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RÉSUMÉ  

Les nouvelles techniques de la radiothérapie utilisent des faisceaux de photons de très 

petite taille dit (mini-faisceaux) dans le cas de petite tumeur, au cerveau par exemple, 

afin d’irradier précisément la lésion.  

Ce travail concerne la mesure de la dose absorbée pour les faisceaux de faibles 

dimensions  de 0.5×0.5cm² à 3×3cm². Cependant la mesure de la dose dans les mini-

faisceaux est caractérisée par de forts gradients de dose et un manque d’équilibre 

électronique latéral, nécessitant l’utilisation de détecteurs ayant un volume sensible et 

une résolution spatiale adaptés, avec une équivalence-eau aussi bonne que possible afin 

d’améliorer la précision de la dose mesurée. Les détecteurs commercialisés ne 

remplissent pas parfaitement ces conditions. 

Actuellement, il n’existe pas de consensus méthodologique international, ni de référence 

métrologique pour mesurer la dose dans les mini-faisceaux. Le protocole IAEA 398 

(International Atomic Energy Agency) utilisé pour calculer la dose absorbée dans un 

faisceau de 10×10 cm², n’est plus approprié pour les mini-faisceaux. 

En absence de référence métrologique, la vérification de l’ensemble de la mesure des 

données dosimétriques est assurée par l’utilisation des films gafchromiques du fait de 

son excellente résolution spatiale. 

Nous mesurons avec des détecteurs conventionnels, chambres d’ionisation et/ou film 

gafchromique la dose de fuite en un point situé en dehors du champ d’irradiation. Des 

données dosimétriques comme rendement en profondeur, profils de doses et la 

variation du facteur d’ouverture du collimateur (FOC) ont parallèlement été réalisés par 

des détecteurs de type diode. 

La corrélation de la variation entre la dose à l’axe et la dose de fuite pour différentes 

tailles de faisceaux est l’objet de notre étude. Cette étude propose une méthode 

expérimentale pour estimer la dose délivrée en stéréotaxie intracrânienne avec des 

faisceaux de radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité en partant 

des données mesurées en dehors du champ irradié. 

Mots clés : Mini-faisceaux, Radiothérapie stéréotaxie, VMAT, Mesure de dose, facteur de 

fuite.  

https://www.google.fr/url?url=https://www.iaea.org/&rct=j&frm=1&q=&esrc=s&sa=U&ved=0CBUQFjAAahUKEwiVg-_d5c7IAhWFPRoKHekyBWY&usg=AFQjCNFV_jSXp4kdUDe07GofvN5iS8w3yQ
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ABSTRACT 

The advanced techniques of radiotherapy use very small fields in case small tumors such 

as in the brain to irradiate precisely the lesion. This work concerns the measurement 

absorbed dose in small field of 0.5×0.5cm² to 3×3cm².  

However, the measurement dose in small fields is characterized by high gradient dose 

and a leak of lateral electronic equilibrium. That requires use a detector having an 

adapted sensitive volume and adapted spatial resolution. The detectors marketed are 

not perfectly compatible with these conditions. 

Actually, there is no international methodological consensus, nor a metrological 

reference for measurement dose in small fields. The IAEA (International Atomic Energy 

Agency) protocol 398 used to calculate the absorbed dose at 10cm×10cm isn’t suitable 

for small fields.  

In absence a referenced detector, the dosimetric data measurement is verified using a 

Gafchromic films due to its excellent spatial resolution. 

We measure using conventional detectors (ionization chambers and/or Gafchromic 

films) the leakage dose at a point outside of irradiated field. The dosimetric data such as 

output factor (OF), percentage depth dose (PDD) and off-axis ratio (OAR) were also 

carried out by the diode.  

The correlation between the on-axis dose and off-axis dose is the subject of our study. 

This study proposes an experimental method to calculate the on-axis dose in small field 

for stereotactic radiotherapy. The method is based on the out of field leakage 

measurement. This model can be used to validate dose and output factor measurement. 

The experimental validation of the present method was performed for square and 

rectangular fields with sizes ranging from 0.5cm×0.5cm to 10cm×10cm. 

 

 Keywords: Stereotactic radiotherapy, Small field, VMAT, Dose measurement, Leakage 

factor 

https://www.google.fr/url?url=https://www.iaea.org/&rct=j&frm=1&q=&esrc=s&sa=U&ved=0CBUQFjAAahUKEwiVg-_d5c7IAhWFPRoKHekyBWY&usg=AFQjCNFV_jSXp4kdUDe07GofvN5iS8w3yQ
https://www.google.fr/url?url=https://www.iaea.org/&rct=j&frm=1&q=&esrc=s&sa=U&ved=0CBUQFjAAahUKEwiVg-_d5c7IAhWFPRoKHekyBWY&usg=AFQjCNFV_jSXp4kdUDe07GofvN5iS8w3yQ
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PRÉSENTATION L’INSTITUT CURIE 

 

La thèse a été réalisée à l’Institut Curie dans le service de radiothérapie situé au 

sein de l’unité de Radiophysique médicale, au centre hospitalier RENE HUGUENIN de 

Saint-Cloud. 

L’institut Curie a été fondé sur un modèle conçu par Marie Curie en 1909 pour la 

recherche fondamentale aux soins innovants en  cancérologie [1]. Il réunit chercheurs, 

biologistes, chimistes, physiciens, bio-informaticiens, médecins et soignants, composés 

de 82 équipes divisées en 14 unités associées au CNRS, à l’INSERM et à diverses 

universités  pour lutter contre la maladie du cancer.  

L’institut Curie est installé sur différents sites, d'une part, les centres de recherche 

établis rue d'Ulm dans le 5e arrondissement de Paris ainsi que sur le campus d'Orsay, et 

d'autre part, les centres hospitaliers se répartissant sur Paris, Saint-Cloud et Orsay 

(Figure1). L’ensemble hospitalier est un centre de référence pour les cancers du sein, les 

tumeurs de l’œil et les cancers pédiatriques, (cancers gynécologiques, prostatiques, 

digestifs, cervico‐faciaux, pulmonaires, hématologiques, sarcomes, lymphomes, tumeurs 

du système nerveux central et cancers cutanés).  

 
L’institut met les meilleures compétences et les techniques les plus performantes au 

service d’une prise en charge globale et continue de chaque patient à toutes les étapes 

de la maladie. De plus, il continue à innover dans les techniques et les prises en charge 

complexes (radiothérapie de haute précision, protonthérapie, curiethérapie, imagerie, 

oncoplastie, oncogénétique) tout en développant la recherche clinique. 

Le centre de protonthérapie situé à Orsay, utilise une technique qui permet d’irradier 

avec une grande précision des tumeurs situées en profondeur, à proximité d’organes 

sensibles comme le nerf optique ou certaines parties du cerveau. A travers des 

enseignements, des formations et des échanges de haut niveau, l’ensemble des équipes 

de l’Institut Curie assure la diffusion des connaissances et des innovations médicales et 

scientifiques, en France et dans le monde.  
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Figure 1 : Ensemble des centres hospitaliers sur les trois sites de l’institut Curie (de gauche à 

droite ; Hôpital René Huguenin à Saint Cloud, hôpital Claudius Regaud à Paris et en bas le centre 

de protonthérapie d’Orsay. 

 

Le département de Radiothérapie appartenant au centre hautement spécialisé de 

cancérologie, est orienté vers le traitement d'un grand nombre d'affections tumorales et 

travaille en étroite association avec d'autres services de l’ensemble hospitalier de 

l’institut Curie. Ce département est constitué d’un plateau de radiothérapie, qui est un 

des plus complets d'Europe, avec 9 accélérateurs linéaires dont un muni d’un 

collimateur multilames millimétrique (Novalis Tx à Saint Cloud), 4 appareils de 
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curiethérapie à débit pulsé et à haut débit, deux  simulateurs-scanners, deux appareils 

de scanographie dédiés, deux appareils de tomothérapie, et un cyclotron de protons de 

nouvelle génération doté d’un bras isocentrique, avec d’un plateau d'imagerie de pointe, 

6 mammographes numériques, 3 gamma caméras pour la scintigraphie, deux TEP-

scanners, deux IRM, deux scanners, et deux tables dédiées numérisées pour biopsies 

guidées par stéréotaxie. 

L’hôpital René Huguenin est situé 35 rue Dailly 92210 Saint-Cloud, il s’agit d’un 

établissement de soins, d'enseignement et de recherche en cancérologie de l'Ensemble 

Hospitalier « l'Institut Curie ». Sa mission essentielle, soigner, se fonde sur la 

pluridisciplinarité médicale et scientifique. C’est en réunissant les différents spécialistes 

au plus près du patient que les orientations diagnostiques et thérapeutiques sont 

adaptées à chacun. Si la sénologie représente un pôle majeur d’activité, l'hôpital René 

Huguenin assure la prise en charge de tout cancer à l’exception des cancers de l’enfant. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 - 15 -    Talal ABDUL HADI 
 

INTRODUCTION GÉNÉRALE 

 

Le cancer est une maladie caractérisée par une prolifération cellulaire 

incontrôlée au sein de l’organisme suite à l’accumulation de mutations dans leur 

patrimoine génétique (ADN). Cette prolifération anormale de cellules  dans un tissu 

conduit à former d’une masse nommée tumeur. La tumeur altère  peu à peu le 

fonctionnement de l’organe  dans lequel elle a pris naissance. En outre, des cellules 

cancéreuses peuvent diffuser dans l’organisme en s’échappant l’organe et conduire aussi 

à la naissance des tumeurs secondaires  qu’on appelle métastases (Cancer Facts, 2007) 

[2].  

Contrairement aux cellules saines qui se multiplient  de manière contrôlée, les cellules 

cancéreuses se divisent aléatoirement à l’infini. Elles ont la capacité d'induire la 

formation de vaisseaux sanguins qui vont leur fournir l’oxygène et les nutriments 

nécessaires à leur multiplication (Figure2). 

  

Figure 2 : Apparence microscopique des cellules cancéreuses et formation de métastases 

par le biais des vaisseaux sanguins (Source : http://www.nature.com). 
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L’apparition de lésions dans l’ADN de nos cellules est induite par l’exposition à 

différentes substances (mutagènes). Il s’agit de substances chimiques industrielles ou de 

substances chimiques telles que celles présentes dans la fumée du tabac, d’alcool, de 

rayonnements ionisants (radioactivité) ou de rayonnements solaires (UV), de virus 

(papillomavirus) ou de bactérie (Helicobacter pylori)… Donc, l’accumulation de 

plusieurs lésions dans l’ADN des cellules conduit à la transformation  d’une cellule saine 

en cellules cancéreuses. 

De plus, certaines personnes naissent avec une ou plusieurs lésions déjà présentes dans 

leur patrimoine génétique, souvent transmises par leurs parents. Ces personnes ont un 

risque plus important que la population générale de développer un cancer car la 

transformation de leurs cellules a déjà commencé au moment de leur naissance, on parle 

alors de prédisposition génétique au cancer. En cas de symptômes évocateurs, le 

diagnostic de cancer commence par un examen  clinique suivi par la prescription d’un 

bilan sanguin et d’examens d’imagerie médicale (Figure3). 

 

 

Figure 3 : le diagnostic du cancer par l’imagerie médicale 

(Source :http://curie.fr/soins/imagerie-medicale). 
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Actuellement, l’imagerie médicale [3] constitue l’un des principaux outils de diagnostic 

des cancers parce qu’elle permet d’obtenir une image des organes internes et de 

visualiser ainsi les éventuelles tumeurs de manière plus ou moins précise selon la 

technique utilisée. Ces images sont très utiles à la mise en place d’une stratégie 

thérapeutique puisque elles apportent des informations sur la localisation, la 

taille/forme et l’évolution des cellules tumorales dans le temps.  

L'imagerie médicale comprend deux domaines : la radiologie et la médecine nucléaire. 

Dans chaque domaine, les examens sont classés selon la technique employée. En 

radiologie, des images diagnostiques sont obtenues au moyen d’un appareil de rayons X 

(le scanner ou TDM pour tomodensitométrie), d'ondes sonores (l’échographie repose 

sur l’utilisation d’ultrasons) ou de champs magnétiques (l’IRM Imagerie par Résonance 

Magnétique).  

La médecine nucléaire utilise des radio-isotopes pour obtenir des images diagnostiques. 

Les techniques consistent à injecter au patient un produit contenant des radio-isotopes. 

Ce produit radioactif est absorbé par une partie spécifique du corps par exemple les os 

et émet des rayonnements ionisants. Lorsque ces rayonnements ionisants quittent le 

corps, ils sont détectés et transformés en une image par la technique  du TEP 

tomographie d’émission par positons ou par SPECT la tomographie d’émission 

monophotonique. La scintigraphie est aussi une autre méthode permettant de visualiser 

l’activité des cellules de certains organes (cœur, thyroïde, poumons, os …). Le traceur 

émet des photons qui sont détectés à l’aide d’une caméra spéciale (gamma-caméra) et 

qui permet de reconstituer une image dynamique de l’organe.  

Une fois que le diagnostic de cancer a été fait, l’état du patient peut nécessiter un 

traitement médical adapté et spécialisé pendant plusieurs mois ou plusieurs années. Les 

principales modalités de traitement sont  la chirurgie, la chimiothérapie et la 

radiothérapie. Elles peuvent être administrées en association ou à part selon l’évolution 

de la tumeur. Le choix du traitement, le plus adapté au patient n’est pas proposé par un 

seul médecin, mais par une équipe  de différents professionnels de santé composée 

d’oncologues, de chirurgiens, de médecins spécialistes de l'organe touché, de 

radiothérapeutes, de psychologues et d'infirmières… afin d'élaborer la meilleure 

stratégie thérapeutique possible en fonction des caractéristiques de sa maladie. 
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CHAPITRE 1  
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1.1-LA RADIOTHERAPIE : 

1.1.1-Introduction  

La radiothérapie est une méthode de traitement locorégionale des cancers, 

consiste à utiliser  des rayonnements ionisants de haute énergie permettant de détruire 

les cellules cancéreuses en bloquant  leur capacité à se multiplier. Cette stratégie peut 

être administrée selon deux types de modalité : en interne et en externe. La 

radiothérapie interne (curiethérapie ou brachythérapie) se fonde sur l’utilisation de 

sources radioactives placées à l’intérieur du malade pendant une période déterminée. 

Elles peuvent être placées soit directement dans la tumeur (curiethérapie interstitielle) 

soit dans une cavité naturelle à son contact (curiethérapie endo-cavitaire). La 

radiothérapie externe est une technique la plus courante pour le traitement de la 

tumeur (Figure1.1). Les rayonnements ionisants sont produits sous forme de faisceaux 

de dimensions et d’énergie variables par un accélérateur linéaire de particules situé à 

distance du patient.  Le faisceau de rayonnement atteint la tumeur en traversant la peau 

du patient afin de déposer la dose nécessaire à la destruction des cellules tumorales.  

 

Figure 1.1 : Méthode du traitement de la tumeur par la radiothérapie externe 

(Source : http://www.ottawahospital.on.ca/sc/cancer/career-f.asp.  http://www.e-

cancer.fr/v1/fichiers/public/infographie_radiotherapie_2.jpg ) 

http://www.ottawahospital.on.ca/sc/cancer/career-f.asp
http://www.e-cancer.fr/v1/fichiers/public/infographie_radiotherapie_2.jpg
http://www.e-cancer.fr/v1/fichiers/public/infographie_radiotherapie_2.jpg
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Avant d’exercer le traitement, le radiothérapeute réalise la délinéation du(es) volume(s) 

cible(s) CTV(s), une balistique est calculée/proposée par le dosimétriste et/ou le 

radiophysicien à l’aide d’un système informatique de planification de traitement (TPS), 

puis validée par le radiothérapeute pour être administrée au cours de plusieurs séances. 

Aujourd’hui la radiothérapie conformationnelle 3D est la technique la plus fréquente qui 

permet d’irradier de façon homogène le volume cible tumoral en épargnant au 

maximum les tissus sains environnants (Mazeron et al, 2008) [4]. D’autres techniques: 

IMRT, arc thérapie dynamique, et VMAT permettent d’optimiser mieux l’irradiation de 

volumes aux formes complexes. L’IMRT permet l’irradiation en espace de volumes 

partiels du CTV couplé de modulation d’intensité. La radiothérapie VMAT (Volumetric 

Modulated Arc Therapy) [5] est une nouvelle technique de la radiothérapie qui consiste 

en l’irradiation avec modulation d’intensité volumétrique couplé avec l’arc thérapie. Elle 

offre la possibilité d’irradier les tissus cancéreux avec plus de modulation en espace que 

la radiothérapie conventionnelle, grâce à un contrôle (modulation) des faisceaux 

d’irradiation sur un arc complet de 360°. Les organes sains sont préservés lors de 

l’irradiation de tumeurs voisines. Le VMAT associe donc l’irradiation guidée par l’image 

(IGRT) à la modulation d’intensité. 

1.1.2-Accélérateur Linéaire médical 

Un accélérateur linéaire médical (Figure1.1) est un système  qui utilise des ondes 

électromagnétiques de fréquences élevées, voisines de 3000 MHz, dans le but 

d’accélérer des électrons jusqu’à des énergies de l’ordre de 25 MeV à travers un tube 

linéaire. Les accélérateurs médicaux offrent des possibilités de traitement en électrons 

ou en photons, selon la situation du malade. Le faisceau d’électrons qui en résulte peut 

soit être utilisé, après passage au travers de diffuseurs en plomb, pour traiter des lésions 

superficielles, soit frapper une cible de métal dense (tungstène) produisant ainsi des 

rayons X qui pourront traiter des tumeurs plus profondes. Les électrons sont émis d'une 

plaque de tungstène chauffée par un filament spiralé d’un canon à électrons 

(Figure1.2.a.b). Ils sont arrachés en très grand nombre puis injectés dans une succession 

de cavités où règnent des champs magnétiques très élevés créés par une onde de haute 

fréquence 3000 MHz afin que les électrons deviennent  de plus en plus rapides au fur et 

à mesure de leur traversée dans les cavités (Figure1.2.c). Les tensions nécessaires pour 

faire fonctionner ces ensembles  sont produites sous forme pulsée ce qu’on appelle un 
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modulateur. Une fois les électrons accélérés, ils sont guidés par un champ magnétique 

intense en direction de la cible. Cette cible en tungstène est interposée dans le faisceau 

d’électrons pour créer des photons (rayons X) (Figure1.2.d). 

 

 

Figure 1.2 : Emission des électrons par le chauffage du  filament et ensuite l’accélération 

des électrons  injectés dans les cavités de groupement pour produire de rayon X de haute 

énergie. (Source : https://www.youtube.com/watch?v=jSgnWfbEx1A) 
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Les rayons X sont des rayonnements électromagnétiques de très courte longueur d’onde 

et donc très pénétrants. Ils sont utilisés en radiothérapie pour des tensions 

accélératrices de 6 à 25 MV.  

A l’hôpital René Huguenin afin de minimiser l’irradiation neutronique l’énergie 

maximale utilisée est 15MV. La production de rayonnement X fait suite à l’interaction 

énergétique violente entre un électron, possédant une vitesse très élevée, et une cible de 

métal très dense. Lorsqu’ un électron passe à proximité du noyau de la cible, il subit à 

une décélération brutale où 1% d’énergie perdue se convertit sous forme de 

rayonnement  de freinage (rayon X) et le 99% en énergie thermique [6].             

En mode électrons comme en mode photons, l’objectif est de produire des faisceaux bien 

dirigés vers le patient  et bien calibrés afin de répondre à la prescription médicale et à la 

dosimétrie, mais la production des radiations s’accompagne de rayonnement 

multidirectionnels avec une bonne partie indésirable (Figure1.2.d). Un système de 

collimateurs permet de diriger le rayonnement utile vers le patient et d‘absorber le reste 

(Figure1.2.g). Le collimateur délimite le faisceau d’abord grâce à une architecture 

pyramidale fixe puis grâce à deux paires de mâchoires mobiles permettant de réaliser 

les dimensions voulues pour l’irradiation. Les mâchoires mobiles constituent des 

champs carrés ou rectangulaires, symétriques ou non selon leur position par rapport à 

l’axe de faisceau. La rotation du collimateur exprime en degré de 0 à 360° dans le sens 

horaire. L’ouverture du collimateur est notée X pour un coté et Y pour l’autre qui se 

déclinent respectivement en X1, X2 pour la largeur et Y1, Y2 pour la longueur du champ 

qui peuvent être inversé selon les constructeurs. Cette ouverture détermine les 

dimensions du champ irradiation à l’isocentre. Pour plus de performance,  les 

constructeurs ont développé des collimateurs à lames (MLC), focalisées et commandées 

permettant de donner aux champs des formes complexes qui sont adaptées à la forme de 

la tumeur et sont plus précisément la zone à irradier. Les lames sont réparties sur deux 

côtés opposés, elles permettent d’intégrer les protections nécessaires au traitement.   

