Le
processus de numérisation est automatisé grace au logiciel AutoMate avec un temps d’attente de 2 s entre
la fin de 'apercu et le début de la numérisation et de 90 s entre la fin de la numérisation et le début du
prochain apercu. Quarante numérisations « a blanc » sont faites avant de commencer la numérisation des



films, afin d’avoir une réponse stable du V700. Un repos d’au moins 24 h aprés la numérisation du BDF est
nécessaire avant d’irradier les dosimétres.

Des dosimetres « 4 films » sont assemblés : pour cela des lots de 4 films sont créés de maniere
avoir un représentant de chaque zone (A, B, C et D) et une répartition aléatoire homogéne sur I'’ensemble
des feuillesde 1 a N.

< Au moment de l'irradiation

Avant de placer le dosimetre « 4 films », on vérifie que les films EBT3 sont classés dans 'ordre
ABCD et que chaque film est tourné de +90° par rapport au film précédent.

Une courbe d’étalonnage est réalisée. Pour cela, le dosimétre « 4 films » est positionné de maniere
a avoir son centre au point de référence. Un dosimetre est irradié, dans les conditions de référence, a des
doses allant de 0.5 a 4.0 Gy par pas de 0.5 Gy. Un dosimetre « 4 films » n’est pas irradié afin de faire le
point a 0.0 Gy de la courbe d’étalonnage.

Les autres dosimeétres sont utilisés pour mesurer les distributions de dose recherchées. Une
attente minimale de 24 h doit étre respectée avant de passer a I’étape de numérisation des films irradiés.

KD

X Apres irradiation

Avant leur numérisation, les films sont reclassés dans 'ordre initial et leur numérisation a I'aide
du V700 est réalisée dans les mémes conditions que pour la numérisation du BDF.

L’analyse des images numérisées est ensuite réalisée a I'aide d’'un programme développé sous
MatLab qui permet de recaler les BDF de chaque film, et ensuite de recaler numériquement la distribution
de dose des 4 films du dosimétre entre eux, de déterminer la courbe d’étalonnage pour ainsi obtenir une
matrice de distribution DOSEneas(Z,X) correspondant a la moyenne, point a point, des 4 distributions. Cette
procédure est détaillée dans le chapitre 5.

ii. Estimation de l'incertitude associée au protocole

Le Tableau 4.10 rassemble les résultats sur le calcul de I'écart-type op selon le modele présenté
dans la partie « Matériels et Méthodes ». Le tableau indique les valeurs qui ont été utilisées pour la
propagation selon la situation, sachant que la situation sans correction du BDF est donnée ici a titre de
comparaison car cette correction est toujours réalisée pour notre protocole. L’écart-type sur PV or,spix
dans la zone centrale n’a pas été calculé mais il peut raisonnablement étre estimé égal a I'écart-type sur
PVeorramm puisqu’on a Ostab(PVspix) = Ostab(PVamm). La valeur de I'écart-type sur PVeorspix dans la zone
centrale est ainsi donnée par (4.31).

Ocenter (Pvcorr,Spix) =~ Ocal (Pvcorr,4mm) =120 (4-3])
On constate qu’entre 1.0 et 4.0 Gy 'écart-type relatif op/|D| est relativement indépendant de la
dose et vaut environ 2.5% pour une mesure de distribution avec un film EBT3 alors qu'il vaut 1.2% pour
le dosimeétre « 4 films ». Le dosimeétre « 4 films » permet donc de diviser par 2 l'incertitude sur la mesure
de dose. On peut également voir que la méthode de correction par « soustraction du BDF » apporte un
léger gain puisqu’il permet de passer de 1.4% pour une mesure de distribution de dose sans correction
avec le dosimetre « 4 films » a 1.2% avec correction, soit une amélioration de ~15%.

Au final I'écart-type relatif op/|D| concerné par le protocole de mesure de distribution de dose
décrit précédemment est de 1.2% pour des doses entre 1.0 et 4.0 Gy et de 1.9% a 0.5 Gy, tandis que I'écart-
type op sur les trés faibles dose est de 6 mGy. Autrement dit une mesure unique réalisée a I'aide du
dosimetre « 4 films » conduit a une incertitude relative de 1.2% (a « 10 ») sur la dose pour les zones de la
distribution 2D entre 1.0 et 4.0 Gy. L’utilisation de ce protocole de mesure de distribution de dose 2D pour
les mini-faisceaux sera faite dans le chapitre 5, tandis que I'application de ce protocole au cas particulier
de la mesure du facteur d’ouverture du collimateur est présentée ci-dessous.
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Tableau 4.10 : Ecart-type op en mGy en fonction de la dose délivrée, la valeur en pourcentage de dose est
indiquée entre parenthéses. En gras sont indiquées les valeurs concernées par le protocole de mesure de
distribution de dose pour les mini-faisceaux établi dans cette étude.

dose délivrée

Zone Ocal Omeas
mesure (PV) (PV)

film EBT3 non surface 147 239 18 (nc) 28(5.5) 33(3.3) 58(29) 84(2.8) 117(2.9)

Dosimetre BDF 0.0 Gy 0.5 Gy 1.0 Gy 2.0 Gy 3.0 Gy 4.0 Gy

filmEBT3 oui surface 120 202  15(nc) 23 (45) 28(2.8) 49(25) 71(24) 97(24)

filmEBT3 oui centre 120 120 8(ncd)  13(27) 15(1.5) 28(14) 41(1.4) 61(1.5)

«4 films» non surface 147 239 8 (nc) 11(2.3) 15(1.5) 28(1.4) 41(1.4) 58(1.4)
«4films» oui surface 120 202 6 (nc) 10(1.9) 13(1.3) 23(1.2) 35(1.2) 49(1.2)

«4films» oui centre 120 120 4(nc) 7(1.3) 8(08) 14(0.7) 21(0.7) 31(0.8)

(nc) : valeur non calculée

iii. Application du protocole pour la détermination des facteurs
d’ouverture du collimateur en mini-faisceaux

Les valeurs mesurées sur l'installation CyberKnife 1000 UM/min du Centre Francgois Baclesse
(CK1000) al'aide du dosimétre « 4 films » sont comparées aux valeurs de facteurs d’ouverture collimateur
calculées dans l'eau (OFwmcw) (cf chapitre 2). Le calcul d’incertitude sur des mesures de rapport
d’ouverture du collimateur (ORget) a été réalisé pour le dosimetre « 4 films ».
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X Description de I'expérience

Les dosimeétres « 4 films » ont été placés dans le fantdme plaque tel que le centre du dosimétre
soit a une SDD de 80.0 cm et a une profondeur équivalente d’eau de 1.5 cm. Une courbe d’étalonnage a été
réalisée a I'aide du champ de 60 mm pour des doses de 0.5 a 4.0 Gy par pas de 0.5 Gy et un dosimeétre n’a
pas été irradié afin d’avoir un point a 0.0 Gy. Deux dosimetres « 4 films » ont été irradiés individuellement
a 350 UM avec le champ de 60 mm (soit une dose de 3.5 Gy). Les autres dosimeétres ont été irradiés
également a 350 UM : 1 seul dosimetre a été utilisé pour les champs de 20, 15 et 12.5 mm, 2 dosimetres
pour les champs de 10 et 7.5 mm, et 3 dosimeétres pour le champ de 5 mm. L'incertitude-type sur la dose
(moyenne des N dosimetres utilisés pour la taille de champ considérée) au centre de chaque taille de
champ ¢ est donnée par (4.32), ol 6p/|D| vaut 0.8% d’apres le Tableau 4.10.

Op
\/_N (4.32

Les ORger ont été calculés selon (4.33 pour chaque taille de champ. L'incertitude-type composée

u(< D, >) =

relative de cette grandeur est alors donnée par la formule de propagation des incertitudes (4.34). Dans
I'évaluation de cette incertitude, seule 'incertitude liée a la chaine de mesure est prise en compte. Il
faudrait dans I'idéal tenir compte de I'incertitude sur la dose délivrée par le systéme CyberKnife ou encore
de I'incertitude liée a I'opérateur par exemple.
<D,>
—<D¢:60mm> (4.33
2

uc(ORdet((p)) . u(<D(p>) 2+ u(<D(p:60mm>) (4_34)
ORdet((p) - <D<p> <D<p=60mm>

ORgec (@) =




L’incertitude de mesure a 95.45% (c'est-a-dire a « 26 ») sur ORger est calculée par (4.395 en
prenant un facteur d’élargissement k égal a 2.

U(ORdet) = k- uc(ORge) (4.39
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o Résultats

Les résultats de mesure des ORgqec a 'aide du dosimétre 4 films ainsi que les valeurs de OFucw pour
le CK1000 sont données dans le Tableau 4.11. L’écart relatif Yqee de ORger par rapport a OFmcw est
également donné dans le tableau. Pour les champs de 20, 15 et 12.5 mm, I'écart est supérieur a 1.4% ce
qui peut s’expliquer par l'incertitude de mesure de 2% (a 20) du fait de l'utilisation d’'un seul dosimetre
« 4 films ». Pour les champs de 10, 7.5 et 5 mm, I'accord avec OFmcw est meilleur que 1.1%.

L’application du protocole de mesure des distributions de dose a 'aide d'un dosimeétre « 4 films »
permet de retrouver des valeurs du rapport d’ouverture collimateur en petits champs proches des
facteurs d’ouverture du collimateur OFucw (écart inférieur a 1.7%), aux incertitudes de mesures prés. On
constate également que la superposition des 4 films du dosimétre ne perturbe pas la mesure des facteurs
d’ouverture du collimateur, tout en permettant de diminuer I'incertitude de mesure.

Tableau 4.11 : Détermination du facteur d’ouverture collimateur en petits champs a I'aide du dosimetre
« 4 films » pour le CK1000.

. simulation MC dosimetre « 4 films »
taille de v
champ incertitude U(ORger) (Oje;
¢ (mm) OFmcw relative (%) ORget relative (%) 0
(a20) (ak=2)
20 0.966 0.8 0.951 2.0 -1.6
15 0.936 0.8 0.922 2.0 -1.4
12.5 0.910 0.8 0.895 2.0 -1.7
10 0.865 0.8 0.865 1.6 -0.1
7.5 0.811 0.9 0.803 1.6 -1.1
5 0.667 1.1 0.666 1.5 -0.1

4. CONCLUSION

Ce chapitre a été consacré a la mise en place d’un protocole de mesure de distribution de dose 2D
en mini-faisceaux associant les films EBT3 et un scanner Epson V700. Celui-ci est mis en ceuvre dans le
chapitre suivant afin d’évaluer les algorithmes du TPS MultiPlan.

L’étude des différents éléments de la chaine de mesure et d’analyse a permis d’identifier plusieurs
facteurs influant sur le résultat produit par le processus de mesure. Les principaux sont listés ci-dessous,
avec les précautions qu'’il a été nécessaire de mettre en place.

- Laréponse du V700 ne devient stable qu’au bout d’'un nombre de numérisations variant de 20 a
40. Il est donc nécessaire de réaliser 40 scans « a blanc », avant de numériser les films.

- Contrairement a une mesure ponctuelle, la mesure de distribution de dose bidimensionnelle
implique de réaliser une mesure d’OD sur la surface du V700 (ou du moins une partie de la
surface) or la réponse surfacique du V700 étudié n’est pas homogeéne. Afin de réduire cette
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source d’erreur, la zone d’analyse est limitée a 10cm x 10cm et une correction par
« soustraction du BDF » est systématiquement appliquée.

- Lalumiére de la lampe du V700 ainsi que la lumiere ambiante ayant une influence, 'exposition
lumineuse doit étre minimisée et la durée d’exposition a la lumiere doit étre semblable pour
I'ensemble des films.

- L’utilisation des films dans I'ordre de découpage, et systématiquement dans une méme zone de
la feuille, peut engendrer une erreur systématique. Il est donc nécessaire d’utiliser un minimum
de 4 films par point de mesure, afin d’avoir un représentant de chaque zone et une répartition
homogene de I’échantillon sur I’ensemble des feuilles utilisées.

- Les films EBT3 ont montré une sous-réponse importante pour des énergies inférieures a 16 keV.
Aucune dépendance angulaire n’a été observée pour une énergie de faisceau de 4 MV.

Un protocole de mesure de distribution de dose pour les mini-faisceaux a été établi en tenant
compte des aspects évoqués précédemment et en utilisant un dosimeétre appelé dosimetre « 4 films ». Ce
dosimetre « 4 films » correspond a un assemblage de 4 films EBT3, orientés a 90° les uns des autres, et
sélectionnés de maniere a étre représentatifs de I'’ensemble des films EBT3 découpés sur N feuilles.

Les écarts-types, associés aux grandeurs physiques PVspix et PVsmm mesurées par le V700, et
utilisés pour le calcul de la dose ont été évalués en valeur de pixel (Tableau 4.12). Les distributions de ces
grandeurs ont été propagées a travers une modélisation, en simulant, a l'aide de tirages aléatoires, un
grand nombre de mesures afin de déterminer l'écart-type op associé au mesurande D. Au final,
I'incertitude relative sur la distribution de dose 2D entre 1.0 et 4.0 Gy, selon le protocole établi, est
de 1.2% (a 10).

Tableau 4.12 : Bilan des écarts-types sur PVspix et PVamm.