L’homogénéité du faisceau produit est assurée par un cône égalisateur placé sur le trajet 

de faisceau (Figure1.2.f).  En effet, après la cible, le faisceau comporte en son centre des 

photons plus énergétiques donc plus pénétrants, ce qui n’est pas satisfaisant sur le plan 

dosimétrique. La présence du cône dans le faisceau aura pour effet une atténuation 

décroissante des photons, de l’axe vers les bords. 
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L’utilisation médicale des accélérateurs nécessite à l’évidence des contrôles, notamment 

à la sortie des faisceaux, avant que ceux-ci ne parviennent au patient. Différents 

dispositifs de meures et de réglages permettent de définir l’énergie des électrons à la 

sortie des faisceaux de  traitement (électrons ou photons) afin de s’assurer la qualité des 

faisceaux. Deux chambres d’ionisations plates, placées avant la sortie du collimateur 

mesurent la dose, régulent le débit de dose, contrôlent l’homogénéité et la symétrie des 

faisceaux. L’ensemble des deux chambres constitue ce que l’on appelle communément 

un « moniteur». Elles assurent le contrôle instantané de la dose délivrée et interrompent 

l’irradiation lorsque la dose prescrite est atteinte.   

Les constructeurs proposent des appareillages ergonomiques (le statif et la table de 

traitement) : le statif est composé du bras de l’appareil, qui comporte à une extrémité la 

section accélératrice avec la tête radiogène, le collimateur  et le système d’imagerie. Le 

bras de l’accélérateur est une structure rotative qui tourne autour d’un axe horizontal 

situé à une distance fixe de 100 cm de la source du faisceau. Le mouvement du bras est 

motorisé avec un angle de 180° de part et d’autre de l’axe. Le paramètre de rotation du 

bras est également exprimé en degré de 0 à 360° dans le sens horaire.  

 

Figure 1.3 : table de traitement en fibre carbone. (Source : 

https://www.youtube.com/watch?v=4SdMLL4nuco 
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Quant à  la table de traitement, elle est destinée à supporter le patient pour le 

positionner par rapport au faisceau de traitement. Le plan de table comporte des 

surfaces radiotransparentes qui permettent la traversée des photons. Un système de 

coordonnées (x, y, z) permet le déplacement longitudinal, vertical et latéral de la table 

par rapport aux plans de références perpendiculaires entre eux (Figure1.3). De plus, les 

tables modernes offrent la possibilité de pivoter autour de deux axes distincts. 

Les faisceaux de traitement qui sont dirigés vers le patient, peuvent encore subir des 

modifications avant d’arriver sur le patient en utilisant des Caches, MLC, compensateur, 

Bolus et Filtres en coin, dans l’objective d’optimiser le traitement du point de vue de la 

dosimétrie. L’ajustement peut être effectué sur le plan de la géométrie du faisceau 

(dimension) ou sur le plan de la dosimétrie par des appareils et des systèmes qui sont 

capables d’apporter un changement au niveau du faisceau d’irradiation. 

 

1.1.3-Recette de l’accélérateur  

Avant la mise en service des machines de traitement, les physiciens effectuent des 

mesures qui permettent d’établir une cartographie complète de chaque machine appelée 

recette de l’appareil. 

Les physiciens disposent d’instruments de mesures adaptés aux rayons délivrés : 

chambres d’ionisations, électromètres/dosimètres, différents fantômes équivalent eau 

ou en plexiglas, explorateur de fantôme 3D (cuve à eau), logiciel d’acquisition des 

mesures ... 

La recette de ces dispositifs s’inscrit dans un contexte réglementaire qu’il convient de 

rappeler. Il s’agit de la réglementation générale relative à la mise sur le marché des 

dispositifs médicaux, de celle qui concerne les régimes d’autorisations d’utilisation des 

dispositifs concernés par les présentes recommandations, de la réglementation relative 

à la radioprotection pour les dispositifs émetteurs de rayonnements ionisants, et enfin 

de celle relative au contrôle de qualité des dispositifs utilisés en radiothérapie externe. 

Les mesures de références sont effectuées suivant les dernières recommandations 

internationales de l’IAEA (http://www.iaea.org/)  et la société française de physique 

médicale (http://www.sfpm.asso.fr/).  

http://www.iaea.org/
http://www.sfpm.asso.fr/


 - 25 -    Talal ABDUL HADI 
 

Cette recette est propre à chaque machine afin de la suivre pendant toute sa durée de 

vie.  Des contrôles internes quotidiens, hebdomadaires, mensuels, semestriels et annuels 

qui sont consignés dans des registres, permettent de suivre l’évolution de l’accélérateur 

et de s’assurer de la constance des paramètres géométriques et physiques des différents 

degrés de liberté de la table de traitement, du bras et du statif de l’accélérateur. Le type 

et la périodicité de chaque contrôle sont dictés par la loi (décision du 2 Mars 2004, 

renforcée par la décision du 17 juillet 2007) [7]. 

Le traitement de chaque patient est totalement personnalisé. De sa morphologie, de la 

géométrie et de la localisation de ce que nous voulons traiter, dépend directement la 

balistique dosimétrique. Donc l’exactitude du temps d’exposition pour chacun des 

champs composant un traitement, est directement liée à la recette initiale de la machine 

et à sa modélisation dans les algorithmes de calculs. Cela fait également partie du travail 

du physicien de s’assurer de cette bonne corrélation entre la machine et le traitement. 

 Le service de Radiophysique est composé de dosimétristes et techniciens qui effectuent 

la préparation des plans de traitement des patients et participent à la réalisation de la 

recette des accélérateurs. Les physiciens participent également de façon active à 

l’élaboration des dosimétries complexes. 

Avant de passer à l’étape du traitement effectif, tous les calculs de dose sont 

systématiquement vérifiés et calculés par une méthode différente et indépendante de la 

première. Aucun dossier ne parvient en traitement sans la signature du physicien. Une 

dosimétrie in vivo est réalisée pour tous les traitements conformationnels en photons et 

chaque traitement complexe en arc thérapie dynamique ou VMAT est précédé d’un 

contrôle de qualité sur un fantôme (Octavius 4D de PTW). 
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1.2-LA DOSIMETRIE EN RADIOTHERAPIE: 

 1.2.1-Dosimétrie externe 

La dosimétrie clinique représente un ensemble d’opérations (métrologie et 

modélisation) qui consistent à calculer et mesurer les doses reçues par le patient exposé 

aux rayonnements ionisants en tout point d’un volume défini (tumeur ou organe sain) 

avant de valider le traitement. Elle consiste à déterminer les caractéristiques des 

faisceaux de rayonnements à l’aide d’algorithmes de calcul. Cet ensemble d’opérations 

permet de connaître la dose de rayonnement et sa répartition dans le corps, les 

différents tissus et sur la tumeur. La dosimétrie commence par le contrôle physique des 

appareils de traitement en radiothérapie externe.  

L’objectif de la dosimétrie est d’évaluer le risque de complications suite à une exposition 

et prendre les dispositions nécessaires. En radiothérapie, le but de la dosimétrie consiste 

à calculer la dose absorbée afin de prévoir les effets du traitement sur les tissus sains et 

tumoraux et donc simuler le traitement par un plan dosimétrique. L’imagerie médicale, 

les fusions d’images et les systèmes de calculs informatisés facilitent l’ensemble de ces 

opérations.  

Le système de planification de traitement (TPS) est un programme informatique destiné 

à faciliter la planification de la radiothérapie en vue du traitement des tumeurs bénignes 

ou malignes. Ce système aide le praticien à élaborer un plan de traitement permettant de 

délivrer une dose maximale dans le volume de traitement tout en minimisant la dose 

reçue par les tissus sains environnants. Les plans générés à l’aide de ce système servent 

à déterminer le déroulement d’une radiothérapie, ils doivent être évalués, modifiés et 

appliqués par un personnel médical qualifié. 

Lors de la mise en route, il faut exécuter un certain nombre de mesures pour la 

validation du traitement en utilisant des instruments de mesure (détecteurs) qui 

doivent être étalonnés régulièrement. Les physiciens s’assurent ainsi de l’absence de 

dérive qui conduirait  à des résultats erronés. 

Plusieurs types de détecteurs peuvent être utilisés pour la dosimétrie dans les faisceaux 

de photons et d’électrons issus des accélérateurs médicaux (chambres d’ionisations, 

dosimètres thermoluminescents, semi-conducteurs, films radiographiques…). Chaque 
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centre doit être équipé au minimum de deux capteurs l’un de référence, étalonné par un 

centre agrée, l’autre pour les mesures de routine. L’acquisition et la gestion de 

l’utilisation de ces instruments de mesure sont sous la responsabilité du physicien 

médical.  

Le fantôme est un dispositif utilisé à la place d’un organisme vivant, dans le but de 

mesurer des radiations ionisantes. Ce dispositif de densité homogène ou non doit être 

conçu pour les faisceaux de photons et d’électrons de hautes énergies et doit être 

maniable et fiable.  Les fantômes d’eau sont recommandés car ce sont les plus proches 

des tissus mous. 

 

1.2.2-Grandeurs physiques et dosimétriques 

L’énergie déposée par des faisceaux  dans la matière, est mesurée soit en absolu 

dans un volume donné soit rapportée à des surfaces ou à des temps. La dosimétrie est la 

discipline qui s'attache à mesurer les effets des rayonnements ionisants dans la matière, 

en particulier dans les tissus biologiques. De nombreuses grandeurs physiques et 

dosimétriques ont été définies dans ce but. Les grandeurs physiques décrivent des 

phénomènes physiques et correspondent à ce qui peut être directement mesuré. Les 

grandeurs dosimétriques utilisées sont des grandeurs macroscopiques définies de façon 

formelle par l’ICRU (International Commission on Radiation Unit). 

 

1.2.2.1-Principe de la physique des rayons X  

Les rayons X sont un rayonnement électromagnétique comme les ondes radio, la lumière 

visible, ou les infra rouge. Cependant, ils peuvent être produits de manière très 

spécifique par des changements d’orbites d’électrons (transitions électroniques), par 

une source radioactive ou par accélération des électrons sur une cible métallique (cas de 

l’accélérateur médical). 

Les cibles des accélérateurs sont généralement construites selon deux couches : une en 

matériau de numéro atomique z élevé pour la production de photons et l’autre en 

matériau de faible z pour stopper complètement les électrons et durcir le spectre de 
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photons. Les électrons sont  extraits par chauffage d’un filament métallique et accélérés 

par une haute tension. 

Lorsqu’un électron accéléré passe au voisinage d’un noyau, il est attiré par ce dernier, et 

subit ainsi une déviation importante en perdant son énergie sous forme de 

rayonnementX (Figure1.4). Cette énergie émise dépend de l’énergie des électrons 

incidents et du numéro atomique de la cible. Elle est définie et caractérisée par un 

spectre continu où l’on présente la quantité de photons créés en fonction de l’énergie 

des photons (Mayles et al, 2007) [8]. Comme toute onde électromagnétique l’énergie 

transportée par un photon X est liée à sa fréquence selon la relation suivante: 

 

 ERX = h. υ = h. c/λ   [eV]    (1.1) 

 

Avec h = constant de Planck [4,134 335 9×10-15 eV.s] ; υ =fréquence de l’onde [Hz] ; C = 

célérité [m.s-1] ; λ = longueur d’onde [m] et 1eV ≈ 1.6 × 10-19 Joule. 

 

 
Figure1.4 : Origine atomique du rayonnement X et le Spectre produit de Rayon X. 

(Source : https://sites.google.com/site/electromagnetismesante/). 

 

1.2.2.2-Fluence et fluence énergétique 

Lorsqu'un faisceau traverse une surface dS [cm²], supposée petite, qui lui est 

perpendiculaire, la fluence radiative Ф de ce faisceau est le nombre de particules 
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incidentes dN divisé par unité de surface (Figure1.5). La formule peut s'appliquer à un 

nombre de photons aussi bien qu'à un nombre de particules chargées [9]. 

Ф = 
𝑑𝑁

𝑑𝑆
  [cm-2]     (1.2) 

 
Figure1.5 : Fluence radiative de faisceau. 

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

unité de surface dS et unité du temps dt. 

φ =  
𝑑𝑁

𝑑𝑆 .  𝑑𝑡
  [cm-2. s-1]   (1.3) 

La fluence énergétique ψ, d'unité [MeV.cm-²], est la quantité d'énergie emportée par le 

faisceau au travers de la surface dS. Si E est l'énergie des particules d'un faisceau 

supposé mono-énergétique, on a donc : 

Ψ =  Ф. E =  
𝑑𝑁

𝑑𝑆
  . E  [MeV.cm-2]    (1.4) 

La fluence énergétique ramenée à la seconde, peut aussi être appelée l’intensité du 

faisceau I : 

 

I = 
𝑑𝛹

 𝑑𝑡
   = φ .E =  

𝑑𝑁

 𝑑𝑆 .  𝑑𝑡
 . E [MeV. cm-2. s-1]  (1.5) 

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

compte de la distribution en énergie 
𝑑𝑁 

𝑑𝐸
 et d'intégrer l'intensité sur l'ensemble du 

spectre. 
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1.2.2.3-Coefficient massique de transfère et d’absorption d’énergie   

Le rayonnement incident sur un volume peut être absorbé ou transmis en différentes 

proportions (Figure1.6). Les contributions des deux phénomènes  sont données par des 

coefficients  d’absorption μab  et de transfert μtr. 

 

Figure1.6 : Interaction de rayonnement ionisant sur un volume.  

Pour un faisceau incident d'énergie E, arrivant sous incidence normale sur un volume 

d'épaisseur dx, le rapport entre l'intensité du faisceau transmis I et celle du faisceau 

incident I0 est : 

I =I0 e –μ dx        (1.6) 

µ est le coefficient d'atténuation linéique [cm-1] caractéristique du matériau et de 

l'énergie incidente. La perte d’énergie sur l’épaisseur dx est donnée par le coefficient 

d’atténuation.   

dN = - µ N dx = 
µ

𝜌
 N (ρ dx)     (1.7) 

µ

𝜌
 est le coefficient massique d’atténuation d’unité [cm².g-1],  ρ dx masse surfacique 

donné en [g. cm-2]. 

 

Lorsqu’un faisceau incident de particules non chargées (photons) d’énergie E interagit 

avec le volume élémentaire, il transmet une partie de son énergie aux particules 
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chargées (électrons secondaires) Etr et une fraction de photons sera diffusée dans le 

milieu avec énergie ES. 

E =  Etr +  ES   [MeV]    (1.8) 

En multipliant par dN et divisant par N.E (1.8) on obtient : 

𝑑𝑁

𝑁
  =  

𝑑𝑁

𝑁
 
𝐸𝑡𝑟

𝐸
  + 

𝑑𝑁

𝑁
  
𝐸𝑠
𝐸

       (1.9) 

En remplaçant (1.9) et (1.7) : 

 
µ

𝜌
 𝜌 𝑑𝑥    =  

µ

𝜌
 
𝐸𝑡𝑟

𝐸
 𝜌 𝑑𝑥    +  

µ

𝜌
  

𝐸𝑠
𝐸

 𝜌 𝑑𝑥        (1.10) 

Le coefficient massique d’énergie transfert est exprimé par :  

𝜇𝑡𝑟 

𝜌
 =  

𝜇 

𝜌
 
𝐸𝑡𝑟

𝐸
      [cm² .g-1]   (1.11) 

La fraction d’énergie totale absorbée qui représente le coefficient massique d’absorption 

𝜇𝑎𝑏 

𝜌
, et qui décrit la perte d’énergie non radiative (Bremsstrahlung) est donné par la 

relation suivante : 

 
𝜇𝑎𝑏 

𝜌
 = 

𝜇𝑡𝑟 

𝜌
 (1 − 𝑔)      (1.12) 

g est la fraction moyenne de l’énergie transférée aux électrons secondaires. 

1.2.2.4-Pouvoir d’arrêt massique des électrons   

Les particules chargées énergétiques ionisent les atomes ou les molécules sur leur 

parcours, en traversant la matière, les particules perdent peu à peu leur énergie. Le 

pouvoir d'arrêt  S  est la perte moyenne d'énergie de la particule par distance parcourue, 

mesurée en [MeV .cm-1] : 

S = −
𝑑𝐸

𝑑𝑥
  [MeV. cm-1]    (1.13) 

Où  E est l'énergie, et  x est la distance parcourue. 
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Les interactions d'un électron traversant un milieu de densité ρ sont décrites par le 

pouvoir d’arrêt (ralentissement) total massique qui représente deux composantes :          

- Pouvoir d’arrêt massique par collision. 

- Pouvoir d’arrêt massique radiatif. 

En divisant (1.13) par la densité ρ  on a : 

 

𝑆𝑡𝑜𝑡
 𝜌

   = −
1

𝜌

𝑑𝐸

𝑑𝑥
 =

𝑆𝑐𝑜𝑙 

 𝜌
 + 

𝑆𝑟𝑎𝑑
 𝜌

       [MeV .cm².g-1]   (1.14) 

En dosimétrie des radiations le concept de pouvoir d’arrêt restreint TLE (transfert  

linéique d'énergie) est introduit. Il prend en compte la fraction du pouvoir d’arrêt par 

collision moins la somme des énergies cinétiques de tous les électrons secondaires ayant 

une énergie ∆.   

𝐿∆

𝜌
=  

1

𝜌
 
𝑑𝐸∆

𝑑𝑙
     [µeV .mm² .g-1]  (1.15) 

 

1.2.2.5-KERMA 

Le kerma est l'acronyme de "kinetic energy released in matter". C’est une grandeur 

physique utilisée pour la dosimétrie des faisceaux de particules sans charge.  Soit un 

faisceau traversant un corps matériel de masse dm (Figure1.7): Par définition, le kerma 

est la quantité d'énergie perdue dans cette traversée, par unité de masse du corps [9]. Si 

Ee est l'énergie entrante et Es celle qui subsiste à la sortie, l'énergie perdue vaut dE= Ee – 

Es. L'unité SI du kerma est le Gray. Il correspond à une perte de 1 Joule par kg : 

K =
𝐸𝑒 – 𝐸𝑠

𝑑𝑚
=  

𝑑𝐸

𝑑𝑚
   [Gy]    (1.16) 

On peut également exprimer le Kerma à l’aide du coefficient massique de transfert et de 

la fluence énergétique. 

K =   𝛹 ( 
𝜇𝑡𝑟 

𝜌
 )   [Gy]   (1.17) 
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Une très petite partie de l’énergie transférée aux électrons est réémise sous forme de 

rayonnement de freinage  on parle du Kerma radiatif  Krad = g × K. Le reste Kcol = (1-g) × 

K, est le Kerma de collision qui contribue seul au dépôt local d’énergie. 

K = Kcol + Krad      (1.18) 

 

  

Figure1.7: Représentation des énergies cinétiques initiales dEtr de toutes les particules chargées 

libérées par les particules incidentes neutres dans une masse dm, rapportée à cette masse. 

 

1.2.2.6-Dose absorbée 

Considérant comme ci-dessus un faisceau traversant une masse dm, la dose absorbée D 

est définie comme la valeur attendue de l’énergie moyenne cédée par le rayonnement 

ionisant à un élément de masse dm infiniment petit au voisinage de ce point (ICRU 60). 

La dose absorbée s’applique à tout type de particules. 

D=  
𝑑�̅�

𝑑𝑚
   [Gy]     (1.19) 

Son intérêt premier est de quantifier l'énergie déposée dans un tissu biologique pour 

prévoir les effets déterministes et effets stochastiques d'une irradiation.  

La dose absorbée peut être calculée à l’aide de la fluence des particules et du pouvoir 

d’arrêt massique des électrons dû aux collisions. 

 D= Ф ( 
𝑆𝑐𝑜𝑙

 𝜌
 )   [Gy]     (1.20) 
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La dose absorbée peut être assimilée au kerma sous les conditions équilibre 

électroniques (Figure1.8). Dans ce cas-là, l’énergie emportée par les électrons 

secondaires sortant de l’élément de volume considéré est compensée par l’énergie 

déposée dans celui-ci par d’autres électrons secondaires produit dans des éléments 

voisins. Afin que l'équilibre électronique soit réalisé, il faut que la masse de mesure dm 

soit plongée dans une masse M beaucoup plus grande. De plus, il faut que le champ de 

rayonnement soit uniforme dans tout M et que le point de mesure soit situé dans le 

matériau à une profondeur supérieur à la longueur des trajectoires électroniques. 