Zone centrale Zone centrale Zone 10 cm x 10 cm
ROI4mm ROIspix ROIspix
Source notation valeur notation valeur notation valeur
Stabilité du V700 Ostab(PVamm) 5 Ostab(PVspix) 7 Ostab(PVspix) 7
Réponse surfacique du V700 - 0 - 0 osurf(PV) 38
Films + V700 (sans BDF) 6cal(PVamm) 147 Ocenter(PVspix) ~ ~147 Omeas(PVspix) 239

Films + V700 (avec BDF) Gcal(PVcorrA-mm) 120 Gcenter(PVcorr,Spix) ~120 O'meas(PVcorr,Spix) 202
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137




m Chapitre 4 : Développement d’un protocole de mesure de distribution de dose 2D pour les mini-faisceaux

Tableau 4.13 : Ecarts en PV par rapport a la zone centrale pour 4 films neutres en fonction de la position
sur la surface de la vitre du scanner.

z X 1 2 3 4 5 z X 1 2 3 4 5
1 170 -27 13 —64 97 1 300 -19 18 -64 63
2 163 -60 27 —-28 53 2 353 —-26 0 -36 13
3 158  -56 9 0 69 3 378 -41 -19 =17 54
4 199 =73 0 3 81 4 364 -24 0 -14 60
5 254  -10 75 54 132 5 397 -21 88 41 94
6 263 6 78 95 80 6 445 21 84 43 65
7 253 47 131 128 169 7 483 87 154 109 141

z X 1 2 3 4 5 z X 1 2 3 4 5
1 245 2 13 -89 50 1 325 28 14 -66 148
2 258  -20 13 -69 -15 2 295 -3 5 =53 102
3 214  -48 24 -25 19 3 266 -19 -6 5 126
4 244  -68 0 -27 15 4 267 -17 0 -21 100
5 330 6 77 45 71 5 338 12 43 —6 178
6 318 20 89 54 23 6 337 47 59 45 136
7 336 53 132 132 123 7 306 67 114 101 254
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1. INTRODUCTION

Ce chapitre est consacré a I'évaluation des deux algorithmes implémentés dans le TPS MultiPlan
associé au CyberKnife. Nous avons présenté dans le chapitre 2 la détermination de certaines données
dosimétriques de base nécessaires a I'étalonnage du TPS du CyberKnife. Pour cela, la modélisation a I'aide
du code Monte Carlo (MC) PENELOPE du LINAC du CyberKnife 800 UM/min du Centre Oscar Lambret
(CK800) et du CyberKnife 1000 UM/min du Centre Francois Baclesse (CK1000) a été réalisée. L’analyse de
la réponse des détecteurs a permis de montrer que les dosimétres films radiochromiques EBT3 et EBT2
étaient adaptés a la mesure des distributions de dose pour les faisceaux de petites dimensions dans
lesquels la bonne équivalence-eau du dosimeétre va étre importante pour répondre correctement dans les
conditions de non-équilibre électronique latéral. Le chapitre 4 a permis de mettre en place un protocole
fiable de la mesure de distribution de dose en 2D a l'aide des films EBT3 pour des mini-faisceaux et
également d’évaluer l'incertitude de mesure liée aux systémes (scanner + « 4 films » + analyse), les films
EBT3 n’ont pas montré de dépendance angulaire pour des mesures dans l'eau, ni de dépendance en
énergie au-dessus de 33 keV. C’est le dosimetre « 4 films » utilisant une superposition de 4 films EBT3 qui
a été retenu pour évaluer les algorithmes de calcul de dose implémentés dans le TPS MultiPlan du
CyberKnife en présence d’hétérogénéités. Il est a noter que les données de base servant a paramétrer le
TPS MultiPlan du Centre Frangois Baclesse en particulier les mesures utilisées pour la détermination des
facteurs d’ouverture du collimateur ont été corrigées du facteur correctif K @™ permettant de tenir

Qclin Qmsr

compte de la mauvaise résolution spatiale et/ou de la non-équivalence eau des détecteurs.

Dans la premiere partie, nous présentons les méthodes et les outils développés pour permettre
I'évaluation des deux algorithmes implémentés dans le TPS MultiPlan. La seconde partie est consacrée a la
validation de la mesure des distributions de dose 2D par les films EBT3 dans les zones de fortes
hétérogénéités et en présence d'un manque d’équilibre électronique latéral. Enfin, les distributions de
dose obtenues avec les deux algorithmes du TPS MultiPlan pour différents plans de traitement sont
comparées a celles mesurées a I'aide du dosimetre « 4 films ».

2. MATERIELS ET METHODES

a. Démarche générale

La démarche générale pour évaluer les deux algorithmes du TPS MultiPlan a consisté a :

1) Etablir un protocole de mesure de distribution de dose en 2D a l'aide des films
radiochromiques EBT3 (protocole décrit au chapitre 4).

2) Utiliser un fantdéme polyvalent permettant de réaliser une configuration du fantéme
homogene et une configuration hétérogene et scanner ces deux configurations de fantomes.

3) Modéliser sur le TPS MultiPlan des plans de traitement « simples » (quelques faisceaux dans
le but de valider la méthode de mesure des distributions de dose) et des plans de traitement
« réalistes » (plusieurs faisceaux simulant le traitement d’'un volume tumoral localisé dans du
poumon et a l'interface os-poumon) avec le fantéme, calculer la distribution de dose au
niveau des films avec les algorithmes disponibles dans le TPS et irradier le fantome
homogene et hétérogéne équipé des films EBT3 selon ces plans de traitement.

4) Modéliser les plans de traitement « simples » a I'aide du code MC PENELOPE en réutilisant la
modélisation du CyberKnife présentée dans le chapitre 2.

5) Développer un programme d’analyse sous MatLab permettant d’extraire les distributions de
dose calculées par le TPS pour chaque plan de traitement et chaque algorithme, celles
calculées par la simulation MC PENELOPE ainsi que les distributions de dose mesurées par
les films EBT3.
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6) Valider le protocole de mesure de distribution de dose avec les films EBT3 dans un fantéme
hétérogene en comparant les distributions de dose obtenues avec les films a celles obtenues
par les simulations numériques MC PENELOPE pour des plans de traitement « simples ».

7) Evaluer les algorithmes du TPS MultiPlan en comparant les distributions de dose calculées
par le TPS a celles mesurées.

b. Fantome EasyCube et films EBT3

i. Description du fantome EasyCube

Le fantdme physique nécessaire a cette étude doit permettre de réaliser des configurations a la
fois homogenes et hétérogénes, d'y insérer des films radiochromiques et il est également nécessaire
d’avoir la composition et la masse volumique des différents matériaux constituant le fantdéme afin de le
modéliser le plus précisément possible avec PENELOPE. Le but étant d’évaluer les algorithmes
implémentés dans MultiPlan en présence d’hétérogénéités et pour des mini-faisceaux, nous ne
recherchions pas de réalisme anatomique. Parmi les nombreux fantémes disponibles, c’est le fantome
EasyCube (Euromechanics, Allemagne) qui a été retenu (Figure 5.3 et Figure 5.4). Il s’agit d'un cube
fabriqué dans un matériau RW3 (matériau équivalent-eau) qui mesure extérieurement 18 cm x 18 cm x
18 cm. L’espace intérieur (dimensions de 16 cm x 16 cm x 16 cm) peut étre rempli a I'aide de volumes
«cubiques » de RW3 ou de matériau équivalent os et poumon. Il est donc possible de réaliser de
nombreuses configurations contrairement aux fantomes anthropomorphes. Il est également possible de
disposer des films entre les différentes « couches » afin de réaliser des mesures de distributions de dose a
I'intérieur de ce fantdme. Le Tableau 5.1 indique la masse volumique et la composition des matériaux
fournies par le constructeur pour le fantome EasyCube et des films radiochromiques EBT3 pour le lot
utilisé dans cette étude. L’EasyCube dispose dans les coins de logements pour insérer des vis plastiques et
permettre ainsi d’ajouter d’autres éléments au fantéme.

Tableau 5.1 : Masse volumique (p) et composition atomique de I'EasyCube et des films EBT3.

Matériau p (g.cm3) Composition (fraction massique x 10%)
H C N 0 Ca P cl Li Al Ti
RW3 1.045 7.6 90.4 - 0.8 - - - - - 1.2
poumon 0.20 99 481 29.0 13.0 - - - - - -
0s 1.58 42 299 54 289 219 97 0.1 - - -
EBT3(actif) 1.20 88 511 - 32.8 - - - 0.6 6.7 -
EBT3(support)  1.35 42 625 - 33.3 - - - - - -

Afin de permettre le repérage spatial de 'EasyCube par le systéeme d’imagerie du CyberKnife, 4
fiduciaires en étain ont été incorporés dans des vis (Figure 5.1) puis ces vis ont été placées dans quatre
coins différents du fantéme.

Figure 5.1 : Préparation des fiduciaires de I'EasyCube : per¢age des vis pour y incorporer ensuite 1'étain.



ii. Dosimetre « 4 films » EBT3

Dans le chapitre 4, nous avons vu que l'utilisation d’un seul film EBT3 par dose pour la réalisation
de la courbe d’étalonnage, ou d’un seul film pour réaliser la mesure d’'une distribution de dose n’est pas
suffisante pour avoir une incertitude satisfaisante (c'est-a-dire inférieure a 3% a 2c). C’est donc le
dosimetre « 4 films » (vue en tranche du dosimetre rappelée sur la Figure 5.2) qui a été utilisé a la fois
pour l'établissement de la courbe d’étalonnage et pour la mesure des distributions de dose dans le
fantome EasyCube pour chaque plan de traitement. Le dosimeétre « 4 films » a une épaisseur d’environ
1 mm.

-
-

~

0.280 mm

dosimétre
EBT3

-

0.030 mm
1.12 mm

dosimeétre « 4 films »

I EBT3(actif)
EBT3(support)

0.125 mm

N

Figure 5.2 : Dosimétre « 4 films ».

La courbe d’étalonnage a été construite en irradiant le dosimétre « 4 films » d’'une surface de
10 cm x 10 cm, placé dans le fantéme plaque en ‘plastic water’ a une profondeur équivalente d’eau de
1.5 cm et a une distance source-détecteur (SDD) de 80.0 cm, a des doses allant de 0.5 a 4.5 Gy par pas de
0.5 Gy avec le champ de 60 mm du CK1000. Un dosimétre « 4 films » n’a pas été irradié afin d’avoir un
point a 0.0 Gy. La SDD de 80.0 cm a été réalisée a I'épaisseur moitié du dosimetre. Pour la mesure a
I'intérieur du fantdme EasyCube, des dosimeétres « 4 films » de 16 cm x 16 cm ont été utilisés (annexe
Figure 5.31).

ili. Configurations du fantome
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<> Fantéme homogéne RW3

La Figure 5.3 présente la configuration homogene de 'EasyCube dont le volume intérieur a été
rempli de matériau RW3 a l'aide de plaques 16 cm x 1 cm x 16 cm et de batonnets 1 cm x 1 cm x 16 cm.
Une plaque avant (non photographiée sur la figure) vient se fixer de maniére a fermer le cube. Le
dosimetre « 4 films» de 16 cm x 16 cm a été placé a une profondeur de 5.05 cm de la surface de
I’EasyCube et des plaques de 5 mm, 2 mm et 2 mm d’épaisseur en RW3 ont été placées dans le bas du cube
afin de compenser I'épaisseur du dosimetre.

7

<> Fantéme hétérogéne (RW3 - os - poumon)

A l'aide des différents inserts disponibles, nous avons réalisé une configuration permettant de
modéliser la région anatomique « poumon ». La Figure 5.4 présente la configuration hétérogéne de
I'EasyCube qui a été utilisée pour réaliser des plans de traitement pour une tumeur localisée soit a
lI'interface os-poumon (localisation 1 sur la figure) soit dans le poumon (localisation 2 sur la figure). Le
dosimetre « 4 films » est positionné au méme endroit que pour I'EasyCube homogene. Les inserts os ont
une dimension de 1 cm x 1 cm x 16 cm, alors que les inserts poumon ont une dimension de 6 cm x 1 cm x
16 cm.
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EasyCube tt
4 xEBT3
A
Xct
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Y:tr
A

Figure 5.3 : Photographie de I'EasyCube en configuration homogene (a gauche) et schéma 2D de la
localisation des films EBT3 (a droite).
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Figure 5.4 : Photographie de 'EasyCube en configuration hétérogéne (a gauche) et schéma 2D de la
position des inserts hétérogenes et des films EBT3 (a droite).
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<& Image scanner CT

L’acquisition des images CT de I'EasyCube (Figure 5.5) a été réalisée pour les deux configurations
du fantéme en utilisant un scanner « Brilliance CT Big Bore » de chez Philips. Pour chaque configuration, le
fantéme a été scanné avec le dosimeétre « 4 films ». L’EasyCube a été placé sur la table et aligné a I'aide des
lasers de positionnement de la salle. L’horizontalité de la table a été corrigée afin de s’assurer que le
dosimeétre « 4 films » soit exactement dans un plan horizontal par rapport au systeme d’imagerie CT. Le
repére lié au systéme d'imagerie est noté Rer et est défini par l'origine Ocr et le systéme d’axes (X, Y, Z) ;
(Ocr, Y) étant 'axe vertical dirigé vers le bas. La zone d’acquisition a été réduite selon X et Y afin
d’optimiser la taille des voxels. Les dimensions d'un voxel des images CT selon X, Y et Z sont d’environ
0.6 mm x 0.6 mm x 1.0mm. La détermination du centre de 'EasyCube (Oxc) dans le repére du Scanner CT
(Rer) a été réalisée en déterminant les coordonnées dans Rer des 8 coins du cube, a 'aide des images
DICOM, soit Ogc (255.5 mm ; 255.5 mm ; 98.0 mm) dans notre cas pour 'EasyCube homogene dans Rcr et
Ogc(255.5 mm ; 256.5 mm ; 102.0 mm) pour 'EasyCube « hétérogene » dans Rer.

Figure 5.5 : Coupe centrale du scanner CT de I'EasyCube « homogene » (a gauche) e «hétérogéne » (a
droite) issue des fichiers DICOM, dans un plan (X,Y).



c. Modélisations des plans de traitement

i. Plans de traitement « simples »

Des plans de traitement « simples » ont été réalisés afin de permettre a la fois la mise en place des
outils d’analyse (développement dans MatLab) et la validation de la méthode de mesure de distribution de
dose a l'aide du dosimetre «4 films» dans un fantdme hétérogéne pour des plans de traitements
stéréotaxiques. Les caractéristiques des différents plans de traitement « simples » modélisés dans le TPS
MultiPlan sont données dans le Tableau 5.2. Les intersections des faisceaux avec la surface du dosimetre
ont volontairement été espacées, le nombre d’'UM de chaque faisceau a été ajusté afin d’avoir une dose
répartie sur chaque intersection et une dose maximale d’environ 3.7 Gy (calculée par RayTracing). Cela
permet au final d’avoir une distribution de dose suffisamment étendue, non uniforme et présentant
d’'importants gradients de dose.

Tableau 5.2 : Caractéristiques des faisceaux pour les plans de traitement « simples ».