Ainsi lorsque l’équilibre électronique est atteint, la dose absorbée par le milieu est égale 

au Kerma de collision (1.21). 

D=  𝛹 ( 
𝜇𝑎𝑏 

𝜌
 ) =Kcol  [Gy]    (1.21) 

 

Figure1.8 : Variation du Kerma et de la Dose absorbée en fonction 

de la profondeur. (Source : cours André Bridier Master2) 

 

1.2.3-Paramètres de la caractérisation dosimétrique 

 L’énergie transportée par les faisceaux dirigés sur le patient est à l’origine de la 

dose délivrée et des effets biologiques ultérieurs. Par conséquent, pour l’application 

thérapeutique des rayonnements, il est indispensable de comprendre comment la dose 

se répartit dans la matière et quels sont les paramètres pouvant influencer cette 

répartition.     
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1.2.3.1-Rendement en profondeur 

La dose absorbée est mesurée sur l’axe du faisceau à différentes profondeurs, dans un 

milieu équivalent tissu ayant une surface d’entrée plane perpendiculaire à l’axe du 

faisceau. 

Les mesures effectuées permettent de calculer le rendement en profondeur Rz qui  est le 

rapport exprimé en pourcentage de la dose Dz mesurée à la profondeur z, sur l’axe, à la 

dose De mesurée à la profondeur de l’équilibre électronique (Figure1.9). 

 

Rz = 
𝐷𝑧

𝐷𝑒
  × 100     (1.22) 

 

Figure1.9 : Définition du rendement en profondeur 

 

Ce rapport donne un aperçu très précis de la variation de la dose sur l’axe d’un faisceau 

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

progressif de la dose absorbée depuis la surface d’entrée jusqu’à une certaine 
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profondeur, puis on a une diminution exponentielle de la dose en profondeur (Figure 

1.10).  

 

          

Figure1.10 : Rendement en profondeur et courbes isodose en % pour les photons et les 

électrons (Source : http://www.oncoprof.net). 

 

Le flux de photons et d‘électrons passe par un maximum avant de décroître.  Le faisceau 

est atténué de manière exponentielle, l’atténuation étant liée aux paramètres du 

faisceau. Lorsque l’ouverture du collimateur de l’accélérateur augmente, le volume 

diffusant augmente et alors le rendement augment simultanément. De plus, la variation 

de la distance entre la source et la surface d’entrée induisant des facteurs d’influence 

diverses augmente également le rendement en profondeur. Les photons incidents sont  

plus pénétrants car leur TLE est faible alors que les électrons qui sont peu pénétrants 

(Figure 1.10), possèdent un TLE plus élevé.  

 

1.2.3.2-Profil de dose  

La dose absorbée est mesurée dans un plan perpendiculaire à l’axe du faisceau, à une 

profondeur de référence, sur les médianes à différentes distance de l’axe. Lorsque le 

milieu est traversé par un faisceau, on observe dans ce plan, un décroissement de la dose 

à proximité des bords du faisceau. La diminution de la dose en dehors de l’axe est le 

résultat des pénombres géométriques et de diffusion. Physiquement, la pénombre est la 

zone comprise entre les points recevant 80% et 20% de la dose, dans la région en 
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bordure de champ où le débit de dose change rapidement en fonction de la distance de 

l’axe central. Ces mesures de la dose  déterminent le profil de dose du faisceau qui nous 

donne un aperçu précis de la pénombre physique (Figure1.11).  

 

Figure1.11 : Profil de dose construit à partir des mesures effectuées à la profondeur de 

référence, dans un plan perpendiculaire à l’axe du faisceau contenant la pénombre physique. 

 

1.2.3.3-Facteur d’ouverture du collimateur (FOC)  

L'augmentation de la section du faisceau entraîne celle du volume diffusant. Il en résulte 

un accroissement du flux d’électrons secondaires et donc de la dose sur l'axe. Le facteur 

d’ouverture du collimateur (FOC) est défini comme le rapport du débit de dose d'un 

champ donné à celui d'un champ de référence 10×10 cm²(ICRU24). Il s'obtient en 

mesurant les doses reçues DCXC par une chambre d'ionisation placée à une distance de 

référence, à la profondeur de référence, pour un champ de dimension C × C cm², à la 

dose Dref  mesurée à la même distance et à la même profondeur pour le champ de 

référence 10 × 10 cm². 

FOC =  
𝐷𝑐𝑥𝑐
𝐷𝑟𝑒𝑓

      (1.23) 

Pour l’application clinique, le FOC permet de prendre en compte la variation du diffusé 

dans la tête de l’accélérateur et dans le volume irradié. Il permet également de calculer 

le débit de dose sur l’axe du faisceau pour n’importe quelle taille de faisceau à partir du 
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débit de référence. Ainsi que la réalisation de mesures systématiques des données de 

base concernant la dose relative nécessaires aux logiciels de planification (TPS). 

 

1.2.3.4-Indice de qualité du faisceau (TPR) 

La qualité du faisceau Q  de l’accélérateur clinique est déterminée par le rapport tissu-

fantôme (TPR). Le TPR est défini comme étant le rapport des doses absorbées dans l'eau 

sur l'axe central, à la  profondeur Z=20 cm et à la profondeur référence  ZR=10 cm dans 

un fantôme d'eau, obtenues  à la même distance de la source égale à 100 cm pour un 

champ de référence 10cm ×10cm aux profondeurs de mesure (Figure1.12). Ce rapport 

est également appelé indice de qualité. Il s’exprime par : 

 𝑇𝑃𝑅10 
20  = (

𝐷20𝑐𝑚
𝐷10𝑐𝑚

) 10𝑥10𝑐𝑚²      (1.24) 

 

Le TPR est recommandé par la plupart des protocoles de dosimétrie IAEA. Il mesure du 

coefficient effectif d'atténuation décrivant la pente de la courbe de variation de dose en 

profondeur, permet également de calculer facilement le coefficient apparent 

d'atténuation linéique µa pour des champs entre 5×5 cm² et 30×30 cm².   

 

Figure1.12 : Géométrie correspondante à la mesure de TPR. 
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D’après (Followill et al, 1998) [10], le TPR peut aussi être obtenu par une simple 

relation : 

𝑇𝑃𝑅10 
20 = 1.2661 × 𝑃𝐷𝐷10 

20 − 0.0595   (1.25) 

 

D’où, PDD est le rapport des rendements en profondeurs aux profondeurs d’eau 20 cm et 

10 cm pour un champ de 10×10 cm² défini à la surface du fantôme à une distance 

source-surface du fantôme de 100cm. 

Un TPR spécial est défini lorsque la profondeur ZR est égale à la profondeur de maximum 

de dose Zmax, et il est référé comme le rapport tissu-maximum TMR. 

 

1.2.4-Détermination de la dose absorbée 

 La mesure directe  de la dose  d'ionisation avec un dosimètre absolu permet 

d'obtenir la dose de référence absorbée dans le milieu m pour la qualité de faisceau Qo. 

Lorsque le milieu m est différent de l'eau et/ou la qualité Qo différente de la qualité Q 

désirée, un transfert est alors effectué à l'aide de dosimètres de transfert. La dose 

absorbée dans l'eau à la qualité Q est ainsi déterminée au point de référence. 

 

1.2.4.1-Théorie de BRAGG-GRAY 

Dans un milieu m de composition atomique donné, exposé à un flux uniforme de 

radiation (photons), le flux des radiations secondaires est également uniforme. Il est 

indépendant de la densité et des variations de densité d’un point à l’autre du milieu 

(Failla, 1956). 

L’approche théorique de la dosimétrie selon les critères de Bragg-Gray (Spencer et Attix, 

1955) [11] repose sur le concept d’une cavité, qui représente le détecteur, suffisamment 

petite de sorte que, placée dans le milieu m, elle ne perturbe pas la fluence des particules 

chargées existant dans ce milieu (Figure1.13). La dose absorbée dans le milieu Dm en 

présence du dosimètre pour un faisceau de qualité Q de l’utilisateur, peut être vérifiée 

par l’équation (1.26) : 
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Dm = Ddet  . ( 
𝑆𝑐𝑜𝑙

 𝜌
 ) 

𝑑𝑒𝑡  

𝑚

    (1.26) 

D’où  ( 
𝑆𝑐𝑜𝑙

 𝜌
 ) 

𝑑𝑒𝑡  

𝑚

 : le rapport des pouvoirs de ralentissement massique par collision 

dans le gaz de la cavité du détecteur et le milieu m.   

 

Figure1.13 : Principe de BRAGG-GRAY La théorie suppose que les particules cèdent 

la même quantité d’énergie dans le détecteur que dans le milieu non perturbé. 

 

Cela signifie que la cavité de Bragg-Gray (le détecteur) est de dimensions infinitésimales, 

comme un détecteur “ ponctuel ”. Cette théorie suppose en effet que les dimensions de la 

cavité soient suffisamment petites pour ne pas perturber la fluence des particules 

chargées qui la traversent. On suppose ainsi que : 

– Les électrons ne perdent qu’une fraction négligeable d’énergie en traversant la cavité. 

– Les interactions des photons dans la cavité sont en nombre négligeable Ce qui revient 

à dire que le diamètre de la cavité est petit devant le parcours des particules chargées 

qui la traversent (Øcavité  << trajectoire e-) (Figure1.13) et le libre parcours moyen des 

photons (Øcavité  << λ photons).     
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1.2.4.2-Détermination de la dose absorbée  dans les conditions de 

référence 

La mesure du débit de référence est la détermination absolue de la dose absorbée 

délivrée par l’appareil pour un nombre donné d’unités moniteur [Gy.UM-1]. Il s’agit de 

l’étalonnage de l’appareil. Cette mesure s’effectue dans des conditions d’irradiation de 

référence et avec un dosimètre de référence étalonné en dose absolue dans un 

laboratoire primaire ou secondaire de métrologie (en France : Laboratoire National 

Henri Becquerel, LNHB). 

Selon le protocole IAEA 398 basé sur un étalonnage en dose absorbé dans l’eau, la 

qualité d’un faisceau de RX de haute énergie est définie par l’indice de qualité 𝑇𝑃𝑅10 
20 . Les 

conditions de référence recommandées par le protocole IAEA 398 [12] pour la mesure 

absolue de la dose absorbée par unité de moniteur sont, pour les faisceaux de photons 

de haute énergie : 

– mesure dans un fantôme d’eau. 

– distance source-détecteur (DSD) égale à 100 cm (80 cm pour le 60Co) ou égale à la 

distance source-isocentre (DSA). 

– champ C×C égal à 10 cm × 10 cm à DSD =DSA. 

– profondeur de mesure Z égale à 10 cm (5 cm pour le 60Co) ou 5 cm quand 𝑇𝑃𝑅10 
20  < 0,7 

(RX 6 MV).  

Les détecteurs recommandés par le protocole IAEA 398 pour la mesure du débit de 

référence sont des chambres d’ionisation cylindriques, de paroi en graphite, dont le 

volume de la cavité est compris entre 0,1 et 1 cm3, ce qui correspond à un diamètre 

interne ≤ 7 mm et une longueur interne ≤ 25 mm. 

La dose absorbée dans l’eau dans un faisceau de qualité de l’utilisateur Q, à la 

profondeur de référence et en absence de la chambre est donnée par la relation 

suivante : 

 Deau,Q = MQ . ND,eau,Q0  . KQ,Q0     (1.27) 

MQ  est la lecture de la chambre de référence corrigée des facteurs d’influence autre que 

la qualité du faisceau, telles que la température, la pression, l’effet de polarité et l’effet de 

recombinaison.  
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ND,eau,Q0 est le facteur d’étalonnage de la chambre de référence, déterminé dans un 

laboratoire standard pour un faisceau de qualité Q0 et dans un fantôme d’eau.  

KQ,Q0 est un coefficient de correction pour tenir compte de la différence entre la 

réponse de la chambre dans des faisceaux de qualités différentes Q et Q0. Ce coefficient 

est déterminé à partir des valeurs des  𝑇𝑃𝑅10 
20

 des faisceaux de qualités Q et Q0. 

 

1.2.5-Instruments de mesure utilisés en Radiothérapie externe 

La mesure absolue de la dose absorbée dans l'eau requiert l’emploi d’un étalon 

primaire, c’est-à-dire d’un instrument qui ne nécessite pas d’étalonnage dans la 

grandeur qu’il mesure. Pour la dosimétrie des photons de haute énergie, trois types de 

dosimètres sont considérés comme des étalons primaires: les chambres d’ionisation, les 

dosimètres chimiques (de Fricke) et les calorimètres (ICRU64, 2001) [13].  

Malgré les difficultés et l’exigence et le coût de la mise en œuvre de la dosimétrie par 

films ces derniers représentent un intérêt particulier pour les vérifications des données 

dosimétriques. 

 

1.2.5.1-Milieu de référence pour la mesure   

Le milieu de référence pour la dosimétrie en radiothérapie, est un fantôme de matériau 

pouvant absorber et diffuser les rayonnements ionisants de la même façon que le tissu 

biologique. À cet effet, le fantôme doit avoir des densités électroniques et volumiques 

qui se rapprochent de celles des tissus. Les tissus biologiques sont constitués de plus de 

80 % d'eau. Les fantômes d'eau qui ont des particularités et sont les plus fréquemment 

utilisés. L'eau est recommandée dans l’IAEA (Code of Practice TRS 277 et TRS 381) 

comme milieu de référence pour la mesure de la dose absorbée pour les deux faisceaux 

photons et électrons. La Figure1.14 montre un exemple de fantôme utilisé pour la 

dosimétrie. Il s’agit d’un fantôme MP3-P réservoir d'eau 3D motorisé pour les faisceaux 

de radiothérapie.     
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Figure1.14 : Fantôme d’eau MP3 équipé d’un système de fixation du détecteur. 

(Source : http://www.memoireonline.com)   

 

Il en existe d'autres types comme les mini-fantômes cylindriques en acrylique qui sont 

conçus pour des mesures dans l'air ou pour mesurer des rapports de diffusion en 

volume conformément aux recommandations ESTRO. Alternativement, on peut aussi 

utiliser comme fantômes des plaques constituées de plastique tels que le polystyrène, 

PMMA (PolyMéthyl Méthacrylate) connu aussi sous les noms commerciaux  Lucite, 

Plexiglas ou Perspex, et certains plastiques équivalents eau, mais la détermination de la 

dose absorbée doit toujours se référer à l'eau. 

 

1.2.5.2-Électromètre  

La charge collectée ou l'intensité produite dans une chambre d'ionisation fixée dans le 

fantôme est extrêmement faible. Sa mesure exige un dispositif très sensible appelé 

électromètre, dont l'impédance d'entrée est très élevée > 1014 Ω. 

Un électromètre idéal devrait posséder un affichage numérique et avoir un pouvoir de 

résolution de quatre chiffres ou 0.01% (Figure1.15). L'électromètre et la chambre 

d'ionisation peuvent être étalonnés séparément. Cependant, il arrive que l'électromètre 

fasse partie intégrante du système de dosimétrie, et il faut alors étalonner la chambre 

d'ionisation et l'électromètre comme étant un seul système de mesure. 
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Figure1.15 : Électromètre PTW UINDOS.  

 

Les mesures de la dose effectuées avec un électromètre et une chambre d'ionisation 

dans un fantôme doivent être corrigées pour la température et la pression (IAEA 398). 

Cette correction, dont le formalisme est donné par tous les protocoles dosimétriques 

existants, est indispensable pour ramener la valeur de la lecture donnée par la chambre 

aux conditions standards pour lesquelles cette chambre a été étalonnée. Un baromètre 

et un thermomètre étalonnés sont utilisés pour déterminer les facteurs de correction de 

la densité de l'air pour la dosimétrie absolue. 

 

1.2.5.3-Les détecteurs en Radiothérapie   

En radiothérapie, un détecteur est un dispositif capable de préciser la dose déposée dans 

un volume sensible par le rayonnement ionisant. La mesure de la dose absorbée peut 

s’effectuer à l’aide de plusieurs détecteurs. Il existe des dosimètres absolus et des 

dosimètres relatifs [14]. Les dosimètres absolus mesurent la dose sans étalonnage pour 

tout faisceau de rayonnement, c'est-à-dire qu’il détermine la dose absorbée en Gy en un 

point dans les conditions de référence (chambre d’ionisation, dosimètre chimique de 

Fricke et le calorimètre). D’autre part, les dosimètres relatifs ne peuvent mesurer la dose 

qu’en passant par un facteur d’étalonnage dans les conditions d’irradiation où la dose 

sera déterminée (films radiographiques, semi-conducteurs et détecteurs par 

thermoluminescence). Le détecteur est caractérisé par de nombreux paramètres 

(l’efficacité, la sensibilité, le temps mort et les caractéristiques géométriques…). Ces 

paramètres varient en fonction de l’énergie et du type de rayonnement mais aucun 

dosimètre n’est capable de réunir toutes les caractéristiques. 



 - 45 -    Talal ABDUL HADI 
 

1.2.5.3.1-Les dosimètres absolus 

La chambre d’ionisation est un détecteur constitué d’une enceinte contenant un volume 

gazeux. Elle est reliée à un électromètre qui donne la valeur des charges collectées 

créées par le passage du rayonnement dans la cavité. Cette chambre peut mesurer 

directement la dose déposée par le rayonnement ionisant des photons de faible et haute 

énergie lorsque l’équilibre électronique est atteint dans la cavité. La réponse de la 

chambre d’ionisation dans l’air s’accompagne de corrections atmosphériques de la 

température et de la pression. Les chambres utilisées en radiothérapie sont de 

différentes formes et tailles (cylindrique, plate …etc.) selon les conditions d’utilisation. 

 

         

Figure1.16 : Principe de fonctionnement d’une chambre d’ionisation utilisée en 

radiothérapie. 

 

Le volume sensible des chambres d'ionisation est généralement compris entre quelques 

et quelques dizaines de mm3 pour être adapté et capable de mesurer des charges très 

faibles. La nature de ce matériau est à choisir selon les conditions spécifiques de la 

mesure. Les qualités habituelles de ces détecteurs sont (stabilité, linéarité, polarité et 

influence du débit, de l'angle…). L'électrode centrale est portée à une haute tension 

positive ou négative, alors que, l'enceinte est en général mise à la masse. Ceci va créer un 

champ électrique entre la paroi de l'enceinte et l'électrode centrale (Figure1.16). Le 

rayonnement incident ionise le gaz et les ions créés dans le gaz remplissant l'enceinte 

sont donc attirés par l'une des électrodes suivant leur signe et collectés par cette 
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électrode, d'où l'apparition d'un courant proportionnel à la dose de rayonnement reçue. 

La dose moyenne absorbée dans le volume sensible est donnée par : 

D = 
𝑄

𝜌 𝑉
 
𝑊

𝑒
        [Gy]   (1.28) 

Q est la charge créée. 

𝜌 V est la masse de gaz dans le volume sensible. 

W est l’énergie moyenne dépensée pour créer une paire d’ions.  

 

La calorimétrie est la méthode la plus directe de mesure primaire de la dose absorbée. 

Le calorimètre solide en graphite mesure l’élévation de la température à l’aide d’une 

thermistance (Bordy, 2006) [15]. Le calorimètre eau constitue une méthode plus directe 

pour la détermination de la dose absorbée dans l’eau au point de référence dans un 

fantôme d’eau. L’étalonnage de la dose moyennée 𝐷 dans l’absorbeur pour les photons 

de haute énergie cobalt60 et RX de 6 à 25 MV : 

 

           𝐷 =  
𝑄

𝑚
   

1

𝑟𝑐𝑎𝑙
  = c ∆T   

1

𝑟𝑐𝑎𝑙
    (1.29) 

D’où : 
rcal est le rendement calorifique du milieu. 
m est la masse de l’absorbeur.  
Q est la chaleur communiquée à l’absorbeur par les rayonnements ionisants. 
c est la chaleur massique de l’absorbeur et ∆T est l’élévation de température. 

 

Le dosimètre de Fricke  est un dosimètre passif, il dépend de la concentration en ions 

ferriques Fe3+, il mesure la variation  de la densité optique  de la solution par 

spectrophotométrie (Barthe et al, 2006) [16],  la lecture de la dose moyenne absorbée 

dans le volume sensible 𝐷 est intégrée après l’irradiation par la relation suivante : 

 

𝐷 = 
∆ 𝐷𝑜

𝜌 𝐿𝜀 𝐺(𝐹𝑒3+)
        (1.30) 

 
ρ est la  masse volumique de la solution [kg l-1].  
ε est le coefficient d’extinction molaire [l mol-1 cm-1]. 
Do est la densité optique et L est la longueur du trajet optique dans la cellule de lecture.  
G(Fe3+) est le rendement radiochimique d’ions ferriques Fe3+  [mol-1 J-1] 



 - 47 -    Talal ABDUL HADI 
 

1.2.5.3.2-Les dosimètres à semi-conducteurs 

Au cours des deux dernières décennies, les dosimètres à semi-conducteurs sont devenus 

les détecteurs les plus utilisés en dosimétrie. Ces détecteurs sont constitués de cristaux 

semi-conducteurs (silicium, germanium) et permettent de mesurer la dose en temps réel 

à haute résolution en énergie des rayonnements. 

Le principe de ce type de détecteur est semblable à celui des détecteurs gazeux 

(chambre d’ionisation) puisque qu’ils mesurent les charges créées dans le semi-

conducteur par le rayonnement d’ionisant (Figure1.17). Cependant l’énergie nécessaire 

pour créer une paire (électron - ion) est plus faible que dans la chambre d’ionisation, 

c’est pourquoi les diodes présentent une meilleure résolution en énergie. 

 

Figure1.17 : Détecteur à semi-conducteurs pour la dosimétrie in vivo. 

La dosimétrie in vivo (DIV) consiste à réaliser des mesures de dose directement sur le 

patient pendant l'irradiation, à l'aide de détecteurs placés en des sites facilement 

accessibles tels que la peau ou plus rarement des cavités naturelles du corps. La 

dosimétrie in vivo est l'unique solution pour vérifier la dose réellement délivrée au 

patient. Il est prouvé qu'elle est utile. Elle est recommandée pour l'amélioration de la 

qualité des traitements et elle permet la détection de plusieurs types d’erreurs. Les 

diodes sont des détecteurs de choix, aujourd'hui largement utilisées [17]. 

Les diodes sont de type n (électrons porteurs) ou de type p (trous porteurs) selon le 

type de dopage pratiqué (augmentation du nombre de porteurs du cristal). Seules les 

diodes de type p sont adaptées à la radiothérapie en raison leur stabilité aux 

rayonnements, du courant de pénombre faible et de la faible variation de leur sensibilité 

en fonction de la dose cumulée et du débit de dose. Sous l’effet du rayonnement, une 

paire (électron – trou) est produite, les charges sont accélérées dans la région désertée 

sous l’action du champ électrique intrinsèque. Un courant dont l’intensité est 
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proportionnelle à la dose d’irradiation est créé en inverse par rapport à la diode. Les 

diodes sont plus sensibles et moins encombrantes que les chambres d’ionisation. Ce sont 

des dosimètres relatifs qui ne sauraient être employés pour l’étalonnage, leur sensibilité 

variant au cours des utilisations successives [18]. 

D’autres dosimètres à semi-conducteurs en DIV sont connus sous l’acronyme MOSFET 

(Metal-Oxide Semiconductor Field Effect Transistor), ils fonctionnement sous un 

principe différent : piégeage des charges (+) créées par l’irradiation dans l’oxyde de 

grille. Ils présentent une réponse plus faiblement liée à la température. Ils présentent 

également de nombreux avantages : petite taille et faible coût. Les MOSFETs 

implantables présentent une géométrie qui pose un problème d’orientation du 

dosimètre par rapport à la source radioactive. De nombreuses études ont déjà été 

menées, notamment pour des applications de DIV lors d’une irradiation ORL par RCMI 

(Marcie et al, 2005) [19].  

Le détecteur diamant possède un petit volume et donc une bonne résolution spatiale. Il 

est peu dépendant de l’énergie et il est équivalent –tissu (Z=6). Le principe de détection 

du dosimètre diamant repose sur la création de paires (électron-trou) dans le matériau 

induite par l’interaction entre les particules ionisantes incidentes et le diamant. Il s’agit 

d’un dosimètre actif  qui présente une gamme de mesure de dose étendue et qui est 

également robuste sous radiations. À cause de l’effet de polarisation, ce détecteur doit 

être pré-irradié avant chaque utilisation, ce qui est un inconvénient. Au même titre 

qu’une chambre d’ionisation, il doit être polarisé sous une tension de l’ordre de 100 V 

pour délivrer un courant stable immédiatement. La non-équivalence à l’eau pose des 

problèmes de modification de fluence des photons pour les mini-faisceaux (Moignier 

Cyril) [20]. 

1.2.5.3.3-Les dosimètres luminescents 

Certains matériaux solides par absorption d’énergie sous l’effet des rayonnements sont 

portés à un état métastable. Lorsque cette énergie est restituée sous forme de photons 

Ultra-Violet, de lumière visible ou d’Infra Rouge, le mécanisme appelé luminescence fait 

intervenir un mode rapide, la fluorescence, qui intervient entre 10-10 et 10-8 secondes, et 

un mode retardé, la phosphorescence, après 10-8 secondes, qui peut être accéléré sous 

l’action de la chaleur ou de lumière. En cas de stimulation thermique, le phénomène 
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s’appelle thermoluminescence (TL). La TL repose sur le mécanisme de phosphorescence, 

activée thermiquement (Figure1.18). 

  

Figure1.18 : Mécanisme de thermoluminescence TL. (Source : Cours de W. 

KSOURI « Les détecteurs pour la mesure de la dose »). 

 

Les dosimètres TLD sont le plus souvent composés de Fluorure de Lithium (LiF) et 

contiennent une certaine quantité d’impuretés (Mg, Ti). Ils sont utilisés depuis de 

nombreuses années pour réaliser des mesures de dose sur patients. L’utilisation de ces 

dosimètres nécessite une procédure d’étalonnage lourde, délicate et chronophage : en 

particulier, un cycle de recuit de 1 heure à 400 °C suivi par 2 heures à 100 °C pour la 

remise à zéro avant utilisation et un recuit pré-lecture de 10 minutes à 100 °C. Ils ne 

permettent qu’une mesure de dose intégrée et non instantanée. De plus, ils nécessitent 

une préparation avant utilisation : insertion dans des cathéters pour éviter que les 

dosimètres ne soient souillés (phénomène d’oxydation créant un signal parasite) et 

facilitant leur manipulation. Malgré ces inconvénients, les TLD présentent beaucoup 

d'avantages métrologiques : ils sont petits (de l’ordre du millimètre cube), isotropes, 

équivalents-tissus, peu dépendants en température et ne présentent pas de dépendance 

envers le débit de dose. Pour ces raisons, les TLD ont été utilisés en DIV par plusieurs 

équipes ces dernières années (Engstrom et al, 2005) [21], plus particulièrement pour 

des applications de DIV lors de traitements de la tête et du cou par RCMI (Gagliardi et al, 

2009) [22]. 

Les dosimètres verre radiophotoluminescents RPL sont des dosimètres solides basés 

sur le principe de radiophotoluminecence. Le matériau utilisé est de type verre de 
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phosphate activé à l’argent et se présente sous forme de petites tiges. La lecture se fait 

avec un laser émettant une lumière impulsionnelle (ultraviolet) mais cette stimulation 

ne remet pas le matériau à zéro. Le dosimètre peut alors être relu autant de fois que 

nécessaire, permettant également une amélioration de l’incertitude de mesure et 

archivé. La remise à zéro s’effectue par chauffage du matériau à haute température. 

Les fibres optiques scintillantes en Polymethylmethacrylate PMMA ou en polystyrène 

PS présentent l'avantage d'être quasiment équivalentes au tissu sur une large gamme 

d'énergie (de 200 keV à 3 MeV). En pratique, il s'agit d'une petite portion de fibre 

scintillante couplée à une fibre normale (non scintillante). Les fibres scintillantes 

présentent un rendement lumineux plus modeste que les autres scintillateurs plus 

connus (NaI, etc…) de sorte que leur utilisation en radiothérapie externe est rendue 

délicate en raison des fortes perturbations par le rayonnement Cerenkov généré dans la 

fibre de déport. Il est donc nécessaire de soustraire cette perturbation afin d'extraire le 

signal utile provenant de l'extrémité de fibre. 

1.2.5.3.4-Les films 

Les films radiographiques classiques sont constitués d’un fin support en plastique qui 

sert de base à l’émulsion sensible (grains d’AgBr mêlés à une gélatine) déposée 

uniformément sur une ou sur les deux faces du support. L’ionisation des grains d’AgBr 

sous l’action des rayonnements ionisants  crée la modification chimique constituée par 

l’image latente du film. Le principe repose sur la mesure du noircissement du film, en 

déterminant la densité optique DO à l’aide d’un photodensitomètre automatique 

(scanner et densitomètre). La densité optique est le logarithme décimal de l’opacité I0/I : 

DO = − log 
𝐼

𝐼0
     (1.31) 

Avec 

I0 est l’intensité du faisceau lumineux incident au film. 

I est l’intensité du faisceau lumineux après traversée du film. 

 

Grâce à leur excellente résolution spatiale, ils sont adaptés aux mesures dans des 

champs complexes tels que des champs filtrés (filtres dynamiques), avec MLC et aux 

faisceaux RCMI ou VMAT [23]. Cependant, leur réponse varie avec les conditions 

atmosphériques. Les films peuvent être conservés pendant une longue période et offrent 
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donc une possibilité de relecture. La gestion des composants chimiques, des 

maintenances des appareils utilisés pour le développement des films, l’influence des 

réglages de l’appareil (vitesse de transmission …) et  l’arrivé des détecteurs numériques 

ainsi que des films radiochimiques ont remplacé les films classiques. 

Actuellement, les films les plus répandus sont les films GafChromic™. La dosimétrie par 

film Gafchromic® présente des avantages sur le film radiographique tels que : 

l’utilisation simplifiée sans écran, chambre noire,…la non dépendance au débit de dose, à 

l’énergie, l’insensibilité aux conditions ambiantes (à l’exception de l’humidité). Les films 

Gafchromic® sont généralement moins sensibles et utilisés aux doses élevées, où la non-

linéarité doit être prise en compte. Il s’agit d’un dosimètre relatif pour lequel une 

précision inférieure à 3% peut être atteinte pour un étalonnage soigneux [24]. Leur 

utilisation se répand en raison de la suppression du développement chimique (écologie) 

et de la baisse des coûts. 

 

1.2.6-Application au traitement 

Le TPS est composé d'un algorithme de calcul de dose et d'une méthode 

d'optimisation de dose absorbée dans l'eau dans les conditions de référence des 

protocoles. Il permet de définir une balistique de traitement grâce à l'acquisition 

préalable d'images tomodensitométriques d'un patient puis de simuler la dose déposée 

dans les différents tissus. Cet outil informatique est particulièrement utile dans le cadre 

de la RCMI et du VMAT pour utiliser avantageusement les nombreuses possibilités de 

protocoles d’irradiation. Le TPS aide tout au long de la chaîne de traitement : acquisition 

des données, délinéation des structures, définition des faisceaux, calcul de dose et 

contrôle de la concordance calcul/mesure. 

 

1.2.6.1-Prescription de la dose 

Le volume planifié ou PTV est le résultat d’une série de volumes qui vont s’additionner 

les uns aux autres (Figure1.19). Il correspond au volume qui doit recevoir de manière la 

plus uniforme possible, la dose prescrite [25]. La dose totale correspond à la dose qui 

doit être délivrée de la façon la plus homogène possible PTV avec la distinction 
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nécessaire dans le cas où le volume planifié comporte plusieurs volumes partiels 

nécessitant des niveaux de dose différents. La dose curative dans la plupart de 

localisations cancéreuses traitées par une radiothérapie conventionnelle se situe entre 

50 et 80 Gy et autour de 45 Gy pour les territoires ganglionnaires. L’étalement concerne 

la durée totale du traitement entre la première et la dernière séance. Le fractionnement 

va compléter  la notion d’étalement. Il précise le nombre de séances effectives et indique 

indirectement la dose par séance.    

 

Figure1.19 : Construction des différents volumes 

de tissus concernés par l’irradiation. 

 

1.2.6.2-Simulation virtuelle du traitement     

La simulation virtuelle est une étape de préparation du traitement qui fait suite à la 

prescription du traitement. Elle consiste à mettre en place des faisceaux de la manière la 

plus pertinente possible. L’ensemble des opérations ne s’effectuant pas réellement sur le 

patient mais virtuellement sur les données anatomiques enregistrées sur des supports 

numériques. Cette dosimétrie informatisée  permet d’analyser précisément la réparation 

de la dose dans les volumes grâce au TPS (SFPM N° 25, 2009) [26].    

Idéalement, le TPS devrait définir l’ensemble des paramètres des faisceaux du 

traitement qui comprend notamment l’énergie, le nombre, la géométrie et la modulation 

d’intensité des faisceaux. Toute la difficulté consiste à choisir les meilleurs paramètres 

qui permettront d’atteindre la distribution de dose souhaitée dans le volume cible tout 

en épargnant les tissus sains dans un temps cliniquement acceptable. 



 - 53 -    Talal ABDUL HADI 
 

En effet, le calcul d’un plan optimal passe souvent par une optimisation itérative. À 

chaque étape le plan courant est évalué, puis amélioré. L’étape d’évaluation consiste à 

calculer la dose en chaque point par le plan de traitement courant, et à déterminer 

l’écart entre cette dose et la prescription du radiothérapeute. Le temps d’exécution 

d’une planification automatique dépend principalement de celui du calcul de la dose. Il 

faut donc trouver le bon équilibre entre précision et temps de calcul pour obtenir un 

plan satisfaisant [27]. 

Le logiciel de dosimétrie permet également d’apprécier la distribution de la dose dans 

les différents volumes concernés au moyen des histogrammes dose-volume HDV qui 

expriment plus précisément la distribution de la dose avec le détail des volumes et des 

doses (Figure1.20).     

 

 

Figure1.20 : Exemple d’HDV pour une localisation prostatique. 

 

Les TPS actuels utilisent des méthodes de type convolution/superposition qui semblent 

être le meilleur compromis temps-précision disponible. Une autre méthode de calcul de 

la distribution des doses dites (Monte-Carlo) est la plus précise mais reste encore trop 

coûteuse en termes de temps d’exécution pour une utilisation opérationnelle 

systématique en milieu médical. 
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En radiothérapie conventionnelle, les faisceaux sont assez larges pour irradier toute la 

cible à partir des angles d’irradiation. Le plan de traitement se faisait à la main d’où 

l’utilisation de faisceaux présentant des profils plats et l’utilisation de deux à quatre 

faisceaux positionnés sur les 4 points cardinaux afin de faciliter le calcul déjà complexe. 

Avec le développement du collimateur multilames MLC, la radiothérapie 

conformationnelle 3D-CRT par modulation d’intensité RCMI  a fait son apparition à la fin 

des années 1990 (Read et al, 1991) [28]. La Figure1.21 présente un exemple de la 

planification de traitement qui permet de délivrer des doses plus importantes à la 

tumeur tout en épargnant mieux les tissus sains. Les scanners permettent des 

reconstructions en 3D du corps et de tous les organes. Les logiciels de Beam Eye View 

(BEV) ou « vue depuis la cible », permettent de réaliser de façon virtuelle des plans de 

traitement en 3D qui contournent plus précisément la tumeur en épargnant les tissus 

sains. Ceci permet de délivrer une distribution de dose ayant un très haut degré de 

conformité avec la forme de la tumeur [29]. 

 

 

Figure1.21 : Exemple du plan de traitement de lésion ORL selon la 

radiothérapie conformationnelle. 
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1.2.6.3-Contrôle Qualité du  traitement 

Le Contrôle Qualité CQ est une notion qui englobe tout ce qui est mis en place afin de 

s’assurer justement la vérification de la qualité des traitements délivrés au patient. Elle 

se traduit par la mesure de la dose délivrée au patient. Quel que soit le traitement par 

Radiothérapie, le CQ met en œuvre une DIV dans le but de vérifier que la dose délivrée 

correspond à la dose prescrite par le médecin oncologue. En Radiothérapie externe, un 

dosimètre est placé dans le faisceau, en un point de référence. La dose mesurée est alors 

comparée à celle prévue par le TPS au même point. 

 

La mise en œuvre des techniques complexes nécessite des contrôles de qualité rigoureux 

suivant des procédures strictes, de façon à contrôler la sécurité et la précision des 

traitements appliqués aux patients (ESTRO, 2008) [30]. L’objectif étant de vérifier 

uniquement la chaîne de réalisation du traitement, un fantôme de géométrie simple et 

de densité homogène peut être utilisé. Pour la méthode conformationnelle, il est 

recommandé de disposer de fantômes de géométrie adaptée à la localisation traitée 

(Figure1.22). La prise en compte des hétérogénéités par le logiciel de calcul doit avoir 

été préalablement vérifiée. Différents logiciels sont commercialisés (RIT, DoseLab, 

Verisoft, Omnipro, FilmQa…). Ils sont utilisés pour comparer les distributions calculées 

et mesurées de la dose. 

 

 
Figure1.22 : Exemple des fantômes utilisés lors d’un contrôle de 

qualité des plans de traitement. 
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1.2.6.4-Installation du patient     

Un traitement par radiothérapie conventionnelle nécessite plusieurs séances. En 

général,  une séance par jour, sur une durée de quatre à cinq jours par semaine. Le 

patient est installé par le manipulateur sur la table de traitement dans la position qui a 

été déterminée lors de la phase de repérage. Il ne doit pas bouger pendant toute la durée 

de la séance. Sa position doit être confortable par différentes actions : 

– Utiliser des matelas en mousse ou un plan incliné sous le thorax. 

– Placer des cales et des masques pour fixer définitivement la position de la tête.  

– Placer un coussin sous la tête, sous les genoux et sous les pieds pour stabiliser le 

rachis et fixer l’écartement des pieds. 

– Respecter l’hygiène (draps pour chaque patient). 

Le premier jour de la radiothérapie, une vérification clinique et par l’imagerie de la 

prévision du traitement et de la mise en place réelle sous l’appareil de traitement est 

prévue. L’installation du patient est réalisée sous contrôle médical. Des images de 

contrôle sont réalisées pour vérifier la conformité du positionnement et valider ainsi le 

plan de traitement. L’appareil de radiothérapie démarre seulement lorsque tous les 

contrôles de la machine et du traitement sont effectués et validées par le médecin 

traitant. 

1.2.6.5-Les erreurs des mesures   

Une erreur apparaît quand une action à réaliser n’est pas identique à celle qu’on attend 

pendant la séance du traitement. Dans le cadre de la dosimétrie en radiothérapie, 

l’erreur signifie que la dose délivrée au patient est éloignée de la dose prévue. Cette 

déviation peut provenir de la modification de certains paramètres tels que la taille du 

champ, l’énergie, le positionnement des lames du MLC, l’angle du bras, le nombre 

d’unités moniteur, la rotation de collimateur, les caches… 

On peut définir la tolérance par la valeur de la déviation acceptable entre les deux doses 

mesurée et prescrite, (Mijnheer et al, 1987) [31]. De plus, plusieurs auteurs ont 

déterminé la valeur de l’écart type en observant la déviation de la relation entre la 

réponse de la tumeur et la dose délivrée. 
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Les erreurs de traitement peuvent être systématiques ou aléatoires. Les erreurs 

systématiques conduisent aux risques les plus graves (erreurs d’accessoire, erreur de 

dose, erreur de positionnement…). Les erreurs aléatoires peuvent apparaître sur 

quelques séances avec la possibilité de se compenser sur l’ensemble du traitement, par 

exemple une erreur de mouvement, de saisie…). La vérification et le contrôle des 

différents paramètres du traitement par le progiciel ARIA utilisé à l’Institut Curie sert à 

éviter/limiter des nombreuses erreurs. Ces erreurs ne sont pas complètement éliminées 

mais peuvent être réduites et la mise en œuvre de la politique de qualité à l’Institut 

Curie contribue à  améliorer en continu les points faibles de la chaine du traitement. 

1.3-LA DOSIMETRIE DES MINI-FAISCEAUX : 

 L’essor des technologies a conduit à la mise en œuvre des nouvelles techniques 

de traitement (Stéréotaxique, IMRT, VMAT, IGRT…) qui utilisent des faisceaux de 

photons de petites dimensions, dits « mini-faisceaux », quand sa taille de champ est 

inférieure à 3 cm à l’isocentre (à 100 cm de la source). Cependant la mesure de la dose 

dans les mini-faisceaux est caractérisée par des forts gradients de dose et un manque 

d’équilibre électronique latéral, nécessitant l’utilisation de détecteurs ayant un volume 

sensible et une résolution spatiale adaptés, avec une équivalence tissus aussi bonne que 

possible afin d’améliorer la précision de la dose délivrée. Aucun détecteur du commerce 

ne remplit actuellement parfaitement ces conditions. Concernant le détecteur approprié 

aux mini-faisceaux, il n’existe pas de consensus méthodologique international, ni de 

référence métrologique (Rapport IRSN n°18) [32], mais des groupes de travail et des 

collaborations internationales  ont déjà élaboré des guides.    