) Configuration de i Coordonnées de la
Collimateur Coordonnées de la source dans )
nom du plan I'EasyCube cible dans
) (Nb de Nb UM o Rer (mm)
de traitement ) (localisation de Rer (mm)
faisceaux) ] (Sx;Sy;Sz)
la cible) (Cx;Cy;Cz)
820 (128.82; -497.67 ; 739.80)
« test » 10 mm (3) 740 homogeéne (—887.70;-229.18; 10.88) (=2;99;-5)
590 (592.04; -465.89 ; -160.35)
720 (-747.49 ; -253.36 ; 158.23) (20;90;0)
« validation 10 @ 510 hétérogene (625.93;-455.11;12.08) (30;90;10)
mm
poumon » 400 2) (-599.80 ; -459.71 ; =39.08) (40;90;0)
350 (207.99 ; -578.58 ; 392.11) (30;90;-10)
850 (176.72 ; —464.17 ; =739.42) (-12;90; 15)
« validation - @ 650 hétérogéne (203.19; -428.90 ; 740.64) (3;90;10)
mm
interface » 400 (€8] (837.14;-153.87;-37.01) (-15;90; 30)
350 (—-813.34;-160.40; 11.72) (10;90; 25)
800 (135.30 ; -525.00 ; -528.45) (-12;90; 30)
700 (-599.80; -459.71; -39.08) (41;90;25)
700 (—-640.72;-403.01; 132.83) (32;90;15)
o 700 (-640.72 ; -403.01 ; 132.83) (-12;90;22)
« validation hétérogene
5 mm (9) 700 (—35.17 ; -566.95 ; —478.44) (-5;90;15)
hors champ » (1et2)
650 (-411.50;-472.50; 410.37) (41;90;15)
600 (39.12 ; -495.75 ; 633.35) (0;90;25)
600 (625.93;-455.11;12.08) (32;90;21)
450 (—380.72; -566.44 ; 248.62) (0;90;20)

KD

o Plan « test »

Un premier plan appelé plan «test» a été réalisé avec trois faisceaux de 10 mm ciblant une
localisation a lintérieur de I'EasyCube homogéne en RW3. Ce plan est utilisé pour déterminer le
coefficient de conversion Kpgnerope nécessaire a la conversion de la distribution de dose MC PENELOPE en
Gy. La Figure 5.6 correspond a la capture d’écran du TPS MultiPlan concernant le plan «test». Des
volumes simulant de potentiels organes a risque (en couleur rose sur le premier cadrant de la figure) ont
été placés dans les coins de I'EasyCube pour contraindre le TPS a ne pas faire passer de faisceaux sur les
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emplacements des vis (trou d’air) ou sur les fiduciaires en étain, pour s’assurer ainsi que la fluence du
faisceau ne soit pas perturbée. D’autres volumes (en couleur jaune sur le premier cadrant de la figure) ont
également été définis pour forcer les faisceaux a avoir une obliquité importante par rapport a la normale
de la surface du dosimétre. Enfin, la localisation de la cible des faisceaux a été placée légérement en
dessous du dosimétre afin d’obtenir une distribution large au niveau du dosimetre « 4 films ». Ainsi le plan
« test » permet de se placer dans une situation ou la distribution de dose est tres sensible a la position a
cause des forts gradients de dose et va donc permettre de déterminer avec précision le coefficient de

conversion permettant de passer d'une distribution simulée en eV.histoirel.gl a une distribution en
Gy.UM-1L,
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Figure 5.6 : Capture d’écran de la modélisation du plan « test » dans MultiPlan.
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o Plans « validations »

Des plans servant a valider la méthode ont été réalisés a savoir les plans « validation poumon »,
«validation interface » et « validation hors champ » avec 'EasyCube « hétérogene » contrairement au plan
«test», qui a été le seul dans ce travail a utiliser 'EasyCube «homogéne ». La position et les
caractéristiques des faisceaux pour ces trois plans de traitement modélisés dans MultiPlan avec
I'EasyCube « hétérogene » sont données dans le Tableau 5.2 et représentées sur la Figure 5.7. Réaliser
plusieurs plans de validation en augmentant graduellement la difficulté permet de valider, étape par
étape, la méthode de mesure des distributions de dose a I'laide du dosimeétre « 4 films » :

- Comme pour le plan «test», le plan «validation poumon » utilise un nombre réduit de
faisceaux de 10 mm inclinés par rapport a la surface du dosimetre. Ce plan est utilisé pour
valider la mesure de distribution de dose a 'aide du dosimétre « 4 films » dans un matériau de
faible masse volumique (du poumon en inspiration a 0.20 g.cm=) ou densité électronique.

- Le plan « validation interface » permet de valider la mesure de distribution de dose dans I'os
placé a I'interface des milieux RW3 et poumon, toujours avec un nombre réduit de faisceaux de
10 mm inclinés.

- Le plan «validation hors champ » utilise 5 faisceaux de 5 mm ciblant la zone de l'interface
(localisation 1) et 4 faisceaux de 5 mm ciblant une zone dans le poumon (localisation 2).
L’objectif de ce plan de traitement est d’étendre la validation des mesures a la plus petite taille
de champ disponible sur le CyberKnife et a des zones hors champs (ne recevant pas le
rayonnement primaire mais beaucoup de diffusé comme la zone non irradiée dans le poumon
entre les localisations 1 et 2).



Figure 5.7 : Capture d’écran de la position des faisceaux pour les plans «validation poumon »,
« validation interface » et « validation hors champ » dans MultiPlan.

ii. Plans de traitement « réalistes »

Les plans « validations » précédents ne sont pas représentatifs d’'un véritable plan de traitement
car, d'une part, peu de faisceaux ont été utilisés et, d’autre part, la cible des faisceaux a été positionnée
manuellement de maniére a maximiser les erreurs de positionnement sur la distribution de dose et ainsi
de minimiser le seuil d’acceptabilité du critere du Gamma_Index. Un faisceau vertical ou encore une
distribution de dose peu étendue passerait le critéere du Gamma_Index plus facilement qu’'un faisceau
incliné par rapport a la surface du dosimétre.

Pour les plans « réaliste poumon » et « réaliste interface », un volume cible prévisionnel (PTV)
localisé en position 2 et 1 respectivement (Figure 5.4) a été défini. Les plans ont été calculés a l'aide de

'algorithme RayTracing de sorte que :
- ladose dans le PTV soit homogeéne,
- ladose moyenne au PTV soit d’environ 3.7 Gy,
- ladose en dehors du PTV soit minimale.

Le TPS a pu avec ces contraintes établir les plans de traitement « réaliste poumon » et « réaliste
interface » avec 16 et 40 faisceaux de 7.5 mm de diametre respectivement (Figure 5.8).

Figure 5.8 : Capture d’écran de la position des faisceaux pour les plans « réaliste poumon » (a gauche) et
« réaliste interface » (a droite).

iii. Planification dans MultiPlan et irradiation du fantome

Apres la modélisation de chaque plan de traitement (« simples » et « réalistes »), la grille de calcul
du TPS a été réduite de facon a couvrir exactement la surface (16 cm x 16 cm) et I'épaisseur (1 mm) du
dosimeétre « 4 films ». Puis les plans de traitement ont été recalculés avec cette grille de calcul pour obtenir
la distribution de dose au niveau du dosimeétre, calculée avec I'algorithme RayTracing du TPS. Une fois le
calcul terminé, les données concernant les images CT de I'EasyCube et le RTdose (fichier contenant
I'information sur le calcul de la distribution de dose) sont enregistrées au format DICOM. L’opération a été
répétée pour l'algorithme de calcul MCrps sans retoucher au plan de traitement (pas de modification des
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faisceaux). Le repérage des fiduciaires est également réalisé sur les images scanner de I'EasyCube sur le
TPS.

Le plan de traitement est transféré de la console MultiPlan vers la machine CyberKnife pour
procéder a l'irradiation de I'EasyCube muni du dosimétre. L’EasyCube est alors positionné sur la table de
traitement du CyberKnife, le systéeme d’imagerie est utilisé pour faire le repérage et 'identification des
fiduciaires (un minimum de 3 fiduciaires est nécessaire pour un positionnement précis). La table est
déplacée de maniere a avoir une concordance entre la position des fiduciaires sur les images réalisées
avec le systeme d’'imagerie embarquée du CyberKnife et la position des fiduciaires sur les images du plan
de traitement. Une fois le positionnement de 'EasyCube terminé, le traitement est délivré.

iv. Modélisation et simulation des plans avec le code MC PENELOPE

Les simulations MC « détaillées » ne sont pas utilisées en routine clinique avec les TPS car celles-ci
demandent un temps de calcul trés long. Les TPS sont donc préférentiellement basés sur des algorithmes
de calcul utilisant des modéles physiques plus approximatifs mais surtout plus rapides pour répondre aux
contraintes cliniques, avec l'inconvénient du risque de faire des erreurs lorsque le probléme se
complexifie (milieu inhomogene, interfaces...). Les simulations MC « détaillées » avec le code PENELOPE
des plans de traitement «simples» ont été utilisées dans cette étude pour valider la mesure des
distributions 2D de dose a I'aide du dosimeétre « 4 films » pour des traitements stéréotaxiques en milieu
hétérogene.
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< Espace des phases pour les champs de 10, 7.5 et 5 mm

La modélisation de la téte d’irradiation du CK1000 présentée dans le chapitre 2 a été réutilisée.
Pour les études menées dans les chapitres 2 et 3, les espaces des phases avaient été placés avant le
collimateur secondaire. Pour la modélisation des plans de traitement menée dans cette étude, les espaces
des phases ont été placés apres le collimateur secondaire a une distance de la source de 42.0 cm (Figure
5.9) Les fichiers d’espace des phases (PSF) ont été calculés pour les collimateurs de 10, 7.5 et 5 mm (étape
1). Ainsi calculés, les PSF peuvent étre utilisés comme source de la simulation sans avoir a redéfinir la téte
d’irradiation (dont le collimateur secondaire) dans le fichier de la géométrie, ce qui facilite le
positionnement de chaque faisceau par rapport a 'EasyCube puisque seules I'orientation et la position de
la source auront besoin d’étre correctement définies.

Etage 1 OCK i YCK
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£
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Figure 5.9 : Les systemes de coordonnées au moment du calcul des PSF.



X Modélisation de I’EasyCube et définition des systémes de coordonnées

Le fantdme EasyCube en configuration « homogene » et « hétérogéne » a été modélisé sous
PENELOPE selon une géométrie quadratique (Figure 5.10) et en générant les fichiers matériaux
correspondant aux données du Tableau 5.1 a I'exception du dosimetre « 4 films ». Celui-ci a été modélisé
par un volume homogene de 1.1 mm d’épaisseur et de masse volumique 1.335 g.cm™ ce qui correspond a
la masse volumique moyenne des films EBT3 (2x125 um de couche support a 1.35 g.cm3 et 28 um de
couche active a 1.20 g.cm™3).

Lors du calcul du PSF dans le repére Rck(Ock, Xck, Yck, Zck) des simulations MC PENELOPE, le
faisceau du CyberKnife est aligné selon (Ock, Zck) et la source de coordonnées (Sx, Sy, Sz) dans Rcr est
positionnée en Ock. Le plan de I'espace des phases (plan dans lequel toutes les particules sortant du LINAC
sont enregistrées) se trouve donc a Zck = 42.0 cm (Figure 5.9). Le centre Ogcde 'EasyCube est placé a Zck =
80.0 cm, le fantome est orienté de tel fagon que les axes (Ock, Zck) et (Ock, Yck) du CyberKnife au moment
du calcul des PSF aient la méme direction que (O, Y) et (Ogc, X) respectivement. Le repére Rgc correspond
au repére Rcr du scanner CT avec un simple changement d’origine.

Figure 5.10 : Modélisation de I'EasyCube
«hétérogéne » dans les simulations MC
PENELOPE.

Inserts OS

Inserts POUMON
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R4 Simulation avec PENELOPE des plans de traitement « simples »

Les PSF calculés dans l'étape 1 (Figure 5.9) ont été utilisés ensuite comme source pour la
simulation des plans de traitements « simples ». La grille de calcul de la dose déposée est définie dans
PenEasy de maniére a avoir un maillage selon Xck et Yck qui correspond exactement a celui de la grille de
calcul définie dans le TPS MultiPlan pour le calcul de dose au niveau du dosimetre. L’épaisseur du maillage
pour la simulation MC PENELOPE selon Zck est de 1.1 mm, soit I'épaisseur du dosimetre « 4 films ». Le
Tableau 5.3 donne la définition du maillage dans PenEasy pour I'EasyCube « hétérogéne » selon Xck et Ycx,
ce maillage a été utilisé pour I'ensemble des plans de traitement avec ce fantéme et correspond a une taille
de voxel d’environ 1.0 mm x 0.6 mm x 1.1 mm selon les axes Z, X et Y.

Une simulation est réalisée pour chaque position de faisceau, ce qui permet de disposer en sortie
de la distribution de dose due a un faisceau pour le plan considéré. Le Tableau 5.4 donne les parametres
de la simulation dans MC PENELOPE pour chaque matériau.

Tableau 5.3 : Configuration dans PenEasy du maillage dans le plan du dosimetre pour le calcul de la
distribution de dose dans I'EasyCube « hétérogéne ».

Xmin! (cm)  -8.00000000 Ymin? (cm) -8.13515625
Xmaxt (cm) 8.20000000 Ymaxé (cm) 8.01328125
NXbin® 162 NYbin® 265

IXmin, Xmax :coordonnées selon I'axecx du début et de la fin du maillage respectivement
2Ymin, Ymax :coordonnées selon I'axecx du début et de la fin du maillage respectivement
2NXbin, NYbin : nombre de mailles entXmin et Xmax et entre Ymin et Ymax respectiverr
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Tableau 5.4 : Valeur des parametres de la simulation PENELOPE.

Partie de la géométrie C1&C2 Wcc  Wer plf(?tlz)is e]-szzb; DSmax
dans la modélisation ) (keV) (keV) (keV) (keV) (cm)
air ambiant 0.05 10 10 10 10 1.1020
RW3 0.05 10 10 10 10 1.1020
os 0.05 10 10 10 10 1.1020
poumon 0.05 10 10 10 10 1.1020

dosimeétre 0.05 10 10 10 10 0.01

A chaque simulation de faisceau, le PSF doit étre positionné correctement par rapport a
I'EasyCube (Figure 5.12, étape 3) de maniére a correspondre a sa position planifiée dans le TPS (Tableau
5.2). Dans PenEasy/PENELOPE, il est possible de changer la position et l'orientation de l'espace des
phases par une transformation définie avec les angles d’Euler (Figure 5.11). Il n’est pas nécessaire de tenir
compte de I'angle o, grace a la symétrie de révolution cylindrique selon I'axe (Ock, Zck). La détermination
de la rotation (6, @) a appliquer a I'espace des phases (Figure 5.12, étape 2) ainsi que la translation (Xt, Yt,
Zt) (Figure 5.12, étape 3) est expliquée ci-dessous.

Le centre de I'EasyCube Ogc dans le repére Rek et Rer est donné par (5.1). Les coordonnées selon
les axes X, Y et Z sont notées I, ] et K, tandis que les coordonnées de la source et de la cible du faisceau sont
notées (Sx, Sy, Sz) et (Cx, Cy, Cz) dans le repére Rer. La distance entre la source et la cible est alors donnée
par (5.2).

OEC = (0 N 800 mm 0 ) danS RCK = (ICK; ]CK N KCK)

Opc=(255.5 mm; 255.5 mm; 98.0 mm ) dans R¢ - EasyCube homogeéne

1
5.1
Opc=(255.5mm; 256.5 mm; 102.0 mm ) dans Ry - EasyCube hétérogéne G

Ogc=cr; Jers Ker)

Distance (source-cible) = SC = ,/(Cx — Sx)? + (Cy — Sy)? + (Cz — Sz)? (5.2

La rotation (0, ®) a appliquer dans un premier temps a I'’espace des phases (Figure 5.12, étape 2)
est imposée par la position relative de la source et de la cible (Figure 5.11), la source du faisceau étant
I'origine du repére Rk c'est-a-dire Ock. Il est alors facile de voir que les angles d’Euler 6 et @ se calculent
par les équations (5.3) et (5.4).

CY - Sy) 180

SC T

O[deg] = acos( - (5.3

¢d[deg] = atan2(Cx — Sx, Cz — Sz) X ? (5.4

Une fois la rotation effectuée, il est nécessaire de placer correctement I'espace des phases a 'aide
d’une translation (Figure 5.12, étape 3). La translation a effectuer sur I'espace des phases est la méme que
la translation a effectuer sur la source du faisceau (Ock). Le point source du faisceau étant a I'origine dans
le repere de la simulation a I'étape 1, il suffit alors de calculer la position de la source de I'étape 3 dans le
repére de la simulation Rck. Les coordonnées de la source (S, Sy, Sz) étant exprimées dans Rcr pour I'étape
3, la translation (Xt, Yt, Zt) est alors donnée par I’équation (5.5).

Xt =Sy + (Iex — Icr)
Yt =Sy + Uck — Jer) (5.9
Zt = S; + (Kcx — Ker)
Finalement, les transformations qui ont été appliquées a chaque faisceau pour chaque plan de
traitement sont résumées dans le Tableau 5.5.
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Figure 5.11 : Rappel de la définition des angles d’Euler [Salvat et al., 2008] (a gauche) et calcul des angles
d’Euler pour les espaces des phases (a droite).

Tableau 5.5 : Transformation appliquée a I'espace des phases pour chaque faisceau (valeurs tronquées
dans le tableau pour des raisons de lisibilité).

Rotation (deg) Translation (cm)
Plan 0 D Xt Yt 7t
51.7 -170.0 73.9 129 17.2
« test » 69.6 91.0 1.0 -88.7 44.1
47.3 -75.3 -16.0 59.2 20.4
66.3 101.6 15.7 -74.6 41.7
« validation 47.5 -90.2 1.1 62.6 21.5
poumon » 49.3 86.5 -3.9 -59.9 21.1
33.3 -156.1 39.1 20.8 9.2
54.5 -14.0 -73.9 17.7 20.6
«validation 55.5 -164.6 74.0 20.3 24.2
interface » 74.0 -85.5 -3.7 83.7 51.7
73.0 89.0 1.1 -81.2 51.0
43.2 -14.7 -52.8 13.5 14.6
49.5 84.2 -3.9 -59.9 21.1
54.1 99.9 13.2 -64.0 26.7
. 52.3 100.0 13.2 -64.0 26.7

«validation hors

champ » 36.9 3.4 -47.8 -3.4 10.4
46.8 131.1 40.9 -41.0 19.8
46.1 -176.3 63.2 3.9 17.5
47.4 -89.1 1.1 62.6 21.5

34.0 120.9 24.8 -38.0 10.4
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Figure 5.12 : Rotation et translation de I'’espace des phases.

d. Développement d’'un programme d’analyse des données

i. Méthodologie mise en ceuvre

La Figure 5.14 présente de maniére synthétique la méthode qui a été implémentée pour
permettre I'analyse des données brutes issues des simulations PENELOPE, du calcul du TPS et de la
mesure par les films radiochromiques EBT3. L’ensemble des outils a été développé avec le logiciel MatLab
(version R2013a) et les toolbox ‘Image Processing’ et ‘Statistics’.

KD

<> Distributions de dose issues des algorithmes RayTracing et MCrps

Le calcul des distributions de dose par les algorithmes RayTracing et MCrps est exporté via la
console du TPS au format DICOM. Le logiciel MatLab permet de récupérer a la fois les images scanner du
fantome en nombre d’Hounsfield et la distribution de dose 2D en Gy associée a la grille de calcul
positionnée sur le dosimeétre. La résolution issue du RTdose « brut » est de 1.0 mm x 0.6 mm selon Z et X
respectivement. Cette résolution est trop faible pour permettre de calculer numériquement le
Gamma_Index correctement car dans le cas des mini-faisceaux le gradient de dose est important. Aussi
une interpolation bilinéaire a été réalisée afin d’obtenir une matrice de distribution de dose issue du TPS
avec une taille de pixel de 0.5 mm x 0.3 mm.

<> Distribution 2D de dose issue du dosimetre « 4 films » : DOSE neas(Z,X)

Le protocole présenté dans le chapitre 4 a été suivi afin de réaliser la mesure de distributions de
dose avec le dosimetre « 4 films». Le bruit de fond de chaque film a été lu avant de les irradier,
I'étalonnage a nécessité 4 films par dose, pour des doses allant de 0 a 4.5 Gy par pas de 0.5 Gy, soit un total
de 80 images TIFF a 150 dpi pour construire la courbe d’étalonnage du dosimeétre « 4 films » (Figure 5.13),
c'est-a-dire la fonction donnant la valeur du pixel (en densité optique) en fonction de la dose absorbée (en
Gy). Pour la mesure de distribution de dose a l'intérieur de I'EasyCube, un dosimetre « 4 films » de 16 cm x
16 cm a été utilisé soit un total de 8 images TIFF a 150 dpi (4 images pour le bruit de fond réalisé avec
irradiation et 4 images pour les films aprés irradiation) pour une mesure de distribution de dose.

Concernant la courbe d’étalonnage, il s’agit de récupérer sur les 4 films irradiés a une méme dose,
la valeur des pixels au centre du champ et d’en faire la moyenne. Le positionnement des 4 films I'un par



rapport a l'autre dans le plan (ZX) n’a donc pas besoin d’étre rigoureusement identique puisque la
position du centre du champ est déterminée pour chaque film. Pour les 4 films qui sont utilisés pour la
mesure a l'intérieur de ’EasyCube il n’est pas possible de moyenner directement la valeur du pixel en
chaque point de la surface, car une erreur de positionnement de la distribution dans le plan (ZX) est
introduite a la fois par la précision du découpage des films en 16 cm x 16 cm que l'on place dans
I'EasyCube et par la position du film sur la vitre du scanner lors de la numérisation des films. Pour chacun
des 4 films, dans un premier temps, OD(Z,X) a été converti en dose (Gy) puis les 4 distributions de dose
ont été recalées numériquement entre elles par une transformation rigide obtenue par la minimisation du
critére de similarité basé sur les intensités. Cela permet un recalage submillimétrique. Une fois les
matrices de distributions des 4 films recalées, la moyenne de la valeur de dose pixel a pixel des 4 matrices
est réalisée pour obtenir la matrice de distribution de dose du dosimeétre « 4 films » d’une résolution de
150 dpi (soit une taille de pixel de 0.17 mm x 0.17 mm). Cette résolution est trop élevée par rapport a la
résolution de la matrice de dose issue du TPS, c’est pourquoi la résolution de la matrice de dose issue du
dosimetre a été adaptée pour correspondre a celle du TPS interpolé. Finalement, la distribution de dose
obtenue par la mesure avec le dosimetre a une résolution de 0.5 mm x 0.3 mm et est notée DOSEmeas(Z,X)
par la suite.

4.5F

3.5F

Dose (Gy)

0.5F

0lee L L 1 1
0.15 0.2 0.25 0.3 0.35 04 0.45 0.5
oD

Figure 5.13 : Courbe d’étalonnage en dose des films EBT3.

<& Distribution de dose issue de la simulation PENELOPE

La simulation MC PENELOPE a permis d’obtenir, pour chaque plan de traitement considéré, la
matrice de distribution de dose liée a un faisceau. Pour un plan de traitement on obtient un fichier par
faisceau. Par exemple, dans le cas du plan « test », on obtient 4 fichiers. Cependant la simulation ne donne
pas une dose en Gy mais une dose en eV.histoire-1.kg1. Il est donc nécessaire de convertir dans un premier
temps les eV.histoire1.kg! en Gy.UM a I'aide du coefficient de conversion noté Kpenerope dans cette étude.
Connaissant le nombre d’'UM délivré par chaque faisceau (Tableau 5.2) il est alors possible de déterminer
la matrice de distribution de dose pour chaque plan en Gy puis de sommer les matrices de chaque faisceau
pour obtenir la matrice de distribution de dose (résolution de 0.5 mm x 0.3 mm) du plan de traitement en
Gy obtenue par MC PENELOPE.

<> Recalage des distributions 2D de dose calculées

Les distributions de dose calculées, issues de PENELOPE et du TPS, ne se superposent pas
parfaitement a la distribution de dose issue du dosimétre car, comme déja évoqué, la position des films
dans le plan (Z,X) n’est pas connue précisément (c'est-a-dire avec une précision submillimétrique) du fait
du découpage et du positionnement des films sur la surface vitrée du scanner. Les matrices de doses
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issues de PENELOPE et du TPS ont donc été recalées numériquement sur DOSEneas(Z,X) a 'aide d'une
transformation rigide obtenue par la minimisation du critére de similarité basé sur les intensités. Les
matrices de dose finales obtenues par MC PENELOPE, par l'algorithme RayTracing et par l'algorithme
MCrtps sont notées respectivement DOSEPENELOPE(Z,X), DOSERayTracing(Z,X) et DOSEM(;_Tps(Z,X).

7

< Détermination de Kpenerore

Le plan « test » a I'avantage d’étre équivalent a un simple cube homogene composé de matériau
équivalent-eau et, de plus, la disposition des faisceaux tres inclinés par rapport a la surface du dosimeétre
rend le calcul du Gamma_Index sensible au coefficient de conversion KpeneLopE.

Afin de trouver la bonne valeur de ce coefficient, un ensemble de distributions de dose
DOSEpeneLore(Z,X) du plan «test» a été calculé pour différentes valeurs du coefficient de conversion
Kpenerope. Pour chaque distribution, la valeur maximale du Gamma_Index(Z,X) entre DOSEpgngrore et
DOSEmeas(Z,X) du plan « test » a été évaluée. La valeur correcte de Kpenerore (Spécifique aux simulations
utilisées dans ce travail) a été déterminée en retenant la valeur permettant de minimiser la valeur
maximale du Gamma_Index.

PENELOPE “4 films” EBT3 TPS
Géométrie quadratique Conditions réelles Scan CT de I'EasyCube
Données (modélisation EasyCube) (films dans 1'EasyCube) (équipé des EBT3)
“brutes”
Sorties des simulations Images TIFF en 150 ppp Fichiers DICOM
(1 fichier par faisceau) (4 films par traitement) (avec RT dose)
Conversion C - d 5 T'aid
. Vhist! ke en Gv/UM onversion en dose a l'aide
Extraction de eVhist"kg" en Gy/ de la courbe d'étalonnage
I'info avec
MatLab Aujustement au nombre 4 distributions (en Gy) Interpolation de la
R d'UM de chaque faisceau résolution spatiale
Conversion en Recalage fin des films (résolution ﬁleale
dose Cumul de la dose puis moyenne 0.3x0.5 mm*®)
L Interpolation de la diminution de la résolution
Optimisation de P
IlJa résolution résolution spatiale afin de correspondre au TPS
Matrice de dose (Gy) Matrice 2D de Matrice de dose (Gy)

Recalage des
matrice

Distribution
de dose

Objectif
Outils
d'analyse

Figure 5.14 : Synthése sous forme d’organigramme de la méthode implémentée.
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ii.  Outils de comparaison

La représentation graphique de chaque distribution de dose permet d’avoir un apergu des
différences entre deux distributions. Cependant la comparaison a ce niveau reste qualitative et des outils
de comparaison sont nécessaires afin de pousser 'analyse et de quantifier les écarts observés. Plusieurs
outils de comparaison ont été développés et utilisés.

KD

<> Différence entre les doses maximales

Un premier indicateur permettant d’évaluer la différence entre la distribution de dose calculée et
celle mesurée est la dose maximale. La différence entre la dose maximale calculée Dcic(max) (5.6) et la
dose maximale mesurée Dmes(max) (5.7) est évaluée selon I'équation (5.8). Cet indicateur n’a pas été
utilisé pour les plans « validations » utilisant peu de faisceaux pour irradier la zone a l'interface RW3-os-
poumon car, dans ce cas, la valeur et la position du maximum sont sensibles aux erreurs de positions des
faisceaux par rapport a l'interface. Pour le plan de traitement « réaliste interface », le calcul de différence
entre les doses maximales s’est limité a la zone au niveau de I'os, que I'on notera ADmax(0s).

Dcalc(max) = maX{ DOSEcalc(Z: X) } (56)
Dpneas(max) = max{ DOSEeas(Z,X) } (5.7
ADpax = Deale(max) — Dipens(Max) (5.9

KD

o Gamma_Index 2D

Le Gamma_Index [Low et al., 1998] [Depuydt et al., 2002] correspond a une norme vectorielle
permettant d’évaluer I'accord d’'une distribution de dose avec une autre en évaluant la « distance » les
séparant spatialement et en valeur de dose. Contrairement a la radiothérapie externe conformationnelle
classique pour laquelle des recommandations sont disponibles, pour la radiothérapie stéréotaxique il
n’existe pas de recommandations sur les criteres de dose et de distance. Une étude de sensibilité a donc
été réalisée pour différentes valeurs pour les parametres dose et distance (2% a 4% / 2 mm a 4 mm). Un
critére de distance spatiale de 3 mm et un critere de différence en dose de 3% de la dose maximum
mesurée par le dosimétre ont finalement été choisis afin de normaliser le Gamma_Index 2D dans notre
étude. Ainsi, si un point de la distribution évaluée est a une «distance » minimale supérieure a {
3% Dmeas(max) - 3 mm } de la distribution de référence, alors la valeur de son Gamma_Index sera
supérieure a 1. On dit que le point passe le critére du Gamma_Index si sa valeur est inférieure ou égale a 1.
La valeur du Gamma_Index a été évaluée selon (5.9) en chaque point (Z,X) de la distribution calculée, en
cherchant la « distance » minimale du point avec les points (Zmeas,Xmeas) de la distribution mesurée. En
pratique, I'implémentation de la recherche de la «distance » minimale dans MatLab est réalisée a
proximité du point (Z,X) afin d’accélérer le temps de calcul.

Le pourcentage de points ne passant pas le critere du Gamma_Index a été évalué par rapport a la
surface du film ayant recu une dose supérieure ou égale a 0.2 Gy.