1.3.1-La radiothérapie stéréotaxique 

La radiothérapie stéréotaxique est une nouvelle technique d’irradiation en radiothérapie 

externe de haute précision permettant de traiter des tumeurs de petites dimensions le 

plus souvent intracrâniennes, en délivrant  une très forte dose (6-24Gy) à l’aide d’une 

multitude de mini-faisceaux convergents en assurant une positionnement de l’ordre du 

millimètre. « Stéréo » signifie en trois dimensions 3D et « taxique » signifie explorer. La 

radiothérapie stéréotaxique est donc basée sur des techniques propres à la 

neurochirurgie qui permettent le repérage en 3D de la lésion à traiter, dans le but 
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d'améliorer la précision du traitement et d’épargner le plus possible les tissus sains 

environnants [33]. 

Au cours d'un traitement de radiothérapie stéréotaxique, la dose peut être délivrée au 

volume cible en une seule séance pour obtenir les effets radiobiologiques souhaités 

entraînant ainsi la destruction complète de la cible, sans atteinte significative des tissus 

adjacents. On parle alors de radiochirurgie stéréotaxique (SRS). En radiothérapie 

stéréotaxique, la planification du traitement est complexe et nécessite une rigueur 

absolue dans la réalisation des différents contrôles de qualités et le respect des 

recommandations internationales. L’utilisation des ordinateurs et des appareils qui 

émettent des radiations de haute énergie est une évidence [34]. 

Les machines dédiées à la stéréotaxie  sont le GammaKnife, l’accélérateur robotisé 

CyberKnife et les accélérateurs linéaires équipés d’un collimateur additionnel 

multilames miniMLC, d’un collimateur miniMLC dédié (Novalis Tx disponible à Saint 

Cloud) ou des collimateurs circulaires amovibles de diamètre inférieur à 3 cm fournies 

par le constructeur. Les tailles de champs sont toujours définies à l'isocentre de ces 

machines (à 100 cm de la source), à l’exception de l’accélérateur CyberKnife qui ne 

présente pas d’isocentre géométrique. Pour ce dernier accélérateur, les tailles de 

champs sont définies à 80 cm de la source.  

 

1.3.2-Problèmatiques des mini-faisceaux 

Les détecteurs actuels utilisés pour l'étalonnage des faisceaux perturbent par leur taille, 

la cavité et le type du matériel de la paroi la précision de la mesure de dose pour des 

champs aussi petits. Cette perturbation est due au manque d’équilibre électronique 

latéral et à la variation de spectre en énergie. Plus les dimensions du champ diminuent, 

plus l’incertitude augmente. « Quand nous travaillons avec un champ de 6 mm de 

diamètre, l’incertitude est de l’ordre de 4% à 5% contre 1 à 1,5% pour un faisceau de taille 

10mm² » illustre le Dr Albert Lisbona chef du service de physique médicale à l’Institut de 

cancérologie de l’Ouest à Nantes (www.irsn.fr). Des problèmes spécifiques doivent 

retenir toute l’attention concernant la taille, la composition et le centrage du détecteur 

(Das et al, 2000) [35]. Ceci conduit aux problèmes dosimétriques qui se posent pour la 

mesure de l’ensemble des données de base nécessaires aux TPS, en particulier celle des 
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facteurs d’ouverture du collimateur (FOC). Pour ces derniers, la dispersion des valeurs 

mesurées avec différents détecteurs peut atteindre plusieurs dizaines de pourcents pour 

les plus petites tailles de champ (Haryanto et al, 2002) [36].  

 

1.3.2.1-Effet de la taille de la source vue du détecteur 

La chambre d’ionisation estime la dose en un point par une mesure de la dose moyenne 

dans son volume sensible. Lorsque la taille du volume sensible est supérieure à 

l’étendue de la partie homogène du profil de dose du faisceau, il y a donc une sous-

estimation du FOC (Laub et al, 2003) [37], (Scott et al, 2008) [38]. Autrement dit, si le 

volume sensible du détecteur est trop grand, la dose  mesurée sera plus faible que la 

dose réelle ce qui engendre un surdosage lors de l’irradiation, c’est-à-dire,  une 

surestimation du nombre d’unités moniteur (UM) ou du temps d’irradiation. Cet effet est 

d’autant plus important que le rapport des tailles détecteur et faisceau est grand 

(Figure1.23). 

 

Figure1.23 : (Das et al, 2008) [39] a montré que si la taille du champ diminue, la 

source est partiellement vue du point de mesure, il y a une sous-estimation de la 

dose à l’axe par la chambre d’ionisation. 
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1.3.2.2-Effet du défaut d’équilibre électronique latéral 

L’équilibre électronique est atteint en un point lorsque le nombre d’électrons entrant 

dans un volume élémentaire défini autour de ce point est équivalent au nombre 

d’électrons qui en sortent et donc l’équilibre électronique latéral (EEL) est atteint si le 

rayon du faisceau est supérieur ou égal au rayon de milieu (Figure1.24-a).  

 Dans le cas des mini-faisceaux pour lesquels le rayon du faisceau devient inférieur au 

parcours maximal des électrons secondaires, l’équilibre électronique latéral n’est plus 

atteint au point de mesure (Allen et al, 1995) [40] et la fluence des électrons en ce point 

diminue (Figure1.24-b). Il peut y avoir une modification significative de la réponse du 

détecteur en fonction de la taille du champ dans des conditions de non-EEL. Le non-EEL 

conduit à la variation du spectre en énergie avec la taille du faisceau (Wu et al, 1993) 

[41].  

L’estimation de la dose déposée dans le milieu par les électrons secondaires peut être 

erronée (Wuerfel 2013) [42]. Des problèmes se posent pour la mesure de FOC, PDD, 

TMR et Profil de dose (Chen et al, 2009) [43]. Dans ce cas-là, le protocole IAEA 398 ne 

peut pas être utilisé pour déterminer la dose absolue.   

 

Figure1.24 : Schéma de l’équilibre électronique latéral en un point  

sur l’axe du faisceau de photons. a) Equilibre atteint lorsque rayon 

faisceau > rayon milieu. b)  Manque d’équilibre électronique latéral 

lorsque rayon faisceau < rayon milieu.  
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Si la composition ou la densité  du détecteur est significativement différente de celle de 

l’eau, le rapport des pouvoirs de ralentissement massiques ( 
𝑆

 𝜌
 ) 

𝑑é𝑡𝑒𝑐𝑡𝑒𝑢𝑟  

𝑒𝑎𝑢

varie en 

fonction de la taille du champ car le spectre en énergie des électrons varie (Sauer et al, 

2007) [44]. Cet effet peut conduire à une surestimation ou à une sous-estimation de la 

valeur du FOC selon le type de détecteur (Figure1.25).  

 

 
 

Figure1.25 : FOC mesuré avec quatre détecteurs afin d’étudier la 
réponse de chacun (Haryanto et al, 2002) [36].  

 

1.3.2.3-Variation du spectre en énergie 

Lorsque la taille de champ diminue, l’énergie moyenne des électrons secondaires au 

point de mesure  peut induire une modification du spectre en énergie de manière 

importante si la composition du détecteur est différente de celle de l’eau, du fait du 

durcissement du faisceau, de la fluence primaire ainsi que  de l’augmentation des 

photons diffusés en profondeur (Figure1.26). La surestimation de la dose dans les 

grands champs conduit à une sous-estimation du FOC pour les petits champs. Dans ce 

cas, il est donc important que le dosimètre soit le plus proche de l’équivalence-eau, avec 

un rapport des pouvoirs de ralentissement massiques qui ne varient pas avec l’énergie 

des particules (Heydarian et al, 1996) [45]. 
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Figure1.26 : Variation de l’énergie des photons en fonction de la taille du 
champ pour des faisceaux de 6 et 10MV. Spectres en énergie des photons pour 
des ouvertures de champs carrés de 6 mm et de 98 mm de côté définis par un 
miniMLC BrainLAB (mâchoires à 98 mm), à 100 cm de la source (Ding et al, 
2006) [46].  

 
 

 

Les chambres d’ionisation ont un volume trop important pour les plus petits champs et 

leur cavité perturbe la fluence des électrons. Les détecteurs solides qui ont des 

dimensions très petites ne sont pas nécessairement tissu-équivalents et peuvent donc 

avoir une sensibilité qui varie avec l’énergie et avec la taille du champ. Il n’y a donc pas 

de consensus quant au meilleur détecteur à utiliser pour la mesure de FOC dans les 

mini-faisceaux. 

 
 
1.3.3-Formalisme IAEA 

L’accident survenu en 2007 à l’hôpital de Rangueil du CHU de Toulouse (Haute-

Garonne) a conduit à la surexposition de 145 patients traités par mini-faisceaux. Il a 

pointé le problème d’étalonnage des appareils de radiothérapie sur des champs de petite 

taille. {Aujourd’hui, il n’existe pas au sens strict de protocole de référence, ni de 

recommandations nationales ou internationales pour la mesure de ces conditions}, 

regrette le Dr Albert Lisbona.  
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L’autorité de sureté nucléaire (ASN) et l’agence française de sécurité sanitaire des 

produits de santé ont conjointement saisi l’IRSN pour établir, avec des experts de la 

société française de physique médicale et de la société française de radiothérapie 

oncologique, un protocole national d’étalonnage des très petits faisceaux utilisés en 

radiothérapie stéréotaxique [47]. Les recherches et les réflexions du groupe de travail 

{GT mini-faisceaux} mis en place par l’IRSN sont présentées dans le rapport final (IRSN 

Report N°:1 2007 and  Derreumaux et al 2008) [48] [49].  

 

L'Agence internationale de l'énergie atomique (IAEA) en association avec l'Association 

américaine des physiciens en médecine (AAPM) a développé un nouveau protocole pour 

la dose absorbée dans les petits champs et dans des conditions non-équilibre 

électronique afin de combler le manque de données concernant la dosimétrie de 

référence dans ces situations complexes (Alfonso et al, 2008) [50]. 

 

Le nouveau formalisme introduit un champ de référence spécifique à la machine de 

stéréotaxie fmsr. Le champ de référence est le plus proche possible des champs de 

radiothérapie conventionnelle. Ce formalisme permet d’introduire un facteur de 

correction spécifique à la machine et au détecteur utilisé, qui dépend aussi de la taille de 

champ et de l’énergie du faisceau 𝑘𝑄𝑚𝑠𝑟 
,𝑄  

𝑓𝑚𝑠𝑟 
,𝑓𝑟𝑒𝑓

 (Figure1.27).  

Ainsi, pour le nouveau champ de référence fmsr, la dose absorbée dans l’eau   𝐷
𝑤,𝑄𝑚𝑠𝑟  

𝑓𝑚𝑠𝑟 , à 

la profondeur de référence dans l’eau et pour une qualité de faisceau Qmsr, est donnée en 

(Gy)  par la relation suivante : 

 

 

𝐷
𝑤 ,𝑄𝑚𝑠𝑟  

𝑓𝑚𝑠𝑟  =  𝑀
𝑄𝑚𝑠𝑟  

𝑓𝑚𝑠𝑟  . ND,w,Q0 . kQ,Q0 . 𝑘𝑄𝑚𝑠𝑟 
,𝑄  

𝑓𝑚𝑠𝑟 
,𝑓𝑟𝑒𝑓

       (1.32) 

 

Où Q est la qualité du faisceau de référence fref  de radiothérapie conventionnelle. 

𝑀
𝑄𝑚𝑠𝑟  

𝑓𝑚𝑠𝑟 correspond à la lecture du détecteur. Elle est mesurée dans le champ fmsr et 

corrigée de paramètres tels que la pression, la température, l’effet de recombinaison et 

l’effet de polarité. ND,w,Q0 et kQ,Q0  sont respectivement le coefficient d’étalonnage en 

(Gy.C−1) et le facteur de correction de qualité de faisceau définis dans les conditions de 

référence de la radiothérapie conventionnelle.  
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Figure1.27 : Nouveau formalisme des mini-faisceaux, introduit  par 
l’IAEA et l’AAPM (Alfonso et al, 2008) [50].  

 

Le facteur 𝑘𝑄𝑚𝑠𝑟 
,𝑄  

𝑓𝑚𝑠𝑟 
,𝑓𝑟𝑒𝑓

   prend en compte la différence de réponse de la chambre 

d’ionisation entre les champs fref  et  fmsr. Il est défini par la relation suivante : 

 

 

𝑘𝑄𝑚𝑠𝑟 
,𝑄  

𝑓𝑚𝑠𝑟 
,𝑓𝑟𝑒𝑓

   =  
𝐷

𝑤 ,𝑄𝑚𝑠𝑟 
 

𝑓𝑚𝑠𝑟 / 𝑀
𝑄𝑚𝑠𝑟 

 

𝑓𝑚𝑠𝑟  

𝐷
𝑤 ,𝑄 

 

𝑓𝑟𝑒𝑓/ 𝑀
𝑄 
 

𝑓𝑟𝑒𝑓
    (1.33) 

 

Plusieurs équipes ont réalisé des études pour la mise en œuvre  ce formalisme proposé 

et l’étalonnage des mini-faisceaux (Tanny et al, 2015) [51], (Papaconstadopoulos et al, 

2014) [52], (Bassinet et al, 2013) [53], (Cranmer-Sargison et al, 2012) [54], (Francescon 

et al, 2011) [55].  
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1.4-OBJECTIF DE THÈSE : 

La problématique dosimétrique liée aux mini-faisceaux se trouve principalement 

dans le détecteur qui mesure la dose et son non-équivalence à l’eau (Wuerfel 2013) [42]. 

Actuellement, il n’existe pas de système de détection idéale pour caractériser de manière 

précise les mini-faisceaux.  

La plus grande difficulté réside dans la détermination du facteur d’ouverture du 

collimateur FOC lorsqu’on se trouve en condition des mini-faisceaux.  

Le protocole IAEA 398 actuel utilisé pour calculer la dose absorbée dans un faisceau de 

10x10 cm², n’est plus valable en mini-faisceaux (Andreo et al, 2006) [56], TG-51 (Almond 

et al, 1999) [57].  

Le traitement par mini-faisceaux basé sur la délivrance d’une dose élevée comporte 

donc des risques liés au manque d’un système de mesure de dose. 

L’objectif principal de ce travail est la mesure et la modélisation des faisceaux de 

photons de petites dimensions en vue de la détermination de la dose absorbée en 

stéréotaxie (Radiochirurgie) et VMAT. L’originalité de ce travail par rapport aux 

nombreuses publications consiste à l’utilisation d‘un détecteur de référence (chambre 

d’ionisation) pour la mesure de la dose délivrée par les mini-faisceaux et avec très peu 

d’incertitude. Dans notre étude c’est la mesure qui nous sert pour développer le modèle 

de calcul de la dose à l’axe. Les autres travaux sont basés sur des modèles/algorithmes 

de calcul sans référence dosimétrique  guidés par la mesure. 

Pour étudier les mini-faisceaux nous avons divisé notre travail en trois étapes consistant 

en : 

1- L’évaluation et le choix des détecteurs utilisés pour la mesure de la dose de 

rayonnement dans les mini-faisceaux en étudiant la caractérisation et la réponse 

de chaque détecteur dédié à la mesure des données dosimétriques de base (FOC , 

PDD et profil ) pour les faisceaux de photons de petite taille. Cela a pour le but de 

sélectionner le(s) détecteur(s) qui représente(nt) moins de problématiques pour 

les mini-faisceaux. Nous avons mesuré et comparé le FOC, les profils et le 

rendement à l’aide de plusieurs types des détecteurs conçus pour la mesure dans 

les mini-faisceaux. 

http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/?term=Almond%20PR%5BAuthor%5D&cauthor=true&cauthor_uid=10505874
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2- L’étude de la réponse de la nouvelle version des films Gafchromic® EBT3 en mini-

faisceaux et l’évaluation du logiciel FilmQa  associant le film EBT3. Puisque cette 

version EBT3 est inerte à l’eau, nous avons développé un support spatial qui 

permet de fixer le film dans l’eau afin de comparer ce détecteur avec la chambre 

d’ionisation et la diode, dans les mêmes conditions de mesure en évitant les 

erreurs géométriques qui ont beaucoup d’influence en ce qui concerne les mini-

faisceaux.     

     

3- La mesure de la dose de fuite dans un point situé en dehors de champ en mini-

faisceaux (mesurable parce que nous n’avons pas la problématique de gradient 

de dose) pour étudier le comportement de la quantité de la dose diffusée qui 

arrive à une distance hors-axe où le détecteur ne soit pas perturbé ni soumit à 

fort gradients de la dose. Nous avons testé plusieurs points dans la fuite en vue de 

trouver la région la mieux adapté. Ensuite, nous avons élaboré une méthode qui 

nous permet d’estimer la dose absorbée en mini-faisceaux  de photons à l’axe à 

partir d’une simple mesure de la dose dans un point hors-axe par une relation 

mathématique qui corrèle ces deux mesures et sans aucun facteur de correction. 

Notre méthodologie peut être appliquée immédiatement sur les services de 

radiothérapie en utilisant les moyens techniques disponibles en routine.     
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CHAPITRE 2 

 

 

 

 

 

 

ÉVALUATION DES DOSIMÈTRES DÉDIÉS À LA MESURE 

DANS LES MINI-FAISCEAUX 
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2.1-INTRODUCTION : 
  

La détermination de la dose absorbée dans les faisceaux de petites dimensions 

est une mission très difficile suite aux problèmes dosimétriques liés en particulier au 

choix du détecteur le plus adapté aux mesures des données de base nécessaires au 

TPS comme : le débit de référence, les facteurs d'ouverture du collimateur FOC, les 

rendements en profondeur et les profils de dose.   

Le volume sensible de la chambre d'ionisation utilisée peut influencer de manière 

significative la mesure de la dose (Laub et al, 2003) [37]. Or, d’après la littérature 

internationale et les résultats de l’enquête nationale auprès des centres pratiquants de 

la radiothérapie stéréotaxique, les détecteurs actifs les plus utilisés à l’heure actuelle 

pour la caractérisation dosimétrique des mini-faisceaux sont des chambres d’ionisation 

de différents volumes, des diodes et un détecteur diamant. 

En France, le laboratoire primaire de métrologie (LNHB) utilise seulement le dosimètre 

(calorimètre en graphite) afin de mesurer exactement la dose absolue avec une grande 

précision dans les conditions d’utilisation clinique des mini-faisceaux de moins de 

3 𝑐𝑚 × 3 𝑐𝑚. La dimension minimale peut atteindre  en conservant un compromis entre 

la sensibilité et le volume du détecteur, est du champ de 2𝑐𝑚 × 2𝑐𝑚, et donc le 

calorimètre ne permet pas  d’être utilisé comme un dosimètre de référence primaire 

dans les mini-faisceaux de taille inférieure à cette limite, précisément pour ceux-ci 

moins de 1𝑐𝑚 ×1 𝑐𝑚 d’où l’incertitude sur la dose mesurée est la plus importante.   

En effet, le dosimètre de Fricke peut être considéré comme quasi primaire, mais le 

problème ce que le volume est trop grand pour les mini-faisceaux et il faut également un 

volume suffisant de l’ordre de celui de l’absorbeur  du calorimètre graphite pour avoir 

une lecture fiable. 

 

L’Afssaps et l’ASN recommandent  pour les mesures dosimétriques dans les mini-

faisceaux d’utiliser une chambre d’ionisation de volume sensible < 0,015 cm3 quand les 

faisceaux de taille (côté ou diamètre) supérieure à 10 mm ou supérieure ou égale à 

18mm, lorsque l’axe de la chambre est placé respectivement parallèlement ou 

perpendiculairement à l’axe du faisceau. Ils recommandent également d’utiliser une 

diode conçue pour les irradiations en conditions stéréotaxique de type SFD IBA par 
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exemple ou un film radiochromique pour la mesure des profils des champs moins de 3 

cm. Par ailleurs, la modélisation par simulation de Monte Carlo est utilisée pour 

comparer les résultats avec des mesures, et non comme référence [58]. 

 

Les recommandations des constructeurs sur le matériel à utiliser pour effectuer la 

recette des appareils de la radiothérapie stéréotaxique, sont ceux du constructeurs 

BrainLAB. 

BrainLAB recommande pour les mesures des FOC avec un accélérateur muni d’un 

miniMLC, une chambre d’ionisation de type PinPoint dont le volume de la cavité est 

inférieur ou égal à 0.03 cm3 qui peut convenir pour des petit champs allant jusqu’à 6 mm 

de côté. Cette recommandation n’est pas optimale parce que la littérature internationale 

montre en effet qu’une chambre de type PinPoint de 0.015 cm3 sous-estime la valeur du 

FOC pour des faisceaux définis moins de 2 𝑐𝑚 × 2 𝑐𝑚 (Vatnitsky et al, 1999) [59] 

(Martens et al, 2000) [60].  

Concernant les mesures des rendements en profondeur PDD, une diode ou un détecteur 

diamant sont satisfaisants, sans toutefois donner plus de précision quant au type de 

diode à utiliser  par rapport à la taille du volume sensible. Par ailleurs, la variation 

importante de la réponse du diamant en fonction du débit de dose pose la question de 

l’adaptation de ce type de détecteur à la mesure de courbes où le gradient de dose ou de 

débit de dose est élevé (Karsch et al, 2012) [61], même s’il a été montré que la mesure 

du rendement en profondeur avec un diamant pouvait être très proche de celle obtenue 

avec une diode ou une simulation de Monte Carlo (Rustgi et al, 1995) [62], (Rodriguez et 

al, 2007) [63],  (Fogliata et al, 2011) [64], (Scott et al, 2012) [65]. 

 

Une diode de modèle PTW 60008 est un détecteur de diamètre du volume sensible = 1 

mm conçu pour des mesures dans des mini-faisceaux et est a priori adapté à la mesure 

de de FOC, de rendements  et de profils. Cependant, il a été montré que les mesures de 

FOC avec ce détecteur présentent un écart de plus de 5% par rapport à des estimations 

théoriques dans le cas des très petits champs 10 mm (Cranmer-Sargison et al, 2011) 

[66].   

L’IRSN a proposé un protocole pour la détermination des trois données dosimétriques 
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dans les faisceaux de photons de petites dimensions, ce protocole est basé sur 

l’utilisation des deux dosimètres passifs micro-LiF et films radiochromiques EBT2 

(Rapport IRSN n°2013-010) [67].  Cependant l’utilisation du protocole proposé pour 

l’étalonnage de faisceaux de photons de petites dimensions est assez difficile à mettre en 

œuvre en routine dans les centres de radiothérapie.    

De façon générale, les recommandations ne sont pas suffisamment précises ou 

complètes. Elles sont même parfois critiquables et ne doivent donc pas être appliquées 

sans un examen critique de la part du physicien. De plus, concernant le choix des 

détecteurs appropriés aux différents types de mesures relatives, la littérature 

internationale atteste qu’il n’y a pas aujourd’hui de consensus quant au meilleur 

détecteur à utiliser (Das et al, 2008) [39], en particulier pour la mesure des FOC, 

l’incertitude sur la mesure est supérieure à 5% pour les plus petits champs supérieurs à  

10 mm. La dispersion des valeurs de FOC mesurées avec différents détecteurs est de 

l’ordre de 30%  pour des champs de 10 mm en utilisant les détecteurs habituellement 

(chambre d’ionisation de petit volume, diode, diamant). Cette dispersion est due, d’une 

part aux réponses relatives à la composition des différents types de détecteurs, d’autre 

part aux incertitudes de positionnement et de centrage des détecteurs. 

Ce chapitre a consisté à tester plusieurs détecteurs  actifs, disponibles dans le service de 

la radiothérapie à l’institut Curie pour la mesure de FOC et des profils en utilisant des 

faisceaux de photons de très petites dimensions dans l’objectif d’étudier le 

comportement de ces différents détecteurs  pour réaliser de telles mesures concernant 

la recette des machines qui étaient en cours d’installation et proposer le détecteur qui 

peut être utilisé pour mesurer de FOC de référence.      
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2.2-MATÉRIELS ET MÉTHODES : 
 
2.2.1-Accélérateurs  

Les mesures des données dosimétriques ont été réalisées pendant les recettes de 

deux accélérateurs linéaires (Novalis TxTM et TrueBeam) de la société Varian® Medical 

System, Etats-Unis. 

Le Novalis TxTM  (Figure2.1-a) produit des photons de 6MV, 15MV et 6MV en mode SRS 

avec un débit de dose 1000 UM/min en photons et des énergies allant de 4 MeV à 22 

MeV en électrons. Il s’agit d’un appareil de radiothérapie stéréotaxique, le Novalis TxTM 

est équipé d’un collimateur multilames composé de 120 lames HD où 32 mini-lames ont 

une épaisseur de 2.5 mm pour mieux se conformer à la forme de la tumeurs toute en 

assurant simultanément la réduction de la dose administrée aux tissus sains et les autres 

mini-lames sont de 5 mm. Grâce à son imagerie 3D, des informations pour un 

positionnement extrêmement précis de la zone tumorale nous permettant de délivrer de 

très hautes doses pour les traitements hypo-fractionnés. 

 

 
 

Figure 2.1 : à gauche le système Novalis TxTM et à droite celui de TrueBeam 
STx de type Varian. 

 

Le système  TrueBeam (Figure2.1-b) délivre des énergies de 6 MV, 10MV et 15 MV en 

photons ainsi que 6MV et 10MV en mode FFF sans filtre égalisateur, il produit également 

des énergies de 6MeV à 22 MeV en électrons. Le TrueBeam dispose d’un collimateur 

multilame avec 120 mini-lames où 32 mini-lames ont une épaisseur de 5 mm et les 
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autres de 10mm. Une des nouveautés de ce nouvel accélérateur de particules réside 

aussi dans la possibilité de délivrer des débits atteignant 1400 UM/min en 6MV FFF et 

2400 UM/min en 10MV FFF au lieu de 400 à 600 UM/min pour un accélérateur 

conventionnel. 

Les deux machines sont différentes du point de vue des multilames MLC ainsi que des 

indices de qualité IQ des énergies de photons disponibles. La détermination de la forme 

et la taille de faisceau est obtenue par le collimateur primaire et secondaire intégrés à la 

machine, Les mâchoires permettent de sélectionner un champ rectangulaire ou carre en 

jouant sur les directions X et Y alors que le MLC est parké c’est-à-dire dans la 

configuration de champ de taille maximale 40×40 cm2. Les deux accélérateurs sont 

équipes d’un imageur portal comportant un détecteur au silicium amorphe Varian. Le 

rayonnement choisi dans cette étude est le faisceau des photons d’énergie 6 MV 

accompagne d’un débit de dose de 400 UM/min. 

 

2.2.2-Détecteurs et outils   

Le choix du détecteur nécessite un soin particulier en termes de résolution 

spatiale, d’équivalence-eau des matériaux, de réponse en énergie, de débit de dose, et de 

linéarité de réponse .... Nous avons utilisé dans cette étude quatre chambres d’ionisation 

(PinPoint2D PTW 31014, PinPoint3D PTW 31016,  0.125 PTW 31010 et A16 Exradin), 

ainsi que trois diodes (SFD IBA, PFD IBA et diode E PTW 60017) de différentes 

caractéristiques recommandées pour les mesures des données dosimétriques dans les 

mini-faisceaux. Les caractéristiques géométriques et physiques de ces détecteurs sont 

détaillées dans le Tableau 2.1. Les détecteurs étaient fixés sur des supports particuliers 

dans la cuve à eau Blue Phantom d’IBA pour effectuer des mesures dans l’eau.  

Les deux chambres d’ionisations PinPoint PTW 31014 et PTW 31016 sont différentes de 

point vue géométrique, elles ont été spécialement conçues pour les mesures des profils 

des mini-faisceaux à partir de champ 2×2 cm² dans un fantôme d’eau motorisé et 

peuvent être utilisées dans l’air et dans le fantôme de plaques de polystyrène. De plus, 

ces chambres d’ionisations peuvent mesurer avec haute résolution spatiale dans toutes 

les directions.        
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Tableau 2.1 : Sommaire des détecteurs actifs utilisés en mini-faisceaux et leurs caractéristiques. 
 

Modèle Référence Type de 
détecteur 

Matériau 
 

Densité 
(g/cm3) 

Diamètre 
(mm) 

 

Volume 
(cm3) 

 

PinPoint 2D 

PinPoint 3D 

0.125 

A16 

SFD 

PFD 

E 

 

PTW 31014 

PTW 31016 

PTW 31010 

Exradin 

IBA 

IBA 

PTW 60017 

 

Chambre 

Chambre 

Chambre 

Chambre 

Diode 

Diode 

Diode 

 

 

Air 

Air 

Air 

Air 

Silicium 

silicium 

silicium 

 

0.001 

0.001 

0.001 

0.001 

2.33 

2.33 

2.33 

 

2 

2.9 

5.5 

2.4 

0.6 

2 

1 

 

0.015 

0.016 

0.125 

0.007 

17×10-5 

29×10-5 

3×10-5 

 

 

Quant à la chambre A16 Exradin ou micro-chambre était principalement conçue pour 

l’application l’IMRT et la radiochirurgie stéréotaxique des faisceaux d’énergie la plus 

élevée. La chambre A16 Exradin est capable de mesurer des tailles de champs 

extrêmement petites de 3.4 mm × 3.4 mm avec une résolution spatiale supérieure à celle 

de la PinPoint [68].  

Les diodes SFD IBA et E PTW 60017 sont des diodes non blindées, contrairement à la 

diode PFD IBA qui contient des éléments métalliques dans le capuchon enveloppant le 

volume actif afin de stopper des photons de diffusion par le milieu. La diode E permet 

précisément de mesurer des profils des mini-faisceaux surtout dans la région de 

pénombre grâce à son excellente résolution spatiale. Cette diode E est recommandée 

pour les mesures dans les fantômes d’eau et solide pour tous les champs des électrons et 

des photons jusqu’à 10 × 10 cm² [69].  

 

Les détecteurs ont été connectés à un électromètre PTW UNIDOSwebline qui permet de 

mesurer la charge collectée lors de l’irradiation. Une tension de +400V  a été appliquée 

aux chambres d’ionisation pour les mesures  des rapports d’ouverture du collimateur 

alors qu’aucune tension n’est appliquée aux diodes. Les mesures ont été effectuées dans 

une cuve à eau Phantom Blue motorisée de dimensions 67 × 65 × 56 cm3, reliée à un 

logiciel OmniPro version 6.6 qui permet de traiter les données dosimétriques, modifier 

les paramètres des positions et déterminer le point de départ des mesures (Figure2.2).  
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Les mesures ont également été effectuées dans un fantôme RW3 de PTW solide est 

constitué de plaques de polystyrène de densité 1.045 équivalente à l’eau et de 30 cm × 30 

cm de dimension permettant de réaliser des épaisseurs de 0.1cm à 40 cm. 

    

 
 
Figure 2.2 : Plateforme de l’OmniPro-Accept, est le logiciel de gestion de 
données dosimétriques relié au contrôleur de la cuve à eau. 

 
 

2.2.3-Installation expérimentale   

Nous avons réalisé des mesures de rendement en profondeur, des profils et des 

FOCs dans l’eau, avec des chambres d’ionisation et des diodes en choisissant le faisceau 

de photons de 6 MV pour une série de petits champs carrés définis à la fois par le 

collimateur primaire seul et par le collimateur + MLC de 0.5 × 0.5 cm², 1× 1 cm², 2× 2 

cm² et 3× 3cm², ainsi que pour les tailles de champs de 4× 4 cm² jusqu’à la taille de 

champ standard 10× 10cm². D’après les recommandations de BrainLAB concernant les 

paramètres de base pour l’algorithme de calcul de dose TPS IPLAN, dédié au plan 

dosimétrique en stéréotaxie, les mâchoires ont été mises un peu plus grandes que les 

MLCs en cas des mini-faisceaux  de 0.5×0.5 à 4×4cm² dans le but d’éviter l’influence du 
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collimateur primaire sur le FOC. L’ensemble de mesures réalisé avec les différents 

détecteurs a été précédé par le centrage du détecteur à l’aide de deux profils 

dosimétrique inplane et crossplane. Afin de réaliser des mesures des PDDs ou des 

profils, chaque détecteur a été décalé vers le point effectif de mesure selon le protocole 

IAEA dans les faisceaux de photons de haute énergie (Figure2.3) et donc pour des 

chambres d’ionisations le décalage à la surface de l’eau  a été fait vers le bas. Ce décalage 

a été calculé pour une chambre cylindrique  par la relation suivante : 

 
dr = − 0.6 × r    [mm]     (2.1) 

 
dr est le décalage effectué à la surface de l’eau. 
r est le rayon intérieur de la chambre d’ionisation en [mm]. 
 
 
Le décalage des diodes a été fait vers le haut à la surface de l’eau parce que le point 

effectif des diodes se trouve en bas du volume sensible à l’inverse de la chambre 

cylindrique (Looe et al, 2011) [70], le point effectif de la diode est déterminé et 

communiqué dans sa fiche par le constructeur.     

Le Tableau 2.2 exprime les valeurs du  décalage à la surface de l’eau calculées pour les 

détecteurs utilisés dans ce travail concernant les faisceaux de photons de haute énergie. 

 
 

 
Figure 2.3 : Offset de la chambre d’ionisation et la diode vers le point effectif 
de la mesure selon le protocole  IAEA.  

 

Par rapport la mesure des FOCs, les détecteurs ont été placés à 10cm et 5cm de 

profondeur pour la DSP de 90cm et 95cm respectivement, le débit de dose choisi a été 
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400 UM/min et nous avons délivré 200 UM, ce qui correspond, dans les conditions de 

référence, à 200 cGy délivré à la profondeur du maximum de dose de l’énergie 6 MV. 

 
Tableau 2.2 : Valeurs du  point offset qui a été prise en compte pour des chambres d’ionisations 
et diodes blindées ou non pour les photons de 6MV. 
 

 PinPoint3D 2D A16 0.125 Diode E 
 

PFD SFD 

Décalage à 

la surface 

[mm] 

 

0.87 

 

 

0.6 

 

 

0.72 

 

 

1.65 

 

 

0.77 

 

 

0.89 

 

 

0.66 

 

Nous avons comparé différents données dosimétriques mesurées par des chambres 

d’ionisation et des diodes  afin d’optimiser  la réponse des meilleurs détecteurs à suivre 

dans l’étude des mini-faisceaux.  

 
 
 
2.3-RÉSULTATS ET DISCUSSION : 
 
2.3.1-Mesure du facteur d’ouverture de collimateur FOC 

La Figure2.4 représente la mesure des FOCs effectuée sur le Novalis Tx pour les 

tailles de champ de 0.5×0.5 cm² à 10×10 cm² définis par les mâchoires seules à l’énergie 

6 MV pour les quatre chambres d’ionisation et trois diodes, les dosimètres étaient placés 

à 100 cm de la source du faisceau pour une DSP = 90 cm et 10 cm en profondeur. La 

mesure a été répétée trois fois pour chaque détecteur dans les mêmes conditions. En 

normalisant au champ de référence 10×10 cm², un bon accord est trouvé entre les 

chambres d’ionisation et la diode E PTW 60017 pour des tailles de champ supérieures ou 

égales à 2×2 cm² avec une différence inférieure à 0.6%. Le résultat est en accord avec la 

démonstration de (Sauer et al, 2007) [44]. Par contre, une dispersion importante est 

observée entre les FOCs pour les tailles de champ moins de 2×2 cm² dans la région des 

mini-faisceaux d’environ 13% pour le champ 1×1 cm² mesuré avec la PinPoint 3D PTW 

31016 par rapport à la diode PFD IBA et  jusqu’ à 30% pour le champ 0.5×0.5 cm² entre 

la chambre PinPoint 2D PTW 31014 et la diode E PTW 60017, ce résultat est conforme à 

ceux de (Alfonso et al, 2008) [50] et (Benmakhlouf et al, et 2014) [71].  
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Figure 2.4 : Mesure du FOC (dans la cuve à eau MP3) en fonction de la taille de champ définie 

par le collimateur seul pour des photons de 6MV sur le Novalis Tx pour 4 chambres 

d’ionisation et 3 diodes  de différents volumes. 

 

2.3.1.1-Comportement des diodes 

Les valeurs des FOCs mesurées avec les deux diodes non blindées E PTW 60017 et SFD 

IBA, sont à peu près proches en pourcentage avec une différence inférieure à 2% 

(Figure2.4). Par ailleurs, une instabilité importante a également été observée entre 

chaque mesure par la diode SFD IBA avec une augmentation résiduelle d’environ 10% 

par rapport à la réponse initiale due à l’effet de rémanence ce qu’il rend son utilisation 

contraignante et délicate. C’est pourquoi,  on voit une sous-réponse puis une sur-

réponse de SFD IBA lorsque la taille du champ diminue (Tableau 2.3), cela conduit à la 

variation de la réponse en énergie. (Tyler et al, 2013) [72] concluent dans leur étude 

comparative que la mesure de la diode stéréotaxique SFD IBA demande des facteurs de 

correction à cause de l'effet de rémanence. 
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Tableau 2.3 : Valeurs des FOCs mesurées avec différentes chambres d’ionisations et diodes 

blindées ou non pour des photons de 6MV sur le Novalis Tx pour la taille du champ défini par le 

collimateur primaire et les écarts en % des différents détecteurs par rapport à la diode E PTW 

60017.  

Champ 
[cm ×cm] 

0.125 PinPoint
2D 

PinPoint
3D 

A16 Diode E 
 

SFD PFD 

 

0.53×0.49 

1.03×0.95 

2.02×1.94 

3×3 

4×4 

5×5 

6×6 

8×8 

10×10 

Écart  en % 

 

0.53×0.49 

1.03×0.95 

2.02×1.94 

3×2.93 

4×4 

5×5 

6×6 

8×8 

10×10 

 

 

0.239 

0.608 

0.781 

0.827 

0.862 

0.891 

0.919 

0.964 

1 

0.125 &  

Diode E 

-50.4% 

-13.4% 

+0.6% 

+1.5% 

+1.4% 

+1% 

+1% 

+0.4% 

- 

 

 

0.372 

0.649 

0.779 

0.827 

0.860 

0.890 

0.917 

0.963 

1 

Pin2D & 

DiodeE 

-29.6% 

-6.3% 

+0.4% 

+1.5% 

+1.2% 

+0.9% 

+0.8% 

+0.3% 

- 

 

0.387 

0.643 

0.781 

0.828 

0.860 

0.890 

0.918 

0.964 

1 

Pin3D &  

DiodeE 

-24.5% 

-7.3% 

+0.6% 

+1.6% 

+1.2% 

+0.9% 

+0.8% 

+0.4% 

- 

 

0.413 

0.662 

0.776 

0.818 

0.852 

0.883 

0.911 

0.958 

1 

A16 & 

Diode E 

-16.7% 

-4.2% 

+0.08% 

+0.4% 

+0.2% 

+0.1% 

+0.1% 

-0.2% 

- 

 

0.482 

0.690 

0.776 

0.815 

0.850 

0.882 

0.910 

0.960 

1 

- 

 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

 

 

0.502 

0.673 

0.762 

0.803 

0.839 

0.872 

0.903 

0.956 

1 

SFD& 

Diode E 

4.1% 

-2.5% 

-1.8% 

-1.5% 

-1.3% 

-1.1% 

-0.8% 

-0.4% 

- 

 

0.484 

0.727 

0.802 

0.838 

0.870 

0.898 

0.924 

0.967 

1 

PFD& 

DiodeE 

+0.4% 

+5.4% 

+3.4% 

+2.8% 

+2.4% 

+1.8% 

+1.5% 

+0.7% 

- 

 

 
 
Les valeurs de FOC obtenues avec la diode PFD IBA blindée sont supérieures de 

plusieurs pourcents 3.5 %, 4.2 % et 6 % pour les champs 3×3 cm², 2×2 cm² et 1×1 cm² 

respectivement par rapport  à celles obtenues avec les diodes non blindées. (Francescon 

et al, et 2012) [73] ont déjà montré la même observation dans leur étude sur les diodes. 

En effet, la sur-réponse de PFD IBA est engendrée par les électrons secondaires 

rétrodiffusés par le blindage métallique qui peut être inutile dans ce type de faisceau 
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(Scott et al, 2008) [38]. La différence de réponse entre les diodes blindées ou non 

blindées peut être aussi expliquée par le rayonnement diffusé dans les grands champs. 

(Sauer et al, 2007) [44] ont proposé une méthode analytique permettant de corriger la 

réponse des diodes blindées. Cette dispersion des valeurs des FOCs est également 

observée pour des photons de 15 MV dans les mêmes conditions de la mesure 

(Figure2.5). La diode E PTW 60017 présente des valeurs du FOC les plus fiables par 

rapport aux autres dosimètres testés dans cette étude à l’exception du champ de 0.5×0.5 

cm² qui présente une différence supérieure de quelques pourcents de 2 à 5% due à 

l’augmentation du rayonnement diffusé avec la profondeur qui conduit  à surestimer le 

FOC (Bassinet et al, et 2013) (Underwood al, et 2015) [50] [74]. 