Gamma_Index (Z, X)

2

Z- Zmeas)2 (X - Xmeas) + (DOSEcalc (Z' X) - DOSEmeas (Zmeas'Xmeas))2 (5-9)
3 mm 3 mm 3% D peas (Max)

= min (

7

< Superposition des courbes isodoses et déplacement « moyen »

Une courbe isodose est la représentation graphique de I'ensemble des points de la distribution de
dose surfacique ayant une méme valeur de dose. Elle permet de faciliter la lecture des distributions. La
superposition de ces courbes isodoses a été utilisée pour comparer la distribution de dose mesurée a
I'aide du dosimetre et celle calculée soit par la simulation MC PENELOPE soit par les algorithmes du TPS
MultiPlan.
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On définit Smeas(Dthres) €t Scaic(Dwres) respectivement comme la surface mesurée et la surface
calculée avec une dose absorbée supérieure ou égale a Dnres.

Afin de quantifier de maniére simple les différences entre les isodoses calculées par rapport aux
isodoses mesurées pour une valeur de dose Dures (Figure 5.15), on définit un déplacement « moyen »
dmoy(Dihres) selon I'équation (5.10 en assimilant les surfaces Scaic(Dtnres) €t Scaic(Dinres) & des disques centrés
I'un par rapport a 'autre.

dmoy(Dthres) — \]Scalc(Dthres) _ \]Smeas (Dthres) (5.1()

T

- —déplacement de la

cale V" thres - ) courbe isodose de
la distribution calculée

Figure 5.15 : Schéma illustrant le déplacement « moyen » de la courbe isodose.

Il est a noter que, pour les plans de traitement, la dose maximale prescrite était située au
voisinage de 3.7 Gy pour étre dans la plage haute de I'étalonnage des films EBT3. La correspondance
approximative entre les isodoses en Gy et 'isodose en pourcentage de la dose maximum prescrite est
donnée dans le Tableau 5.6.

Tableau 5.6 : Correspondance approximative entre les Gy et le pourcentage de la dose maximum délivrée.

[Gy] 0.2 0.4 1.0 2.5
[%] 5 10 30 70

7

<« Histogramme dose-recouvrement surfacique

Afin d’analyser la cohérence des distributions de dose, nous avons défini un outil appelé
« histogramme dose-recouvrement surfacique » correspondant a la représentation graphique des
fonctions D(Dinres)[mm?] et C(Dures)[%] calculées respectivement selon les équations (5.11) et (5.12.

D(Dtnres) est définie comme la valeur absolue de la différence des surfaces mesurée et calculée
avec une dose absorbée supérieure ou égale a Dires tandis que C(Dinres) est défini comme le pourcentage
de surface commune a Scaic(Dihres) €t Smeas(Dires) par rapport a la surface totale unie (Figure 5.16). Dans le
cas ou le recouvrement surfacique des isodoses pour une dose Dures est parfait, C(Dinres) st égal a 100%.
Le cas idéal, c'est-a-dire pour deux distributions de dose en parfait accord est représenté sur la Figure
5.17. Dans le cas o, pour une dose Duwres, les surfaces sont disjointes ; C(Dimres) est égal a 0%.

D (Dthres) [mmZ] = |Scalc(Dthres) - Smeas(Dthres)l (5-1])
Scalc (Dthres) n Smeas (Dthres)
c(D %] = x 100
( thres) [ ] Scalc (Dthres) U Smeas (Dthres)
ou (5.12
S D ns D
C (Dthres) [%] — calc( thres) meas( thres) % 100

Scalc (Dthres) + Smeas (Dthres) - Scalc (Dthres) n Smeas (Dthres)
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Il est également possible de représenter Scaic(Dihres) €t Smeas(Dinres) a 1a place de D(Dwres) car on

obtient ainsi plus d’'informations : D(Dwres) ne permet pas de connaitre le signe de la différence entre les

deux surfaces, de plus la différence entre les Dures, lorsque les courbes représentant Scac (Dinres) et

Smeas(Dwres) coupe l'axe des abscisses, permet de connaitre la différence entre les doses maximum.

Cependant ces deux informations se retrouvant dans ADmax €t dmoy(Dinres), il @ donc été choisi de ne

présenter que D(Dwres) pour la lisibilité.

zone d'intérét

meas ( "WQS)

P recouvrement
— des surfaces

scalc (Dthrus )

Figure 5.16 : Schéma illustrant le recouvrement surfacique.
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Figure 5.17 : Histogramme dose - recouvrement surfacique : le cas idéal.
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< Profil moyenné selon Z
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La géométrie « hétérogeéne » de 'EasyCube a été réalisée de maniere a avoir un milieu hétérogene

invariant par translation selon l'axe Z. La Figure 5.18 est une représentation de la configuration

«hétérogéne » dans le plan (Z,X) au niveau du dosimetre « 4 films ». Le profil moyenné selon I'axe Z se

calcule selon I'équation (5.13 et permet de visualiser en une dimension spatiale, la prise en compte des

hétérogénéités os et poumon par les algorithmes de calcul du TPS MultiPlan. Le profil moyenné selon Z a

été validé a I'aide du plan « validation hors champ ».

[ zone DOSE(Z,X).dZ

< DOSE >, (X) = -dntérét

f zone dZ

drintérét

(5.13



m Chapitre 5 : Evaluation des algorithmes du TPS MultiPlan

EasyCube
RW3 os poumon
Figure 5.18 : Schéma 2D de la
position des hétérogénéités dans - Xct
le plan (ZX) pour la position Y e th‘ "

correspondant au dosimetre.

Tem

3. RESULTATS ET DISCUSSION

a. Validation du protocole de cartographie de dose dans I'’EasyCube

i. Plan de traitement « test » : détermination du coefficient de conversion

La Figure 5.19 donne la valeur maximale du Gamma_Index entre DOSEpeneLope €t DOSEmeas, €n
fonction de la valeur du coefficient de conversion Kpengrope. La valeur donnant le meilleur accord est
3.33 [Gy.UM-L.eV-Lhistoire.kg]. Cette valeur est uniquement valable pour cette étude puisqu’elle dépend
notamment de la modélisation du dosimeétre et de la modélisation de la téte d’irradiation du CyberKnife.
La superposition des isodoses et le Gamma_Index(Z,X) entre DOSEpeneLope €t DOSEmeas pour chaque pixel
de la zone étudiée pour une valeur du coefficient de conversion de 3.33 sont présentés sur la Figure 5.20.
L’écart ADmax entre les doses maximales est inférieur a 1%, tandis que le déplacement « moyen » dmoy des
isodoses a 0.2, 1.0 et 2.5 Gy est de —0.2, 0.2 et -0.1 mm respectivement. On observe donc un tres bon
accord entre la mesure pour un coefficient de conversion de 3.33 [Gy.UM-1.eV-Lhistoire.kg] et 1a simulation
MC PENELOPE. C’est cette valeur qui est utilisée par la suite dans ce travail pour déterminer en Gy les
distributions de dose dans 'EasyCube « hétérogene » calculées avec les simulations MC PENELOPE.
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Figure 5.19 : Valeur maximum du Gamma_Index en fonction de la valeur du coefficient de conversion
KpeneLore. Interpolation polynomiale d’ordre 4 en rouge.
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Figure 5.20 : Superposition des isodoses mesurées et calculées par MC PENELOPE aprés ajustement du
coefficient de conversion (Kpenerore = 3.33) (@ gauche). Gamma_Index en 2D (3% - 3mm) entre le calcul MC
PENELOPE et la mesure (a droite).

ii. Plans de traitement « validations »

Les distributions DOSEpeneLore(Z,X) et DOSEmeas(Z,X) ont été évaluées pour les plans « validation
poumon », « validation interface » et « validation hors champ ». Dans la colonne gauche de la Figure 5.21,
la superposition des isodoses a 0.1, 0.2, 1.0 et 2.5 Gy pour les deux premiers plans « validations » est
représentée, alors que pour le plan « validation hors champ » ce sont les isodoses a 0.3, 0.4, 1.0 et 2.5 Gy
qui sont représentées. La valeur du Gamma_Index(Z,X) est représentée dans la colonne de droite.

7

< Plan « validation poumon »

Les isodoses calculées par MC PENELOPE et mesurées se superposent tres bien avec un
déplacement « moyen » dmoy de 0.3, 0.1 et —0.4 mm pour les isodoses a 0.2, 1.0 et 2.5 Gy respectivement.
Tous les points passent le critere {3% - 3 mm} du Gamma_Index et la valeur de ADnax est d’environ -1%.
L’accord entre la mesure et le calcul MC PENELOPE est donc excellent pour une localisation du traitement
dans le poumon.

KD

R Plan « validation interface »

Concernant le plan « validation interface » ou la localisation du traitement se situe a l'interface
RW3-os-poumon, 'accord des isodoses est également trés bon avec un déplacement « moyen » dmoy de
-0.3, +0.4 et —0.1 mm pour les isodoses a 0.2, 1.0 et 2.5 Gy respectivement. L’ensemble des points passent
le critére du Gamma_Index {3% - 3 mm}.

KD

X Plan « validation hors champ »

Pour le plan « validation hors champ », le déplacement « moyen » dmoy des isodoses a 0.3, 0.4, 1.0
et 2.5 Gy est respectivement de -0.1, +0.1, +0.2 et -0.2 mm et '’ensemble des points passent le critere {3%
- 3mm} du Gamma_Index. Ce plan de traitement est intéressant car, d'une part, il utilise des faisceaux de
5 mm contrairement aux plans précédents qui ont tous été réalisés avec des faisceaux de 10 mm et,
d’autre part, il fait intervenir une grande quantité de rayonnement diffusé, notamment dans la zone
intermédiaire entre les localisations 1 et 2. Un trés bon accord dans cette zone est observé entre le calcul
MC PENELOPE et la mesure. En effet :

- lesisodoses a 0.4 Gy calculée et mesurée sont en tres bon accord (Figure 5.21),

- en dessous de valeurs de dose de 1.5 Gy correspondant aux zones a distance du champ, le
recouvrement C[%] est meilleur que 90% (Figure 5.28),

- sur le profil moyenné selon Z (Figure 5.22), le calcul MC PENELOPE (en noir) et la mesure (en
vert) sont en parfait accord entre 2 et 28 mm.
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plan « validation poumon »

Gamma_Index (max) = 0.98
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Figure 5.21 : Superposition des isodoses mesurées et calculées par MC PENELOPE (a gauche) et
Gamma_Index en 2D (3% - 3mm) entre le calcul MC PENELOPE et la mesure (a droite).
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Concernant le profil moyenné selon Z (Figure 5.22), une légere différence entre le calcul MC
PENELOPE et la mesure est observée dans la zone au niveau de I'os (entre —10 et 0 mm). Cette différence
dans le cas de MC PENELOPE au niveau de I'os pourrait s’expliquer par la sensibilité de la distribution de
dose pour ce plan a l'erreur de position de I'insert os selon 'axe X par rapport a la position des 5 faisceaux
de 5 mm. En effet, sur ces 5 faisceaux, deux ont été placés exactement sur l'interface RW3-os et un a été
placé exactement a l'interface os-poumon, ce qui rend la distribution de dose dans l'os sensible a la
moindre erreur de position selon I'axe X. Ce phénomeéne concerne moins les plans de traitement
«réalistes » qui utilisent la superposition de nombreux faisceaux pour homogénéiser la distribution de
dose (la contribution des faisceaux tombant exactement sur une interface est alors moins importante).
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Figure 5.22 : Profil moyenné selon I'axe Z du plan « validation hors champ ».
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La méthode utilisée dans cette étude pour mesurer la distribution de dose dans le fantome
EasyCube « hétérogéne » a l'aide d’'un dosimeétre « 4 films » est donc validée grace aux simulations MC
PENELOPE avec lesquelles un accord meilleur que {3%-3mm} est trouvé pour le Gamma_Index et un
accord meilleur que 0.4 mm est trouvé pour le déplacement « moyen » dmoy des isodoses au-dessus de
0.2 Gy pour les traitements dans le poumon et a I'interface RW3-os-poumon.

Les distributions de dose mesurées DOSEmeas(Z,X) vont pouvoir étre a présent utilisées
comme références, pour comparer les distributions de dose calculées pour les plans précédents et pour
les plans « réalistes » avec les algorithmes RayTracing et MCrps de MultiPlan. Pour les histogrammes dose-
recouvrement surfacique, la comparaison des résultats des simulations avec PENELOPE est conservée afin
de positionner la performance des algorithmes implémentés dans le TPS par rapport a la simulation MC
détaillée.

b. Evaluation des algorithmes de calcul du TPS

Les figures allant de la Figure 5.25 jusqu’a la Figure 5.30 présentent sous forme d'un tableau
synthétique :
- la distribution de dose DOSEmeas(Z,X) et les histogrammes dose-recouvrement surfacique sur
la premiére ligne,
- les distributions de dose DOSERayrracing(Z,X) et DOSEmc_tps(Z,X) sur la seconde,
- la superposition des isodoses pour les deux algorithmes du TPS avec les isodoses mesurées,

- les valeurs du Gamma_Index (3% - 3mm) de DOSERaytracing(Z,X) et DOSEwmc tps(Z,X) par rapport
a DOSEmeas(Z,X) sur la derniére ligne du tableau.

Ce tableau synthétique est donné pour I'ensemble des plans de traitement réalisés dans cette étude.

i. Calcul de dose en milieu homogéne (plan « test »)

Un excellent accord entre 1'algorithme RayTracing et la mesure est trouvé en milieu homogene
RW3 (équivalent-eau) avec la quasi-totalité des points passant le critere du Gamma_Index (99.9% des
points) et aucune différence sur la valeur du Maximum de dose (Tableau 5.8). La seule différence visible
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(Figure 5.25) concerne les doses en dessous de 0.2 Gy pour lesquelles 'isodose mesurée est plus large;
c'est-a-dire que les doses a distance sont 1égerement surestimées par l'algorithme RayTracing. Cet effet est
en particulier visible sur I'isodose 0.1 Gy. Au-dessus de 0.4 Gy, 'accord avec la mesure est aussi bon que
celui observé pour le calcul MC PENELOPE: notamment les histogrammes de recouvrement MC
PENELOPE et RayTracing se superposent quasi parfaitement.

Concernant I'algorithme MCrps, 97.9% des points passent le critére du Gamma_Index et I'écart sur
la valeur du maximum de dose est de 4.1%. Le déplacement « moyen » dmoy des isodoses a 0.2, 1.0 et
2.5 Gy est respectivement de -0.4, +0.0 et +0.2 mm. Au-dessus de 0.4 Gy, l'accord de 'algorithme MCrps
avec la mesure est moins bon que celui observé pour 'algorithme RayTracing : la courbe de recouvrement
C[%] (Figure 5.25) obtenue avec l'algorithme MCrps est systématiquement en dessous de celle de
RayTracing ou PENELOPE et au-dessus de 2.5 Gy, la différence D[mm?] est visible. Cependant ces
différences sont acceptables au vu du tres faible déplacement des isodoses entre 0.2 et 2.5 Gy pour une
configuration avec 3 faisceaux fortement inclinés, car les traitements réalistes en milieu homogeéne
n'imposent pas de telles contraintes.

Le moins bon accord de l'algorithme MCrps par rapport a algorithme RayTracing pourrait
provenir de I'étalonnage donnant la valeur de la densité électronique en fonction du nombre d’Hounsfield.
En effet, I'irradiation se faisant dans du matériau RW3 congu pour avoir une densité électronique proche
de I'eau (densité électronique de RW3 relative a 'eau = (0.536 x 1.045) / (0.555 x 1.000) = 1.009), la
diffusion des électrons secondaires est censée étre similaire dans le milieu eau et dans le milieu RW3.
L’algorithme RayTracing utilise la densité électronique de '’eau et un tres bon accord est obtenu entre les
distributions de dose DOSERraytracing(Z,X) et DOSEmeas(Z,X). Par contre, 'algorithme MCrps n'utilise pas la
densité électronique de I'eau mais la densité électronique déterminée pour chaque voxel a partir des
images CT du fantome et de la courbe d’étalonnage du scanner CT (Tableau 5.7). Une erreur sur la
détermination de la densité électronique du matériau RW3 peut alors se produire. Si celle-ci est plus
élevée, la dose déposée dans le champ sera plus importante car l'algorithme va estimer que les électrons
secondaires diffusés vont perdre plus rapidement leur énergie par collision dans le milieu. La valeur de la
densité électronique utilisée par 'algorithme MCrps est 1égérement supérieure a celle du RW3 donnée par
le constructeur (1%) mais cette différence ne nous semble pas assez significative pour expliquer la
surestimation de la dose dans le champ (4%) (Tableau 5.8).

Tableau 5.7 : Nombre d’Hounsfield, densité électronique et masse volumique déterminés a partir des
images CT et de la courbe d’étalonnage du scanner CT. Les valeurs données par le constructeur pour les
matériaux composant I'EasyCube sont données entre parentheéses.

Nombr.e d élelgfrrz)srg:ue Masse volumique

Hounsfield relative A I'eau (g.cm™3)
0 0.000 0.000
e 208 0.190 0.200
g 5 539 0.489 0.500
o 8 953 0.949 0.960
3z 989 0.976 0.990
=) 1015 1.000 1.000
o S 1058 1.043 1.060
e 3 1069 1.052 1.070
§ g 1259 1.117 1.160
= 1905 1.456 1.530
2657 2.274 2.600

RW3 1035* 1.020 (1.009) 1.028 (1.045)

poumon 242% 0.221 (0.235) 0.231 (0.200)

0s 2000* 1.559 (1.48) 1.665 (1.58)

(*) Valeurs moyennées sur I’ensemble des voxels correspondant au milieu, en évitant les gaps d’air entre les blocs.



Tableau 5.8 : Valeur des indicateurs pour le plan « test ».

Aloorithme Gamma_Index {3%-3mm} dmoy(Dthres) [mm] ADmax
& Maximum  %pts>critére 0.2 Gy 1.0 Gy 2.5 Gy [%]

RayTracing 1.3 0.1 -0.9 0.0 0.0 0.0
MCrps 1.9 2.1 -0.4 0.0 0.2 4.1

Ainsi les deux algorithmes du TPS MultiPlan parviennent tres bien a calculer des distributions de
dose en milieu homogene RW3, I'algorithme RayTracing se montre méme extrémement performant pour
les doses au-dessus de 10% de la dose prescrite.

ii. Calcul de dose en milieu hétérogene

7

< Plan « validation poumon »

On peut observer sur le Tableau 5.9 et la Figure 5.26 que, pour I'algorithme RayTracing, la moitié
des points de la distribution de dose ne passe pas le critere du Gamma_Index et que la dose maximum
calculée par RayTracing (a savoir 3.78 Gy) est 35% plus élevée que la dose réellement délivrée (a savoir
2.80 Gy). De plus, I'isodose a 0.2 Gy est moins étendue de 5.0 mm par rapport a la mesure tandis que
I'isodose a 2.5 Gy est plus étendue de 5.1 mm en moyenne par rapport a la mesure. On peut également
observer sur l'histogramme que, a I'exception des doses entre 0.5 et 1.5 Gy, le recouvrement C[%] est
inférieur a 90% et la différence D[mm?] est supérieure a 1 cm?. Autour de 1 Gy, les isodoses et donc la
surface intérieure de I'isodose Scac(1 Gy) se superposent bien a la surface mesurée Smeas(1 Gy) comme on
peut le voir sur le graphique présentant la superposition des isodoses (Figure 5.26). Aussi, dans cette
gamme de dose, le recouvrement C[%] est bon et la différence D[mm?] faible. Sur le méme graphique on
peut observer que la surface intérieure de l'isodose a 0.2 Gy calculée Scac par RayTracing est plus petite
que la surface mesurée Smeas(0.2 Gy) alors qu’a 2.5 Gy c’est le phénoméne inverse avec Scac(2.5 Gy) qui est
plus grande que Smeas(2.5 Gy). La différence D[mm?] et le recouvrement C[%] sont par conséquent
mauvais en dehors des doses autour de 1 Gy. Le pic de la différence D[mm?] est observé pour la dose
proche du maximum de dose mesuré (2.80 Gy) puis la différence diminue puisque au-dela de cette dose, la
surface Smeas Ne diminue plus (elle est nulle) alors que Scac continue de diminuer jusqu’a atteindre zéro
pour la dose maximum calculée de 3.78 Gy. Le recouvrement C[%] est donc également nul a partir de
2.80 Gy. L’algorithme RayTracing ne permet donc pas de calculer correctement la distribution de dose
dans le milieu poumon (milieu a faible densité) avec une sous-estimation de la dose en dessous de 1 Gy (ce
qui correspond a l'isodose 30%) et une surestimation au-dessus. Ainsi les doses dans le champ sont
surestimées par I'algorithme Raytracing tandis que les doses a distance du champ sont sous-estimées.

Concernant les calculs obtenus avec 'algorithme MCrps, seulement ~4% des points ne passent pas
le critére du Gamma_Index et la dose maximum calculée et celle mesurée sont en accord a moins de 2%.
Les isodoses a 0.2 et 2.5 Gy sont déplacées de 1.1 et 1.7 mm respectivement. Le recouvrement C[%] est
supérieur a 90% pour les doses allant jusqu’a 2 Gy. Il y a donc un bon accord entre I'algorithme MCrps et la
mesure pour la distribution de dose dans un milieu poumon.

La différence de comportement que l'on observe entre les deux algorithmes du TPS dans le
poumon s’explique par la prise en compte ou non du transport latéral des électrons secondaires dans
I’hétérogénéité poumon. En effet, le poumon utilisé dans ’EasyCube a une densité électronique environ 5
fois plus faible que celle de I'eau (la masse volumique de l'insert poumon est de 0.20 g.cm3) or
'algorithme RayTracing est un algorithme de type Pencil Beam, ce qui signifie que la densité électronique
locale du matériau « poumon » n’est pas prise en compte pour le transport des électrons secondaires. La
densité électronique du « poumon » considérée par RayTracing est plus importante que sa densité
électronique réelle ce qui va augmenter la valeur de la dose déposée dans la zone couverte par le faisceau
et ce qui va diminuer la valeur de la dose hors du champ puisque l'algorithme va surestimer 1'énergie
perdue par les électrons secondaires dans le champ, les électrons secondaires sortant du champ auront

163




m Chapitre 5 : Evaluation des algorithmes du TPS MultiPlan

donc une énergie estimée moins importante que la réalité. L’algorithme MCrps prend en compte la densité
électronique de chaque voxel pour réaliser le transport des particules a travers la matiere, ce qui lui
permet de considérer la densité électronique correcte du matériau « poumon ».

Tableau 5.9 : Valeur des indicateurs pour le plan « validation poumon ».

Alcorithme Gamma_Index {3%-3mm} dmoy(Dihres) [mm] ADmax
g Maximum  %pts>critére 0.2 Gy 1.0 Gy 2.5 Gy [%]

RayTracing 13.0 47.8 -5.0 0.2 5.1 35.0
MCrps 2.4 3.7 -1.1 0.0 1.7 1.8

KD

<> Plan « validation interface »

Le Tableau 5.10 indique que 10% des points calculés par RayTracing ne passent pas le critéere du
Gamma_Index contre ~2% pour MCrps. Avec 'algorithme Raytracing, I'isodose a 0.2 Gy est en moyenne
moins étendue de 5.0 mm par rapport a la mesure mais on peut remarquer qu’elle est en bon accord avec
la mesure du c6té RW3 de l'interface tandis qu’elle est moins étendue du c6té poumon, ce qui est cohérent
avec les observations du plan « validation poumon ». Pour 'algorithme MCrps, les points ne passant pas le
critere sont situés du coté poumon de l'interface (Figure 5.27). Avec ce dernier, l'isodose a 0.2 Gy est en
moyenne moins étendue de 1.7 mm par rapport a la mesure. Cependant, la forme de l'isodose calculée est
comparable. Au niveau de l'interface, I'algorithme MCrps est donc plus performant que RayTracing, la
variation de la densité électronique au niveau de l'interface os-poumon n’étant pas prise en compte par ce
dernier.

Tableau 5.10 : Valeur des indicateurs pour le plan « validation interface ».

. Gamma_Index {3%-3mm} dmoy(Dthres) [mm]
Algorithme Maximum __ %pts>critére 0.2 Gy 1.0Gy  25Gy
RayTracing 5.0 9.9 -5.1 0.5 2.0

MCrps 2.1 1.8 -1.7 -0.1 1.3

iii. Casréaliste d’'une tumeur localisée dans le poumon

Les valeurs des indicateurs pour le plan « réaliste poumon » sont données dans le Tableau 5.11.
Pour ce plan (correspondant au traitement avec 16 faisceaux de 7.5 mm d’une tumeur localisée dans le
poumon), ~30% des points ne satisfont pas le critére du Gamma_Index avec I'algorithme RayTracing et la
dose maximale calculée par 'algorithme RayTracing est 39% au-dessus de la dose maximale mesurée.
L’isodose a 0.2 Gy (soit 'isodose 5%) calculée par RayTracing est moins étendue de 6 mm tandis que celle
a 2.5 Gy (soitI'isodose 70%) est plus étendue de 3 mm. La zone de recouvrement de la fonction C[%] reste
limitée a une zone comprise entre 0.5 et 1.0 Gy comme on peut le voir sur l'histogramme dose-
recouvrement surfacique de la Figure 5.29. Ce plan de traitement conforte les résultats observés pour le
plan de traitement « validation poumon ». La superposition de nombreux faisceaux et '’homogénéisation
de la dose dans le PTV n’ont pas réduit les désaccords de 'algorithme RayTracing avec la mesure.

Pour l'algorithme MCrps, tous les points passent le critére du Gamma_Index et I'accord entre la
dose maximale mesurée et celle calculée par I'algorithme MCrps est meilleur que 4%. L'isodose a 0.2 Gy
calculée par MCrps est moins étendue de 2.5 mm que celle mesurée tandis que les isodoses a 1.0 et 2.5 Gy
calculées par MCrps sont en trés bon accord avec les isodoses mesurées. Les énergies des électrons
secondaires contribuant a I'isodose a 0.2 Gy étant plus faibles (isodose hors du champ) que celles a 1.0 et
2.5 Gy, 'étendue moins importante de I'isodose hors du champ pourrait provenir de la valeur de I'énergie
de coupure utilisée pour la simulation du transport des électrons dans l'algorithme MCrps. On peut



également noter sur la Figure 5.29 que 'algorithme MCrps donne d’excellents résultats sauf pour des doses
inférieures a 0.3 Gy. Lors de 'analyse du plan « validation poumon », le déplacement de l'isodose a 0.2 Gy
était seulement de 1.1 mm contre 2.5 mm ici pour le plan réaliste. Cette différence pourrait étre imputée a
l'utilisation du champ de 7.5 mm et d'un grand nombre de faisceaux utilisés et focalisés dans un volume
plus petit pour le plan réaliste au lieu de l'utilisation du champ de 10 mm et d’'un nombre réduit de
faisceaux pour le plan « validation poumon ».

La Figure 5.23 présente les profils moyennés selon Z pour les distributions de dose calculées
DOSERaytracing(Z,X) et DOSEwmc tps(Z,X) et la distribution de dose mesurée DOSEness(Z,X) pour ce plan de
traitement. On retrouve sur ce graphique le désaccord trés important de I'algorithme RayTracing avec la
mesure avec une surestimation de la dose dans le champ et une sous-estimation de la dose a distance du
champ. Pour l'algorithme MCrps, on retrouve le bon accord; cependant on peut noter que le profil
moyenné de MCrps est systématiquement en dessous de celui mesuré hors du champ.

Lors de la planification du traitement d’'une tumeur dans le poumon, I'algorithme RayTracing n’est
pas adapté, celui-ci surestime de pres de 40% la dose dans le champ, ce qui conduit a délivrer une dose
moins importante que prévue a la tumeur pouvant diminuer lefficacité du traitement. De plus,
I'algorithme sous-estime de maniére importante la dose hors du champ, ce qui peut conduire a sous-
évaluer la dose regue par les organes a risque situés a proximité de la tumeur traitée.

L’algorithme MCrps est nettement plus performant pour évaluer la dose recue par la tumeur
localisée dans le poumon avec un accord meilleur que 4% sur la dose maximale. Cependant, une sous-
estimation de la dose hors du champ est a noter, bien que moins importante qu’avec RayTracing, ce qui

peut également conduire a sous-évaluer la dose aux organes a risque situés a proximité.
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Figure 5.23 : Profil moyenné selon I'axe Z du plan « réaliste poumon ».

Tableau 5.11 : Valeur des indicateurs pour le plan « réaliste poumon ».