 

 
Figure 2.5 : Mesure du FOC en fonction de la taille de champ définie par le collimateur seul 
pour des photons de 15 MV sur le Novalis Tx avec la chambre d’ionisation PinPoint 3D PTW 
31016, les diodes E PTW 60017 et PFD IBA. 
 

 

2.3.1.2-Comportement des chambres d’ionisation 

En ce qui concerne les valeurs des FOCs mesurées par des chambres d’ionisation, leurs 

volumes trop importants conduisent à une sous-estimation systématique du FOC pour le 

plus petit champ. Lorsque le volume sensible de la chambre diminue l’effet de volume se 
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réduit et donc les valeurs du FOC augmentent (Tableau 2.3). L’écart entre les valeurs du 

FOC mesuré avec la PinPoint 3D PTW 31016 d’environ 7.3%  pour le champ 1×1 cm² par 

rapport à la diode E PTW 60017, cette sous-estimation se réduit à 4.2%  pour le champ 

1×1 cm² avec la chambre d’ionisation A16 Exradin qui a un volume à moitié de celui de 

la PinPoint 3D PTW 31016 (Figure2.4). La chambre A16 Exradin a été suivie comme une 

référence dosimétrique dans les mini-faisceaux par le LNHB suite à l’évaluation des 

chambres d’ionisation Exradin par (Le Roy et al, 2011) [75].  

 

Nous avons également observé l’écart du FOC de 3.2% entre la PinPoint 3D PTW 31016 

placée parallèlement à l’axe du faisceau et sa position perpendiculaire pour le 

champ1×1 cm² (Figure2.6), cela veut dire que la position parallèle a diminué la 

différence entre la PinPoint 3D PTW 31016 et la Diode E PTW 60017 de 8% à 3.9 %. Le 

changement des valeurs du FOC entre les deux positions de la PinPoint 3D PTW 31016 

parallèle et perpendiculaire avait été expliqué par la réduction de l’effet de volume face 

au faisceau qui permet de minimiser le manque d’équilibre électronique latéral (Martens 

et al, 2000) [60], (Francescon et al, et 2014) [76] et (Godson et al, 2016) [77]. 

 

  
Figure 2.6 : Comparaison de la mesure du FOC à l’énergie 6MV pour la PinPoint 3D PTW 
31016 en position parallèle à la direction du faisceau incident et celle en position 
perpendiculaire.    
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2.3.1.3-Compromis entre les diodes  et les chambres d’ionisation 
La Figure2.7.b montre les FOCs intermédiaires entre la mesure des diodes et la chambre 

d’ionisation. En effet, la mesure de chaque diode pour des petits champs a été 

normalisée à la taille du champ 2×2 cm² puis  multiplié par le rapport de la mesure  de la 

chambre PinPoint 3D PTW 31016 pour le champ 2×2 cm² normalisé à la taille du champ 

référence 10×10cm², le FOC intermédiaire peut être trouvé selon l’équation suivante : 

 
 

FOCint  = 
𝐿𝑒𝑐𝑡𝑢𝑟𝑒 𝐶 ×𝐶 𝑐𝑚² 
𝐿𝑒𝑐𝑡𝑢𝑟𝑒 2 ×2 𝑐𝑚²     

𝐷𝑖𝑜𝑑𝑒  × 
𝐿𝑒𝑐𝑡𝑢𝑟𝑒 2×2 𝑐𝑚² 

   𝐿𝑒𝑐𝑡𝑢𝑟𝑒 10 ×10 𝑐𝑚²
 𝐶ℎ𝑎𝑚𝑏𝑟𝑒    (2.4) 

 
 
(Shepard et al, 2009) [78] a proposé d’utiliser le FOC intermédiaire (2.4) entre la diode 

et la chambre comme référence d’après leur étude concernant le contrôle  qualité en 

clinique pour la technologie stéréotaxique. (Kim et al, 2012) [79] ont également utilisé 

cette équation pendant leur mesure de mise en service sur Novalis Tx.    

 
 
 

 
Figure 2.7 : a) comparaison des FOCs de trois diodes normalisé à la taille de champ 
10×10cm², pour des photons de 6MV pour la DSP =90cm et Z=10cm. b) FOC 

intermédiaire entre des diodes et la chambre d’ionisation PinPoint 3D PTW 31016 en 
appliquant l’équation (2.4) dans les mêmes conditions.  

 
 

L’application de l’équation (2.4) nous a permis de réduire la différence de la mesure des 

FOCs pour le champ 1×1 cm²  d’un écart 5.3% jusqu’ à moins de 1% entre les diodes 
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(Figure2.7). Cette méthode a été appliquée au Novalis en vue de l’utilisation du système 

de planification IPLAN avec les recommandations de BrainLAB de mettre les mâchoires 

plus grandes que les MLCs pour les faisceaux de petite taille.  

 

2.3.1.4-Etude le Facteur de diffusion à différentes DSPs  

La Figure2.8 révèle le comportement du FOC mesuré à l’aide de la diode E PTW 60017 et 

les chambres d’ionisations A16 Exradin, PinPoint 3D PTW 31016 et 0.125 PTW 31010   

aux distances source-surface 130 cm et 90 cm et à la même profondeur dans l’eau 10 cm 

pour des tailles du champ  défini par les mâchoires et miniMLCs de 0.5×0.5 cm²  à 10×10 

cm², pour des photons de 6 MV sur le Novalis Tx. 

 

Figure 2.8 : Comparaison du FOC de la diode E PTW 60017 placée à l’isocentre (profondeur 
10 cm, DSP 90cm) avec des FOCs de la diode E, la PinPoint 3D PTW 31016, A16 Exradin et 
0.125 PTW 31010 placées à la profondeur 10cm, DSP 130cm, pour des photons de 6MV  sur 
le Novalis. 
 

 

Nous avons remarqué que l’écart  était inférieur  de 0.6% jusqu’au champ 1×1 cm² entre 

des FOCs mesurés par la diode E PTW 60017 placée à 140 cm et 100 cm de la source 
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(Tableau 2.4), ainsi un bon accord a été observé pour les chambres d’ionisations et la 

diode E PTW60017 placés à la distance 140 cm en comparaison avec la diode E PTW 

60017 à 100cm.  

 

Tableau 2.4 : Valeurs des FOCs mesurées avec les chambres  PinPoint 3D PTW 31016, A16 
Exradin et 0.125 PTW 31010  à la DSP = 130 cm et  valeurs de la diode E PTW 60017 non blindée, 
mesurées à la DSP = 130 cm et 90 cm, en profondeur 10 cm, pour des photons de 6MV sur le 
Novalis pour la taille du champ défini par les mâchoires et miniMLCs. 

Mâchoires 
[cm ×cm] 

MLC 
[cm ×cm] 

PinPoint3D 
140 cm  

A16 
140 cm 

0.125 
140cm 

Diode E 
140 cm 

 

Diode E 
100 cm 

Diff % Diode E 
140 vs 100 cm 

 

0.8×0.8 

1.2×1.2 

2.2×2.2 

3.2×3.2 

4.2×4.2 

6×6 

8×8 

10×10 

 

0.5×0.5 

1×1 

2×2 

3×3 

4×4 

6×6 

8×8 

10×10 

 

0.491 

0.697 

0.791 

0.829 

0.864 

0.919 

0.965 

1 

 

0.528 

0.702 

0.789 

0.822 

0.862 

0.920 

0.964 

1 

 

0.412 

0.690 

0.792 

0.831 

0.867 

0.920 

0.965 

1 

 

0.588 

0.710 

0.774 

0.813 

0.850 

0.909 

0.960 

1 

 

0.565 

0.706 

0.778 

0.816 

0.851 

0.908 

0.959 

1 

 

4.1% 

0.56% 

-0.5% 

-0.37% 

-0.06% 

-0.11% 

-0.10% 

- 

 

 

C’est-à-dire, quand nous avons augmenté la distance entre la source et le détecteur 

jusqu’ à 140cm, nous avons vu presque aucune différence entre les valeurs du FOC pour 

la diode E PTW 60017 placées à 100 cm et à 140 cm. Par contre, une augmentation des 

valeurs du FOC pour les chambres d’ionisation a été trouvée à 140 cm et donc une 

réduction importante de l’écart de 7.3% à 1.3% pour la taille de champ 1×1 cm², a été 

observée entre la PinPoint 3D PTW 31016 et la diode E PTW 60017, ainsi de 4.2% à 0.5% 

entre la A16 Exradin et la diode E PTW 60017 aux DSPs 90cm et 130cm respectivement 

(Tableau 2.3) et (Tableau 2.4). La baisse des écarts s’explique par la diminution d’effet 

du manque d’équilibre électronique latéral dans les mini-faisceaux raison pour laquelle 

il faut augmenter la taille du champ à environ 1,4 fois plus à 140cm que à 100cm dans le 

point de mesure. En particulier, à 140 cm on pourrait éviter l’effet des électrons de 

contamination sur le FOC et l’impact des photons diffusés qui viennent de la tête. 

La différence  entre les valeurs de FOC est acceptable dans les deux DSPs pour la diode E 

PTW 60017 à la limite du champ 1×1 cm². 
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2.3.2-Mesure profil de dose en mini-faisceaux 

Les profils de dose sont des courbes décrivant la variation de la dose en fonction de la 

distance à l’axe du faisceau, à différentes profondeurs et pour différentes tailles de 

champ. Le cône égalisateur permet d’obtenir la zone homogène du champ alors que la 

zone de pénombre correspond au changement rapide de profil due à la divergence du 

faisceau liée à la taille de la source, aux rayonnements transmis à travers les bords du 

collimateur et des photons diffusés. Les détecteurs habituellement recommandés pour 

ce type de faisceaux sont  une chambre d’ionisation de petit volume,  une diode adaptée 

ou des films. La Figure2.9 présente la comparaison des profils de dose dans l’eau 

mesurés à une profondeur de référence 10 cm dans l’eau et  une DSP = 90cm pour des 

taille de champ 0.5×0.5 cm², 1×1 cm² et 3×3 cm², avec la diode E PTW 60017 et des 

chambres d’ionisation pour des photons de 6MV.  
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Figure 2.9 : Profils de dose des champs 0.5×0.5 cm², 1×1 cm² et 3×3 cm² des photons de 6MV 
mesurés par la diode E PTW 60017 et des chambres d’ionisation  dans l’eau selon l’axe 
crossplane à une profondeur de 10cm et une distance source-surface de 90cm sur Novalis Tx. 
 

 

Les dosimètres ont été normalisés 100% de dose à la profondeur 10 cm pour  la taille de 

champ 10×10 cm², ensuite des profils des mini-faisceaux ont été scannés en utilisant la 

normalisation de 10×10 cm². 

 

Le profil de champ 3×3 cm² montre un bon accord entre la diode E PTW 60017 et des 

chambres d’ionisation de différents volumes dans la zone homogène et la pénombre. Par 

contre le profil du champ 1×1 cm² révèle un désaccord d’environ 5% entre la diode E et 

la PinPoint 3D PTW 31016, cet écart augmente à 7.1% avec la chambre 0.125 PTW 

31010, en effet, à cette taille de champ, le profil n’est plus homogène au centre et il est 

plus grand dans la région de pénombre et donc la chambre d’ionisation n’arrive pas à 

bien estimer la dose (Scott et al, 2008) [38], (Scott et al, 2009) [80]. La réduction de dose  

à l’axe de faisceau pour la PinPoint 3D PTW 31016, a été inférieure à environ 35 % par 

rapport à la diode E PTW 60017 dans le champ 0.5×0.5 cm² due à l’effet du volume de la 

chambre (Wuerfel 2013) [42]. Les profils de mini-faisceaux mesurés avec des chambres 

0.125 PTW 31010 ou 0.3cc  ayant une large surface de détection présentent des 

pénombres élargies à cause de la dose cumulée dans tout le volume de détection. (Crop 
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et al, 2009) [81] ont également comparé la mesure des profils obtenue avec des 

chambres d’ionisation et ont observé que  la zone de fort gradient est mal définie dans 

les mini-faisceaux. 

La diode E PTW 60017 présente la meilleure résolution spatiale pour les mesures des 

profils de dose en comparaison avec des chambres d’ionisations de petit volume, surtout 

dans la région de fort gradient de dose. (Underwood et al, 2015) [82]  ont  confirmé dans 

leur étude sur la diode E PTW 60017, un  bon accord de pénombre entre la simulation et 

la mesure des profils. Par contre, la diode E PTW 60017 révèle une surestimation à l’axe 

de faisceau due à la densité qui n’est pas équivalente à l’eau pour les tailles du champ 

entre 1×1 cm² et 0.5×0.5 cm², la diode est un bon choix pour la mesure de profil avec des 

écarts acceptable pour le champ 1×1 cm². 

 

2.3.3-Mesure rendement en profondeur PDD 

Le rendement en profondeur PDD représente la distribution de dose sur l’axe du 

faisceau pour une distance source-surface DSP déterminée et une taille de champ 

donnée. Le PDD est donc obtenu  par le déplacement du détecteur en profondeur dans 

l’eau. La Figure2.10 montre le résultat de la comparaison de mesure de rendement en 

profondeur PDD d’un faisceau de photons de 6MV  pour des tailles de champ 1×1 cm² et 

3×3 cm², acquis sur l’accélérateur TrueBeam avec différents types de chambres 

d’ionisation et la diode E PTW 60017  pour la distance source- surface DSP = 90cm. 

 

En effet, les rendements en profondeur PDD dépendent de la taille du champ, la qualité 

du faisceau et de la DSP. Nous n’avons observé aucune différence entre les rendements 

obtenus par différents types des détecteurs pour la taille du champ 3×3 cm², cependant, 

dans le champ 1×1 cm², les valeurs de PDDs obtenues avec des chambres d’ionisation 

ont été supérieures à celles mesurées par la diode E PTW 60017 (Figure2.10). (Stasi et al, 

2004) [83] ont trouvé un résultat similaire entre le diamant et la chambre d’ionisation. 

 

L’écart trouvé peut étre expliqué par la taille du volume senisble de détecteur induisant 

une sous-estimation de la dose à la profondeur du maximum pour les petits champs 

(Sarkar et al, 2015) [84]. De plus, la mesure de rendement en profondeur dans la 

profondeur du maximum peut être perturbée par la présence du gap d’air autour du 

volume sensible du détecteur. 
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Figure 2.10 : Comparaison de rendement en profondeur d’un faisceau de photons de 6MV  pour 
des tailles de champ 1×1 cm² et 3×3 cm² mesuré sur TrueBeam à l’aide de la diode E PTW 60017 
et de différentes chambres d’ionisation. 
 

 

Par ailleurs, des faisceaux de petite taille rendent la mesure du PDD sensible à la 

déviation du centrage de détecteurs lorsque le dosimètre se déplace en profondeur. Une 

déviation de 1mm entre le centre de la chambre et l’axe du faisceau conduit à une erreur 
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de mesure supérieure à 5% (Ding et al, 2006) [46]. La mesure du PDD peut être erronée 

avec une chambre d’ionisation qui présente un large volume sensible (Scott et al, 2008) 

[38]. La divergence des mini-faisceaux avec la profondeur peut influencer la réponse du 

détecteur (Heydarian et al, 1996) [45]. 

(Griessbach et al, 2005)[85] ont confirmé dans leur étude que la mesure de rendement 

en profondeur, avec la diode non  blindée peut être plus précise que la chambre 

d’ionisation surtout dans la région build-up. C’est pourquoi, BrainLAB recommande 

d’utiliser un détecteur de volume sensible de moins de 0.01 cm3 pour la mesure de PDD 

(Aspradakis et al, 2010) [86]. Il est également préférable de centrer le détecteur à l’aide 

des profils mesurés dans les directions inplane et crossplane.     

 

 

2.4-CONCLUSION : 

Les nouvelles techniques de la radiothérapie exigent une précision élevée sur les 

données dosimétriques de base (FOC, Profils et PDD…) nécessaires au TPS. Or, les 

problèmes dosimétriques liés aux mini-faisceaux entraînent une imprécision sur la 

mesure de ces données. Particulièrement, à cause du large volume sensible du détecteur 

et son non-équivalence à l’eau (Le Roy et al, 2011) [75], (Leybovich et al, 2003) [87]. 

Actuellement, aucun détecteur entièrement fiable ne permet de caractériser des mini-

faisceaux avec une haute précision. Parmi des détecteurs qui présentent la meilleure 

résolution spatiale pour la mesure de FOC ou les profils, sont les diodes non blindées 

(Griessbach et al, 2005) [85], (Eklund et al, 2010) [88].  

Nous avons étudié le comportement de plusieurs types de dosimètres (diodes et 

chambres de différents volumes) dédiés à la mesure des mini-faisceaux et nous avons 

trouvé que la diode E PTW 60017 non blindée présente un très petit volume sensible en 

forme de disque, elle révèle une meilleure stabilité et une très bonne résolution spatiale 

par rapport  aux autres détecteurs. Cette diode a été également étudiée par l’IRSN et par 

Le CEA. 

La diode E PTW 60017 semble également appropriée pour les mesures de rendement en 

profondeur. De plus, les profils de dose mesurés en mini-faisceaux avec la diode E PTW 
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60017 présentent des pénombres plus étroites que celles obtenues avec les chambres 

d’ionisation de petits volumes. 

En revanche, nous avons observé pour le plus petit champ une surestimation de dose 

mesurée à la profondeur de référence due à la densité de la diode E qui provoque 

l’augmentation des photons diffusés (Bassinet et al, 2013) [53], (Morin et al, 2013) [89].  

Pour finir, la diode E PTW 60017 est  considérée de dosimètres de référence pour la 

mesure de PDD et peut être utilisée pour la mesure dans les mini-faisceaux. Toutes nos 

mesures de FOC et PDD des mini-faisceaux ont été réalisées et validées au cours de la 

recette de deux machines avec cette diode.  
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CHAPITRE 3 

 

 

 

 

 

 

ÉTUDE DE LA REPONSE DE FILM GAFCHROMIC® EBT3 

DANS LES MINI-FAISCEAUX 
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3.1-INTRODUCTION : 
 
3.1.1-Histoire 

La radiothérapie conformationnelle 3D par la modulation d’intensité RCMI ou VMAT 

offre un avancement significatif par rapport la radiothérapie classique car elle permet de 

délivrer la dose prescrite à la tumeur de manière sélective, en minimisant les risques 

d’effets secondaires. L’avantage de la technique VMAT, permet une dégradation 

importante de la dose autour du PTV et d’éviter d’apporter des doses importantes en 

superficie. 

La mise en œuvre de ces techniques nécessite des contrôles de qualité rigoureux qui 

peuvent être réalisés avec des films. L'usage du film radiographique pour l'observation 

des rayonnements ionisants remonte à leur découverte par Röntgen à la fin du XIXème 

siècle. 

Les films sont des dosimètres passifs, ils consistent en l’utilisation de films recouverts 

d’émulsions qui ont des sensibilités sélectives pour les différents types des 

rayonnements ionisants. On mesure la noirceur globale du film qu’on compare à une 

échelle témoin. Ce dosimètre est donc à lecture différée et fonctionne comme un film 

photographique. Le film a également été évolué avec le temps par rapport la 

composition chimique. 

Le film argentique XV de Kodak était la première génération utilisée en clinique (Cheng 

et al, 1996) [90].  (Chetty et al, 2002) [91] ont montré que le film Kodak EDR présente un 

avantage significatif par rapport le film Kodak XV pour l’assurance de qualité AQ dans 

les hautes doses. Le traitement des films radiologiques nécessite une pièce sombre et 

pourrait être perturbé par la lumière de la pièce.         

 

3.1.2-Films Gafchromic®  

3.1.2.1-Généralités 

Pour des raisons pratiques, les films radiologiques  tendent à être remplacés par les 

films radiochromiques. Le film radiochromique est un nouveau type de film dans la 

dosimétrie de la radiothérapie (Butson et al, 1999) [92], qui a été mis au point, dans les 

années 1980. Il existe différents types de films radiochromiques (MD-55, HS, EBT…). 

Le plus communément utilisé est le Gafchromic® de la gamme EBT (External Beams 

Therapy) de couleur bleue, qui sont des produits de la société ISP (Internaltional 
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Speciality Products Group) [93]. Ils sont utilisés pour le contrôle qualité CQ de la dose en 

radiothérapie du fait de leur numéro atomique est quasi équivalent à l’eau (Butson et al, 

2010) [94]. 

La composition des films Gafchromic® repose principalement sur la superposition de 

différentes couches : une ou deux couches actives radiosensibles, une couche de support 

et deux couches transparentes externes de polyester pour la protection des substances 

liquidiennes et des dommages mécaniques. AAPM rapport 55 donne plus des détails sur 

l’évaluation des films Gafchromic® [95].  