Aloorithme Gamma_Index {3%-3mm} dmoy(Dthres) [mm] ADmax
5 Maximum _ %pts>critére 0.2 Gy 1.0 Gy 2.5 Gy [%]

RayTracing 12.7 31.1 -6.2 0.3 2.9 39.1
MCrps 0.6 0.0 -2.5 0.0 0.1 -3.7

iv.  Casréaliste d'une tumeur localisée a I'interface os-poumon

Les valeurs des indicateurs pour le plan « réaliste interface » sont données dans le Tableau 5.12.
Pour ce plan (correspondant au traitement avec 40 faisceaux de 7.5 mm d’une tumeur localisée a
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I'interface os-poumon), environ 20% des points ne passent pas le critere du Gamma_Index pour la
distribution de dose calculée par RayTracing, ces points sont localisés dans le poumon (Figure 5.30). Un
trés bon accord est observé pour I'évaluation de la dose maximale recue au niveau de 1'os puisque la
différence avec la mesure n’est que de 1.3%. L’isodose a 0.2 Gy (soit I'isodose 5%) calculée par RayTracing
est moins étendue de 4 mm tandis que celle a 2.5 Gy (soit I'isodose 70%) est plus étendue de 4.6 mm. Sur
la Figure 5.24, on peut également observer que pour des valeurs de X comprises entre 0 et 19 mm (ce qui
correspond au PTV), la dose évaluée par RayTracing est systématiquement au-dessus tandis qu’au-dela de
19 mm la dose évaluée par RayTracing est systématiquement en dessous. Du fait de la présence de
I’hétérogénéité poumon pour le traitement « réaliste interface », on retrouve ce qui avait été observé dans
le cas des plans de traitement « réaliste poumon » et « validation poumon ». Cependant, on peut constater
sur le profil moyenné selon Z de la Figure 5.24 ou sur la comparaison des isodoses de la Figure 5.30 que
cet algorithme donne de trés bons résultats pour ce qui est du calcul de dose avant 'hétérogénéité
poumon (c'est-a-dire pour X < 0 mm).

Concernant l'algorithme MCrps, seulement 0.2% des points ne passent pas le critere du
Gamma_Index. Cependant les isodoses 0.2 et 2.5 Gy calculées par MCrps sont moins étendues que celles
mesurées d’environ 2 mm. De plus, on peut observer sur la Figure 5.24 que le profil de dose évalué par
MCrps est systématiquement en dessous du profil de dose mesuré, a 'exception de la zone entre 9 et
17 mm sur 'axe X ou celle-ci est légérement au-dessus. L’algorithme MCrps sous-estime donc la dose
globalement pour une localisation de tumeur au niveau de l'interface. Cette sous-évaluation de la dose est
significative au niveau de l'os puisque la dose maximale évaluée par l'algorithme MCrps est 15.6%
inférieure a celle mesurée, alors qu'un bon accord entre RayTracing et la mesure est observé (Tableau
5.12). Cette différence est difficile a expliquer. On peut juste noter que la densité électronique du milieu os
(Tableau 5.7) utilisée par I'algorithme MCrps est supérieure a celle fournie par le constructeur (écart de
I'ordre de 4.5%).

Finalement, le calcul des distributions de dose pour le traitement d’'une tumeur localisée a
'interface os-poumon est problématique pour les deux algorithmes du TPS. L’algorithme RayTracing ne
permet pas d’évaluer correctement la dose dans des zones de faible densité électronique telles que du
poumon mais donne des résultats satisfaisants dans le matériau « RW3 » et dans le matériau « os », tandis
que l'algorithme MCrps est globalement bon: il est bien meilleur que RayTracing dans le poumon mais
sous-estime de ~16% la dose au niveau de 'os.
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Figure 5.24 : Profil moyenné selon I'axe Z du plan « réaliste interface ».



Tableau 5.12 : Valeur des indicateurs pour le plan « réaliste interface ».

. Gamma_Index {3%-3mm} dmoy(Dthres) [mm] ADpmax(0S)
Algorithme Maximum  %pts>critére 0.2 Gy 1.0 Gy 2.5 Gy [%]
RayTracing 6.3 19.5 -39 0.1 4.6 1.3

MCrps 1.6 0.2 -1.9 -0.4 -2.3 -15.6

4. CONCLUSION

Ce dernier chapitre a fait 'objet de 1'évaluation des algorithmes implémentés dans un TPS utilisé
en radiothérapie stéréotaxique. Le travail a consisté a :

- mettre en place un protocole de mesure bidimensionnel pour des traitements stéréotaxiques
et développer un programme d’analyse associé.

- valider le protocole a I'aide de simulations MC utilisant un code de calcul « détaillé » pour le
transport des particules en particulier pour la physique des électrons (la simulation du
transport latéral des électrons secondaires étant un facteur critique pour le calcul de
distribution de dose en radiothérapie stéréotaxique dans les milieux hétérogenes).

- utiliser ce protocole et le programme d’analyse pour évaluer le calcul de distribution de dose
fait par les deux algorithmes du TPS MultiPlan.

Les mesures ont été réalisées en utilisant le dosimeétre « 4 films » présenté dans le chapitre 4 et le
fantome polyvalent EasyCube. Les outils d’analyse ont été développés a l'aide du logiciel MatLab. Des
plans de traitement «simples» et deux plans dits «réalistes » ont été modélisés sur l'installation
CyberKnife du Centre Frangois Baclesse. Les plans de traitement « simples » ont également été simulés
avec le code de calcul MC PENELOPE en réutilisant la modélisation du CyberKnife du Centre Frangois
Baclesse présentée dans le chapitre 2 afin de valider le protocole. La mesure des distributions de dose a
ensuite été réalisée pour deux plans de traitements « réalistes », traitant soit une tumeur dans le poumon,
soit une tumeur a l'interface os-poumon, et la performance des algorithmes RayTracing (basé sur du
Pencil Beam) et MCrps (algorithme MC implémenté dans MultiPlan) a été évaluée. Le Tableau 5.13
représente de maniere synthétique les conclusions des différentes comparaisons réalisées dans ce
chapitre.

L’algorithme RayTracing s’est avéré performant pour calculer la distribution de dose dans les
milieux homogenes équivalent-eau. Par-contre celui-ci n’est pas adapté pour le calcul dans les milieux a
faible densité électronique tels que le poumon. Lorsque la planification de traitement d’'une tumeur
localisée dans le poumon est réalisée avec I'algorithme RayTracing, on constate :

- une surestimation importante de la dose dans le volume cible (tumeur) de I'ordre de 40%
pour le plan considéré dans cette étude, ce qui peut conduire a une diminution de 'efficacité
du traitement (la dose réellement délivrée a la tumeur étant plus faible que celle planifiée),

- une sous-estimation de la dose a distance du champ et donc une sous-estimation de la dose
réellement délivrée aux organes a risque pouvant se trouver a proximité de la tumeur.

L’algorithme MCrps implémenté dans MultiPlan permet une bonne évaluation de la dose, dans et a
distance du champ, lors du traitement d’une tumeur localisée dans le poumon. Cependant, I’évaluation du
plan de traitement d’'une tumeur localisée a 'interface os-poumon a montré que cet algorithme sous-
évalue de I'ordre de 16% la dose recue par la cote (os). L'algorithme MCrps est néanmoins l'algorithme a
privilégier, que ce soit pour une tumeur localisée dans le poumon ou pour une tumeur localisée a
I'interface os-poumon. En routine clinique, l'utilisation de cet algorithme peut s’avérer contraignant en
raison du temps de calcul qui est nécessaire pour établir un plan avec de nombreux faisceaux.
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Tableau 5.13 : Tableau de syntheése.

Validation Réaliste
Nom du plan Test . .
poumon interface poumon  interface
Fantome horg&g; ne hétérogene hétérogeéne hétérogene hétérogéne
ADpax (%) 0.0 35.0 nc 39.1 1.3
= Gamma_Index (%pts>critere) 0.1 47.8 9.9 31.1 19.5
'g dmoy(0.2 Gy) (mm) -0.9 -5.0 -5.1 -6.2 -3.9
& dmoy(2.5 Gy) (mm) 0.0 5.1 2.0 2.9 4.6
> C[%] & D[mm?] accord désaccord désaccord désaccord désaccord
~ profil - axe X (nc) (nc) (nc) désaccord désaccord
BILAN ++ = = = =
ADmax (%) ™ 41 1.8 nc -3.7 -15.6
Gamma_Index (%pts>critere) 2.1 3.7 1.8 0.0 0.2
% dmoy (0.2 Gy) (mm) -0.4 -1.1 -1.7 -2.5 -1.9
S dmoy (2.5 Gy) (mm) 0.2 1.7 1.3 0.1 -2.3
= C[%] & D[mm?] accord accord désaccord accord accord
profil - axe X nc nc nc accord désaccord
BILAN + + + ++ +

(nc) : non calculé
(*) : calcul dans I'os pour le plan "réalise interface"
Graduation du bilan : { -, +, ++ } en désaccord a en trés bon accord avec la mesure.
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Figure 5.25: Analyse des algorithmes de calcul de dose du TPS pour le plan « test ».
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Plan de traitement « validation poumon »
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Figure 5.26: Analyse des algorithmes de calcul de dose du TPS pour le plan « validation poumon ».
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Plan de traitement « validation interface »
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Plan de traitement « réaliste poumon »
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Plan de traitement « réaliste interface »
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Annexe du chapitre 5
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Figure 5.31: Découpage en 16 cm x 16 cm des feuilles A4 d’EBT3 et définition des zones A, B, C et D pour
le dosimetre « 4 films ».
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CONCLUSION GENERALE ET PERSPECTIVES

Les mini-faisceaux utilisés en radiothérapie stéréotaxique sont caractérisés par de forts gradients
de dose et un manque d’équilibre électronique latéral ; les techniques et protocoles de dosimétrie actuels
ne sont pas adaptés pour réaliser une dosimétrie fiable de ce type de faisceaux. D’'une part, les données de
base nécessaires au paramétrage des systemes de planification de traitement (TPS), notamment les
facteurs d’ouverture du collimateur (OF), peuvent présenter une dispersion allant jusqu’a plusieurs
dizaines de pourcents lors de mesures avec différents détecteurs. D’autre part, la plupart des algorithmes
de calculs implémentés dans les TPS ne permettent pas de modéliser correctement les phénoménes
physiques propres aux faisceaux de photons de petites dimensions utilisés en radiothérapie stéréotaxique.
L’objectif de la these était de permettre une meilleure évaluation de la dose délivrée aux patients
traités par radiothérapie stéréotaxique. La these s’est articulée autour de deux axes principaux que
sont la caractérisation dosimétrique des faisceaux de photons de petites dimensions utilisés en
radiothérapie stéréotaxique et 1'évaluation des algorithmes de calcul utilisés pour la planification des
traitements en radiothérapie stéréotaxique.

Concernant le premier axe, basé principalement sur une approche numérique, deux installations
de radiothérapie stéréotaxique (CyberKnife 800 UM/min du Centre Oscar Lambret (COL) et CyberKnife
1000 UM/min du Centre Frangois Baclesse (CFB)) ont été modélisées a I'aide du code Monte Carlo (MC)
PENELOPE afin de déterminer les données dosimétriques de base dans les mini-faisceaux, notamment le
facteur d’ouverture du collimateur calculé dans I'’eau (OFumcw). Des mesures de rapport d’ouverture du
collimateur (ORqet) avec différents détecteurs actifs du commerce (diodes PTW 60016, PTW 60017, SN
EDGE et IBA SFD ; chambres d’ionisation PinPoint PTW 31014 et microLion PTW 31018 ; diamant naturel
PTW 60003) et deux dosimétres passifs (films radiochromiques EBT3 et micro-LiF) ont été réalisées sur
les deux installations. Six de ces détecteurs ont également été modélisés avec le code MC PENELOPE.

La comparaison des OFucw et des ORger @ permis de montrer qu'aucun des détecteurs actifs
étudiés n’est réellement adapté a la mesure du OF sans l'utilisation de facteurs correctifs appropriés.
D’'importantes surestimations et sous-estimations du OF ont été observées en mini-faisceaux avec les
détecteurs diodes et chambres d’ionisation respectivement (si leurs mesures ne sont pas corrigées).
Seules les mesures réalisées avec les films radiochromiques sont en bon accord avec les OFucw, pour
I'ensemble des tailles de champs ce qui permet de les utiliser sans facteur correctif. Un bon accord a
également été trouvé entre les profils calculés et ceux mesurés a l'aide des films radiochromiques. Les
facteurs correctifs permettant de corriger la non-équivalence-eau et/ou la mauvaise résolution spatiale
des détecteurs, ont été déterminés pour les autres détecteurs et ceci pour les deux systemes CyberKnife.
Concernant le CyberKnife 1000 UM/min, aucun facteur correctif n’avait été publié jusqu'a présent. Les
centres équipés de ce systéme disposent donc a présent de facteurs correctifs a appliquer a leurs mesures.

Afin de mieux comprendre les phénomenes physiques propres aux mini-faisceaux et les
variations de réponse des détecteurs concernant les ORge: en mini-faisceaux, les effets volume, enrobage,
composition et masse volumique du volume actif (VA) des différents détecteurs ont été quantifiés. Il a été
montré dans ce travail que la masse volumique influe considérablement la réponse alors que la
composition atomique n’a pratiquement pas d’influence. Ainsi, la masse volumique du matériau de
détection mais également de l'ensemble des matériaux constituant le détecteur doit étre proche de
1 g.cm™ pour minimiser la modification de la fluence des particules dans les champs qui présentent un fort
manque d’équilibre électronique. De méme, il a été montré que le VA devait avoir un diametre inférieur a
0.8 mm pour des mesures dans des champs de 5 mm. Nous avons mis en évidence que la sur-réponse des
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diodes en mini-faisceaux était due principalement a la masse volumique du VA en silicium ainsi qu’a celle
des autres matériaux constituant I'enrobage de la puce de silicium. La sous-réponse de la chambre
d’ionisation PTW 31014 s’explique en partie, pour le champ de 5 mm seulement, par son VA trop large,
mais la principale raison de sa sous-réponse provient de la faible masse volumique de l'air en
comparaison a celle de I'eau. Quant au détecteur diamant PTW 60003, sa sous-réponse pour le champ de
5 mm s’explique par la largeur de son VA. Un bon accord avec les OFwc,w avait été trouvé pour ce détecteur
pour les autre tailles de champ. Nous avons démontré que ce bon accord était dii a la compensation entre
les effets masse volumique et volume du VA. Il a également été montré sur I'exemple d’'une modélisation
d’une puce de silicium que la réduction de ses dimensions avec un enrobage équivalent-eau permettait de
ne pas faire apparaitre d’effets volume et matériau pour la plus petite taille de champ du CyberKnife, c'est-
a-dire que théoriquement la mesure du ORg.t n’est pas perturbée pour cette dimension de puce.

Dans ce travail, la quantification des effets volume, matériau et enrobage a été réalisée, sur deux
installations CyberKnife, pour une distance source-détecteur de 80.0 cm et pour une profondeur d’eau de
1.5 cm sur 'axe du faisceau et pour des tailles de champ supérieures ou égale a 5 mm. Il serait par la suite
intéressant de quantifier ces différents effets pour différentes conditions de mesure, notamment pour des
profondeurs différentes et pour la taille de champ la plus petite actuellement disponible sur les
installations de radiothérapie stéréotaxique (4 mm). Enfin, la méme étude, en déplacant latéralement le
modeéle du détecteur par rapport a I'axe du faisceau permettrait de comprendre les différences observées,
entre les différents détecteurs, pour la mesure des profils en particulier au niveau de la zone de pénombre.

Deux voies sont a explorer concernant la détermination des données dosimétriques de base dans
les mini-faisceaux. La premiére voie concerne le développement de nouveaux détecteurs. Nous avons
en effet montré qu'un détecteur adapté pour les mini-faisceaux devait avoir un volume actif avec un
diametre inférieur a 0.8 mm (pour les tailles de champ de 5 mm) et étre composé de matériaux avec une
masse volumique proche de celle de I'eau. Parmi les détecteurs commercialisés récemment, il serait
intéressant de réaliser la méme étude pour le micro-diamant PTW 60019 et pour le scintillateur Exradin
W1. Le laboratoire a fait I'acquisition du micro-diamant PTW 60019 et un accord de confidentialité avec
PTW a été signé pour obtenir les schémas techniques de celui-ci. Ce détecteur, utilisant un diamant
synthétique, est vendu comme étant quasiment équivalent-eau par le constructeur et comme adapté aux
mini-faisceaux jusqu’a 1 cm x 1 cm. La mesure des ORget est prévue sur le CyberKnife 1000 UM/min du
CFB. La méthodologie sur la quantification des effets volume, matériau et enrobage pourra également étre
appliquée pour ce détecteur afin d’évaluer notamment si la taille du diamant synthétique est
suffisamment petite pour ne pas perturber la fluence des électrons. Un détecteur diamant basé sur un
diamant synthétique est également en cours de développement par le CEA dans le cadre du projet
DIADOMI co-financé par I'ANR auquel I'IRSN participe. Les ORq4ec mesurés sur un CyberKnife 600 UM/min
avec le dernier prototype de ce diamant, ayant des dimensions proches de 1 mm x 1 mm x 0.15 mm, des
contacts pleine face et une encapsulation en PBnMA, sont en accord avec ceux mesurés par les dosimetres
passifs (films EBT2 et micro-LiF) a 2% pres pour 'ensemble des tailles de champ étudiées, a I'exception
du champ de 5mm pour lequel I'écart est de 3.7% [Marsolat, 2014]. Deux pistes d’optimisation
(diminution de la taille du diamant et de l'enrobage) sont a l’étude. La seconde voie concerne
I’établissement de références métrologiques pour les mini-faisceaux. Des références métrologiques
existent pour les tailles de champ de 2cm x 2 cm [Le Roy, 2011]; cependant nous avons vu que les
difficultés de mesure se situaient aux alentours de 12 mm. Des travaux pour développer des références
métrologiques pour des tailles de champ inférieures a 2cm x 2 cm sont actuellement en cours, en
particulier dans le cadre du projet européen EMRP MetrExtRT (2012-2015) [Dufreneix et al., 2013].

Concernant le second axe, le travail a consisté en 1'évaluation, a l'aide d’'une approche
expérimentale, des écarts entre la dose calculée par le TPS MultiPlan et la dose réellement délivrée, en
particulier dans les zones présentant de fortes hétérogénéités.

Un protocole de mesure des distributions de dose a deux dimensions (2D) a l'aide de films
radiochromiques a été développé en caractérisant le systéme de mesure {films radiochromiques EBT3 +



scanner Epson Perfection V700 + méthode d’analyse utilisant le logiciel MatLab}. En particulier, la stabilité
et la réponse surfacique du scanner ainsi que ’homogénéité, la réponse angulaire, la réponse en énergie et
la réponse en dose des films EBT3 ont été étudiées afin d’identifier et de minimiser les sources d’erreurs.
En outre, deux méthodes de correction ont été étudiées. Le protocole élaboré dans ce travail est basé sur
l'utilisation d’'un dosimetre « 4 films » correspondant a I'assemblage de 4 films EBT3 ce qui permet de
réduire les erreurs systématiques dues a la réponse surfacique du scanner et de réduire de moitié
I'incertitude de mesure (pour un méme nombre de dosimétres irradiés). L'incertitude relative sur la
mesure de la distribution de dose, pour des doses comprises entre 1.0 et 4.0 Gy, selon le protocole établi,
estde 1.2% (a 1o).

Ce protocole a ensuite été mis en ceuvre pour évaluer les deux algorithmes de calcul implémentés
dans le TPS MultiPlan. La démarche a consisté a :

1- Modéliser a I'aide du TPS plusieurs plans de traitements : des plans de traitements « simples » et
«réalistes » ciblant une localisation dans le poumon ou a l'interface os-poumon ont été réalisés
dans un fantéme hétérogene.

2- Modéliser a l'aide du modéle MC du CyberKnife du CFB développé dans la premiére partie les
plans de traitement « simples ».

3- Irradier le fantdme en configuration hétérogéne équipés des films radiochromiques EBT3 selon
les plans de traitement modélisés avec le TPS.

4- Développer des outils d’analyse et de comparaison.

5- Valider le protocole de mesure des distributions de dose 2D en comparant les distributions de
dose calculées a I'aide du modéle MC PENELOPE aux distributions de doses expérimentales
obtenues pour les plans de traitement « simples ».

6- Evaluer les algorithmes RayTracing et MCrps implémentés dans le TPS MultiPlan en comparant les
distributions de dose calculées par ces deux algorithmes aux distributions de doses
expérimentales obtenues pour les plans de traitement « réalistes ».

Nous avons montré que I'algorithme RayTracing est performant pour calculer des distributions de
dose dans des milieux homogeénes équivalent-eau mais qu’il n’est pas adapté pour le calcul de dose dans
les milieux a faible densité électronique avec des mini-faisceaux. Il a été constaté dans cette étude que,
dans les milieux a faible densité électronique, I'algorithme RayTracing surestime la dose dans le volume
cible de pres de 40% et sous-estime la dose a distance du champ. Ce comportement est dii au fait que
I'algorithme RayTracing est un algorithme de type Pencil Beam qui ne prend pas en compte la densité
électronique locale du matériau « poumon » pour le transport des électrons secondaires. L’utilisation de
cet algorithme pour le traitement d’'une tumeur localisée dans le poumon peut donc conduire, d’'une part, a
diminuer l'efficacité du traitement car la tumeur recoit alors une dose inférieure a celle planifiée et,
d’autre part, a sous-estimer la dose regue par les organes a risque pouvant se trouver a proximité de la
tumeur.

L’algorithme MCrps implémenté dans le TPS est un algorithme basé sur une méthode MC rapide
qui prend en compte la densité électronique du milieu voxel par voxel. Le temps de calcul nécessaire pour
réaliser l'optimisation du plan de traitement est plus long qu’avec I'algorithme RayTracing ce qui peut
s’avérer contraignant en routine clinique. Nous avons montré que I'algorithme MCrps permet une bonne
évaluation de la dose, dans et a distance du champ, lors du traitement d’'une tumeur localisée dans le
poumon. Cependant, I’évaluation du plan de traitement d’une tumeur localisée a I'interface os-poumon a
montré que cet algorithme sous-évalue de l'ordre de 16% la dose recue par la cote (os). L’algorithme
MCrps est néanmoins I'algorithme a privilégier, que ce soit pour une tumeur localisée dans le poumon ou
pour une tumeur localisée a I'interface os-poumon.

Seuls ces deux algorithmes, dont les méthodes de prise en compte du transport des électrons
secondaires sont diamétralement opposées, sont implémentés dans le TPS MultiPlan. Pour la suite, il
serait intéressant d’évaluer le calcul des distributions de dose réalisé par d’autres algorithmes dans
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d’autres TPS toujours pour des plans de traitement stéréotaxique en milieu hétérogéne ; en particulier, les
algorithmes de type « point spread » comme les algorithmes « collapsed cone convolution » (CCC) ou
« analytical anisotropic » (AAA) qui sont capables de prendre en compte la densité électronique locale du
milieu pour le calcul de dose tout en permettant des temps de calcul plus rapides que du MC. Les résultats
obtenus dans ce travail montrent qu’il est nécessaire d’évaluer les calculs de distribution de dose réalisés
par les TPS. L'intérét de la méthodologie développée dans ce travail est qu’elle peut s’appliquer a d’autres
types de machines et de traitement. Dans la suite, des études similaires sont envisagées pour des
traitements de stéréotaxie ou d'IMRT ainsi que pour la Tomothérapie et le GammaKnife. En particulier, la
méthodologie sera mise en ceuvre prochainement dans le cadre du projet de recherche REBECCA visant a
évaluer la cardiotoxicité liée a la radiothérapie par Tomothérapie pour un cancer du sein. Enfin, notre but
dans ce second axe était d’évaluer la capacité des algorithmes de calcul implémentés dans les TPS a
modéliser correctement les phénomeénes physiques propres aux mini-faisceaux. Nous ne cherchions pas a
quantifier I'impact sur la dose réellement délivrée aux patients traités par radiothérapie stéréotaxique ;
c’est la raison pour laquelle le fantome utilisé dans cette étude était adapté a cet objectif. L’étape suivante
serait de quantifier I'impact réel sur la dose en utilisant un fantéme avec plus de réalisme anatomique
permettant de se placer dans des configurations plus proches de celles rencontrées dans le cas du
traitement d’un patient.
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DOSIMETRIE DES FAISCEAUX DE PHOTONS DE PETITES DIMENSIONS UTILISES EN RADIOTHERAPIE STEREOTAXIQUE :
DETERMINATION DES DONNEES DOSIMETRIQUES DE BASE ET EVALUATION DES SYSTEMES DE PLANIFICATION DE TRAITEMENT

Résumé

Les faisceaux de photons de petites dimensions utilisés en radiothérapie stéréotaxique sont caractérisés par de
forts gradients de dose et un manque important d’équilibre électronique latéral, ce qui rend les techniques
dosimétriques conventionnelles inadaptées. L’objectif de la these est de permettre une meilleure évaluation de la
dose délivrée aux patients traités par radiothérapie stéréotaxique.

D’une part, les données dosimétriques de base utilisées pour I'étalonnage du systéeme de planification de
traitement (TPS) ont été déterminées numériquement. Pour cela, deux installations de radiothérapie de type
CyberKnife ont été modélisées avec le code Monte Carlo PENELOPE. Des mesures de rapport d’ouverture du
collimateur ont également été réalisées a 'aide de plusieurs détecteurs actifs et de deux dosimetres passifs (film
radiochromique et micro-LiF) et comparées aux facteurs d’ouverture du collimateur calculés par simulation. Six
détecteurs ont été modélisés afin d’étudier les phénomenes physiques impliqués dans la réponse des détecteurs
en petits champs. Parmi les détecteurs étudiés, seuls les films radiochromiques sont en accord avec la simulation,
ils peuvent étre utilisés sans facteur correctif. La perturbation induite par les autres détecteurs a pu étre
expliquée, soit par l'effet volume di a la taille trop importante du volume actif par rapport au diameétre du
faisceau, soit par la masse volumique des matériaux utilisés dans la conception du détecteur qui est trop éloignée
de celle de 'eau. Les facteurs correctifs, permettant de corriger la non-équivalence-eau et/ou la mauvaise
résolution spatiale de chaque détecteur, ont été déterminés pour les deux systémes CyberKnife.

D’autre part, un protocole de mesure de distributions de dose 2D pour les mini-faisceaux, basé sur 'utilisation
des films radiochromiques, a été établi et un programme sous MatLab permettant I'analyse entre les distributions
de doses mesurées et calculées a été développé. Des plans de traitement stéréotaxique en milieu hétérogene ont
ensuite été réalisés pour un fantdme afin d’évaluer les algorithmes de calcul de dose implémentés dans le TPS
MultiPlan (TPS associé au systéme CyberKnife). L’analyse des distributions de dose 2D des plans de traitement a
montré que l'algorithme de type « Pencil Beam » implémenté dans MultiPlan est performant en milieu homogeéene
équivalent-eau mais n’est pas adapté pour les milieux a faible densité électronique tels que le poumon. En effet,
celui-ci surestime la dose dans le champ (jusqu’a 40%) ce qui peut conduire a diminuer l'efficacité du traitement
de la tumeur et la sous-estime hors du champ ce qui risque de sous-évaluer la dose regue par les organes a risques
a proximité. En milieu hétérogéne, I'algorithme Monte Carlo implémenté dans MultiPlan est globalement en accord
avec la mesure et est par conséquent I'algorithme a privilégier pour estimer la dose délivrée au patient lorsque des
milieux a faible densité sont présents.

Mots clefs : mini-faisceau, simulation Monte Carlo, réponse des détecteurs, CyberKnife, distribution de dose.

DOSIMETRY OF SMALL BEAMS USED IN STEREOTACTIC RADIOTHERAPY: DOSIMETRIC DATA DETERMINATION AND TREATMENT
PLANNING SYSTEMS EVALUATION

Abstract

Dosimetry of small beams is challenging given their small size compared to the detectors, high dose gradient
and the lack of lateral electronic equilibrium. The Ph.D. thesis aims to improve the accuracy of the dose delivered
to the patient in stereotactic radiotherapy.

On the one hand, dosimetric data used to calibrate the treatment planning system (TPS) were determined
using numerical simulations. To achieve this, two CyberKnife radiotherapy facilities were modelled using the
PENELOPE Monte Carlo code. Output ratios measurements were performed with several active detectors and with
two passive dosimeters (radiochromic film and micro-LiF) and compared with output factors calculated by
simulation. Six detectors were modeled in order to study the detectors response in small beams. Among the
detectors studied, only the radiochromic films were in agreement with the simulations, they can be used without
correction factors. The disturbance of the detectors response in small beams was explained either by the volume
effect induced by the active volume, which is too high compared to the beam size, or by the mass density effect
induced by the detector body materials which are too far from water mass density. The correction factors,
required to correct the disturbance caused by the non-water-equivalence and/or the low spatial resolution of each
detector, were calculated for the two CyberKnife systems.

On the other hand, a 2D dose measurement protocol using radiographic films and a MatLab program were
developed. Stereotactic treatment plans were then performed for a phantom in order to assess the calculation
algorithms implemented in the MultiPlan TPS (associated with the CyberKnife system). The analysis of the 2D
dose distributions related to the stereotactic treatment plans has shown that the “Pencil Beam” based algorithm
implemented in MultiPlan is suitable for dose calculation in homogeneous water-equivalent media but not in low
electronic density media such as the lung. Indeed, the dose is overestimated (up to 40%) inside the field and may
lead to reduce the tumor treatment efficiency while it is underestimated outside the field which can underestimate
the dose to critical organs within proximity of the tumor. Regarding the Monte Carlo algorithm implemented in
MultiPlan, calculated and measured dose distributions are consistent and, as a consequence, it is the most suitable
algorithm available in MultiPlan to estimate the dose received by a patient when low density media are involved.

Key words: small beams, Monte Carlo simulation, detectors response, CyberKnife, dose distribution.