 

La deuxième version EBT2 se distingue par une coloration jaune qui le rend dix fois 

moins sensible à la lumière de la pièce que le produit original EBT. Le film EBT2 a 

également été conçu pour avoir une réponse pratiquement indépendante en énergie. La 

dernière génération des films Gafchromic® est appelée EBT3, produit vers fin 2011 en 

vue de remplacer l’ancien film EBT2.  

 

Le film EBT3 inclut un gap supplémentaire entre le verre du scanner et la couche active 

du film qui permet ainsi de supprimer les artefacts d’anneaux de Newton et obtenir une 

meilleure homogénéité de réponse. De plus, l’EBT3 est résistant à l’eau et peut être 

immergé dans le fantôme d’eau.   

 

3.1.2.2-Principe de la dosimétrie par des Films Gafchromic®  

Quel que soit la génération, le film Gafchromic® possède la particularité de noircir suite 

à l’exposition au rayonnement ionisant. En effet, le film est composé d’un cristal de 

polyacétylène, plus particulièrement de molécules de diacétylène (Williams et al, 2011) 

[96]. Lors de la réaction, les cristaux de diacétylène sont dissous et dispersés au sein 

d'un liant. Par la suite, le liant est enduit par un substrat. La chaleur de l’exposition au 

rayonnement ionisant permet de polymériser le film en position 1-4 (Figure3.1), 

conduisant à une production de couleur des chaines du polymère et donc la position 1-4 

signifie que le premier atome de carbone et le quatrième portent la polymérisation qui 

est proportionnelle à la dose absorbée.      
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Figure 3.1 : Polymérisation sous l’exposition aux rayonnements ionisants 
(Williams et al, 2011) [96]. 

 

 

 

3.2- MATÉRIELS ET MÉTHODES : 
 

3.2.1-Film EBT3 

La génération EBT3 fait l’objet de notre étude dans les mini-faisceaux. Ils sont 

caractérisés par une haute résolution spatiale, une faible dépendance d’énergie et une 

quasi-équivalence à l’eau.  

Le film EBT3 a une taille de 20.3 cm × 25.4 cm en boîte de 25 feuilles, il se compose 

d’une couche sensible d’une épaisseur d’environ 28 µm, contenant le colorant jaune et 

deux couches symétriques de protection de polyester d’une épaisseur de 100 µm 

chacune (Figure3.2), qui éliminent les effets de l'orientation lors de la numérisation et 

l'irradiation des films, contrairement aux EBT2 (Sorriaux et al, 2012) [97].  

La couche qui contient le marqueur de couleur jaune sert à  améliorer le résultat de la 

lecture de ces films par un scanner RGB qui utilise trois canaux de couleur : rouge, verte 

et bleue (multicanaux dosimétriques) pour des corrections d’uniformité. Le logiciel 

utilisé pour l’exploitation de lecture des films avec le scanner est FilmQAProTM. 
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Le film EBT3 peut être irradié et scanné sur les deux côtés. De plus, il a quatre points de 

repère présentés sur les bords pour faciliter le centrage de film par rapport l’irradiation. 

Les couches de polyester sont rugueuses car elles sont constituées de particules de silice 

microscopiques. Cette composition implique l'élimination de la présence d'interférences 

optiques (Borca et al, 2013) [98].  

 

 

Figure 3.2: Configuration d’un film Gafchromic® EBT3. 
 
 

La couche active de couleur jaune absorbe la longueur d’onde dans le rouge plus que 

celle dans le vert et le bleu (Butson et al, 2005) [99]. La gamme de dose donnée par le 

constructeur allant de 10mGy à 40 Gy. Plus la dose reçue est importante dans la couche 

active, plus la polymérisation des molécules est importante. La densité optique DO ou la 

transmittance correspond à l’absorbance optique par la couche active qui dépend de la 

quantité de la dose délivrée, elle peut s’exprimer selon l’équation suivante :  

 

DO = −log  
𝐼

𝐼0
     (3.1) 

 

I est intensité du faisceau transmise par le film  

I0 est intensité du faisceau reçue par le film 

 
 
3.2.2-Préparation et irradiation d’EBT3  

Le film de format 25.4cm ×20.3cm entier a été découpé en 4 morceaux à l’aide des 

ciseaux de longue lame, permettant d’éviter l’effet de courbure qui peut être induit par le 

massicot et peut endommager le film (Figure3.3). Nous avons utilisé des gants d’examen 
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pour éviter les traces de doigts sur le film et nous avons également utilisé un stylo 

indélébile pour mettre sur le film toutes les données nécessaires (taille de champ, 

nombre d’UM, énergie, repérage etc…). 

 

 

Figure 3.3 : a) Ciseaux de longue lame recommandés pour le découpage du 
film EBT3, b) Comparaison des morceaux  de film découpés par le massicot et 
les ciseaux. 

 

 

 Le film EBT3 a été centré et aligné par rapport à la machine pour la distance source-film 

de 100cm et 5 cm de profondeur puis il a été exposé au rayonnement ionisant de 

photons de 6MV dans un fantôme des plaques solides qui possèdent une densité 

équivalente à la densité du tissu. Les dimensions de chaque plaque sont de 30cm × 

30cm et d’une épaisseur 1 cm, permettant de former un fantôme de différente épaisseur. 

 

 Nous avons mis dix plaques aux dessous du film pour la rétrodiffusion. Puisque le film 

EBT3 est résistant à l’eau, nous avons conçu un support spécial qui permet de fixer le 

film dans l’eau (Figure3.4), évitant ainsi la problématique du type du matériau du 

fantôme utilisé. Cela nous a permis de réaliser les mesures dosimétriques dans les 

conditions « identiques » pour chaque détecteur. Ainsi pour chaque taille du champ nous 

avons effectué de manière consécutive les mesures dosimétriques en changeant le 

détecteur et sans modifier la taille du champ, ni le milieu de mesure, ni l’angle de bras, ni 

l’angle de collimateur… Ceci permet notamment de faciliter la comparaison des données 



 - 96 -    Talal ABDUL HADI 
 

dosimétriques dans les mini-faisceaux aux mêmes conditions des mesures par rapport 

aux autres détecteurs, en évitant surtout les erreurs géométriques de la machine  qui a 

une influence importante sur les champs de petites dimensions.             

 

 
 
Figure 3.4 : Fixation de film EBT3 dans l’eau à l’aide d’un support spécial. 

 
 

3.2.3-Numérisation EBT3 

Le constructeur recommande d’utiliser le scanner Epson Expression 10 000 XL 

permettant de réaliser des lectures (numérations) qui utilisent trois canaux de couleurs. 

Le scanner Epson a été allumé et préchauffé 10 min et puis une dizaine de numérisations 

ont été effectuées à blanc avant la numérisation des films afin d’assurer la stabilité de la 

lampe du scanner (Ferreira et al, 2009) [100]. 

La vitre du scanner a été nettoyée avec un tissu doux sans peluches humidifié avec un 

nettoyant pour vitre non-inflammable pour éviter la poussière et améliorer la qualité.  

Les films EBT3 ont été placés dans la zone la plus homogène possible au centre du 

scanner  en évitant des zones non homogènes (Figure3.5). L’homogénéité H peut être 

trouvée par l’équation suivante : 

 

H = 
𝑉𝑎𝑙𝑒𝑢𝑟 𝑚𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 𝑑𝑒𝑠 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠 𝑑𝑢 𝑅𝑂𝐼

𝑉𝑎𝑙𝑒𝑢𝑟 𝑚𝑎𝑥𝑖𝑚𝑎𝑙𝑒 𝑑𝑒𝑠 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠
   × 100 (3.2) 

 

D’où, ROI est la région d’intérêt. 
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Ensuite, chaque film a été numérisé une fois avant l’irradiation et trois fois après 

l’irradiation pour soustraire le bruit de fond en respectant la même orientation (portrait 

ou paysage) et le même endroit sur le scanner Epson 10 000 XL car la réponse du film 

est très sensible à l’orientation sur le scanner (Zeidan et al, 2006) [101]. Les images des 

films ont été enregistrées au format TTIF. 

 

 

 

 
Figure 3.5 : Placement de film EBT3 dans le scanner. 

 
 
Après l’irradiation, les films ont été laissés avec un temps de développement d’environ 

24h. (Martišíková et al, 2008) [102] ont préconisé un temps d'environ un jour suite à 

l'irradiation pour que le film soit bien développé. Ils ont conclu que le temps de la 

lecture peut être réduit en laissant le film à la température du réfrigérateur. Pourtant, 

(Sorriaux et al, 2012) [97] ont recommandé un temps de 48h avant de lire le film.  

 

Afin de réaliser la numérisation des films, le scanner a été réglé selon les paramétrages 

suivants (Figure3.6) : 

1- Mode    : Mode professionnel 

2- Type de document  : film 
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3- Type de film   : film positif couleur  

4- Type d’image  : 48-bits couleur  3 × 16 bits = 65536 valeurs par canal 

5- Résolution   : 75 dpi  Taille de pixel =0.35mm 

6- Configuration  : aucune correction de couleur  

 

 
Figure 3.6 : Paramétrage du logiciel de la numérisation. 

 

 

3.2.4-Étalonnage des films EBT3  

Une fois la numérisation faite, les images au format TIFF ont été analysées à l’aide du 

logiciel FilmQAProTM2015 [103].  

FilmQAPro est un logiciel qui analyse des films EBT3 irradiés. De plus, il permet de 

calculer la dose absorbée à partir de la densité optique DO grâce à une courbe 

d’étalonnage. FilmQAPro permet également d’assurer le contrôle qualité de la machine 

et du patient comme par exemple la RCMI ou le VMAT en comparant les données 

générées par le FilmQA avec les données du TPS.  
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Le logiciel contient trois colonnes (Figure3.7), une à gauche (Case Data Selector Panel) 

qui permet  d’ajouter des images de l’étalonnage et sélectionner le film irradié à 

comparer avec le plan du traitement. Au centre (Image Panel) qui sert à afficher l’image 

sélectionnée. Quant à la colonne droite (Film Evaluation Panel), elle permet d’analyser et 

caractériser des données de l’image saisie.  

 

 

 

Figure 3.7 : Écran du logiciel FilmQAProTM, contenant la méthode d’étalonnage 

multicanaux par (Film Calibration Ordinary).      

 

L’étalonnage est une étape indispensable et nécessaire pour utiliser les films dans la 

dosimétrie. Concernant la méthode multicanaux, chaque courbe d’étalonnage établie est 

propre à un nombre de lot entier des films EBT3. Pour réaliser cette courbe, on attribue 

la dose absorbée mesuré par une chambre d’ionisation dans les conditions de référence 

à une valeur de pixel sur les trois canaux de couleur (rouge, vert et bleu) (Crijns et al, 

2013) [104].  

 

Le logiciel FilmQAPro permet de créer trois courbes pour les trois canaux qui exprime la 

densité optique en fonction la dose mesurée. Le canal de couleur rouge offre une 

meilleure sensibilité, tandis que les deux autres canaux (vert et bleu) ont un rôle de 

correction (bruit de fond …). Nous avons deux options pour créer la courbe des 
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multicanaux : soit en utilisant FCO (Film Calibration Ordinary) en ajoutant une seule 

image numérisée, contenant différents morceaux des films correspondent à différentes 

doses de 0 à 4 Gy par exemple (Figure3.7), soit  le choix FCM (Film Calibration Mosaic), 

on charge des films un par un, permettant de séparer les anomalies indépendantes de la 

dose. 

 

La méthode de l’étalonnage croisé (Figure3.8), permet d’améliorer les résultats de 

lecture, ce qui revient à réajuster la courbe d’étalonnage à l’aide des régions de dose de 

référence sur l’image analysée (Lewis et al, 2013) [105].  

 

 
 

Figure 3.8 : Méthode de l’étalonnage croisé à l’aide d’un film de référence. 
 

 

(Micke et al, 2011)[106] ont décrit la densité optique DO des trois canaux et la valeur de 

dose absorbée D par la formule suivante : 

 

  DO =  − log {
𝑎+𝑏𝐷

𝑐+𝐷
}   (3.2) 

 

Avec, 

a, b, c  sont des paramètres d’étalonnage définis par le logiciel FilmQAPro.  
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et donc la dose absorbée D peut être obtenue à l’aide de la densité optique DO pour les 

trois canaux sous la forme :  

 

D  =  
𝑐 × 10−𝐷𝑂 − 𝑎

𝑏 −10−𝐷𝑂
  [cGy]  (3.3) 

  
 
Dans notre étude, nous avons choisi (Film Calibration Mosaic) pour effectuer la courbe 

d’étalonnage. 5 films ont été découpés en 20 morceaux pour la taille du champ 5 × 5 cm² 

défini par les mâchoires. Une plage des doses de 10.6 à 1501.3 cGy a été sélectionnée 

(Tableau 3.1). Les doses absorbées ont été mesurées à l’aide de la chambre d’ionisation 

de référence PTW 31013-002190 d’un volume 0.3 cm3. L’irradiation a été réalisée sur 

Novalis Tx dans des plaques de polystyrènes à la profondeur de 5 cm et la DSP =95 cm 

pour l’énergie 6 MV avec le débit de dose 400 UM/min.   

 

 

Tableau 3.1 : La dose absolue mesurée par la chambre PTW31013   et  le nombre d’UM 
envoyé aux films dans les plaques de polystyrène pour réaliser la courbe d’étalonnage. 
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À partir de l’outil (Film Calibration Mosaic), nous avons chargé par (Data N/A (empty)) 

12 films choisis de dose entre 0 cGy à 1506.5 cGy. La région d’intérêt ROI a été 

sélectionnée au centre de film  à l’aide de l’icône .  

 

En cliquant sur l’outil (Tool-Calibration tool), un tableau de la densité optique  a été 

affiché. Nous avons introduit les doses mesurées par la chambre de référence 

PTW31013 pour chaque film irradié. Puis à l’aide de l’icône , la courbe d’étalonnage a 

été générée et enregistré de (File  Save treatment case as) (Figure3.9).   

 

 

 
 

Figure 3.9 : Étapes de l’étalonnage multicanaux  à l’aide de l’outil (Film Calibration 

Mosaic). 
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3.3-RÉSULTAS ET DISCUSSION: 

3.3.1-Courbe d’étalonnage 

 La Figure3.10 présente la courbe d’étalonnage multicanaux générée par le logiciel 

FilmQAPro pour les films irradiés  à l’énergie 6MV et à la profondeur 5cm dans un 

fantôme de polystyrène pour la taille de champ 5x5 cm² défini par les mâchoires.  

 

On observe que la densité optique des trois canaux varie de manière exponentielle en 

fonction la dose qui correspond à l’équation (3.2). En effet, la méthode de multicanaux 

permet de séparer les anomalies indépendantes de la dose ainsi que de supprimer les 

perturbations dans les images numériques dues à l’inhomogénéité du film Gafchromic® 

et les artefacts par le scanner. Cette courbe d’étalonnage réduit également le bruit 

aléatoire dans les images de dose et offre la possibilité d’examiner l’accord entre les 

canaux de couleur (Micke et al, 2011) [106].  

 

 

 

Figure 3.10 : Courbe de l’étalonnage multicanaux  à l’aide de l’outil 

(Film Calibration Mosaic). 
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3.3.2-Évaluation du Scanner Epson 10 000 XL 

3.3.2.1-Temps de chauffe 

Le scanner Epson 10 000 XL a été allumé un temps de préchauffage de 10 min environ 

avant de démarrer la numérisation.  La Figure3.11 montre la densité optique OD en 

fonction du nombre de la numérisation. Nous avons observé que la densité optique  a été 

stabilisée après 7 numérisations  pour les trois canaux. Cela confirme qu’il faut effectuer 

quelques numérisations à vide pour chauffer la lampe du scanner. Le résultat est en 

accord avec l’étude de (Ferreira et al, 2009) [100].      

 

Figure 3.11 : Variation de la densité optique en fonction du nombre de numérisation 

effectuée après 10 min d’allumage le scanner Epson. 

 

 

3.3.2.2-Répétabilité et Reproductibilité   

Trois films ont été numérisés après un temps de 24h et 48h de l’irradiation 

respectivement pour les tailles du champ 1×1 cm ², 5×5 cm² et 10×10 cm² afin de tester 

la réponse du scanner.  

La différence des valeurs de la densité optique a été observée d’environ 0.4% maximum 

pour les trois canaux dans les deux temps de la numérisation (Figure3.12).  Cela veut 
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dire que les valeurs de la densité optique sont suffisamment stables 24h après 

l’irradiation et donc il suffit un temps de développement de 24h pour numériser les 

films irradiés.  

   

 

Figure 3.12 : Graphique de la reproductibilité du scanner pour les champs 1×1 cm ², 

5×5 cm² et 10×10 cm². 

 

 

3.3.3-Évaluation des films EBT3 

3.3.3.1-Orientation du film 

Cinq films irradiés ont été numérisés sur les deux faces de chacun afin de vérifier la 

réponse du film par rapport l’orientation opposée. La Figure3.13 révèle une différence 
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de 0.5% en densité optique par rapport à la face utilisée à numériser et à irradier, 

sachant que la couche sensible du film EBT3 est placée entre deux couches symétriques 

de protection de polyester d’une épaisseur de 100 µm.   

Les films EBT3 ne présentent pas de dépendance de la réponse au signal en fonction de 

la face numérisée par rapport à la face irradiée du film. (Borca et al, 2013)[98] ont 

montré que l'écart entre la numérisation de la face lue et irradiée était inférieur à 0.7%. 

Par contre l'orientation du film lors de la numérisation était beaucoup plus importante 

entre les deux positions paysage et portrait d’environ 8% et 10%.  

 

 

Figure 3.13 : Graphique de de la densité optique en fonction de la numérisation pour 

les faces opposées du film EBT3. 

 

 

3.3.3.2-Uniformité de la zone irradiée du film EBT3 

Nous avons étudié différentes ragions d’intérêt ROIs dans la zone irradiée (Figure3.14-a) 

pour les tailles du champ de 1×1 cm², 5×5 cm²et 10×10 cm². Les ROIs étaient 

délimitées grâce au quadrillage proposé par le logiciel FilmQAPro. Nous avons observé 

un écart de moins de 1% pour les valeurs de la densité optique de la ROI au centre de la 

zone irradiée par rapport  aux ROIs périphériques. Par contre cet écart était de 5% pour 

les films irradiés dans les mini-faisceaux (Figure3.14-b).  

Une ROI au centre de la zone irradiée a été sélectionné pour mesurer les données 

dosimétriques et comparer aux autres détecteurs.   
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Figure 3.14 : Graphique de l’uniformité au sein de la zone irradiée du film EBT3. 
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3.3.4-Données dosimétrique 

3.3.4.1-Mesure de la dose absolue dans les mini-faisceaux 

Dans les conditions de référence (DSP=90cm et profondeur 10cm), nous avons mesuré 

la dose absolue sur le TrueBeam à l’aide du film EBT3 dans une ROI au centre de 3×3 

pixel (taille du pixel 0.01mm) et à l’aide de la chambre de référence PTW 31013 de 

volume 0.3cc dans les plaques de polystyrène et dans l’eau pour des photons 6MV. Nous 

avons observé que la différence de dose était de 1.5% entre le film et la chambre dans le 

fantôme des plaques alors que cette différence a été réduite à moins de 0.3% dans le 

fantôme d’eau aux mêmes conditions de mesure (Tableau 3.2). L’écart peut être expliqué 

par le manque de l’homogénéité du fantôme de polystyrène due aux couches d’air entre 

les plaques et l’épaisseur du film. Nous avons également évalué la dose dans les mini-

faisceaux par l’EBT3. Le Tableau 3.3 montre un bon accord de dose calculée et mesurée  

avec une différence de moins de 1%.       

Tableau 3.2 : Comparaison de la dose absolue mesurée par la chambre 
PTW31013 et le film EBT3 dans les plaques de polystyrène  et dans l’eau. 

 

Fantôme                        Dose [Gy]  

 Nb d’UM  Film EBT3 PTW 
31013 

Diff % 

Plaques 

10×10 

Eau 

5×5 

10×10 

 

200 

 

280 

200 

 

1.586 

 

2.014 

1.619 

 

1.610 

 

2.018 

1.615 

 

1.51 

 

0.19 

0.24 

 

Tableau 3.3 : Comparaison de la dose délivrée et mesurée par le film EBT3 dans les 
mini-faisceaux pour de photons de 6MV. 

 

Champ 
[cm ×cm] 

Nb d’UM 
=2Gy 

Type de 
détecteur 

fantôme 
 

Dose 
attendue 

[Gy] 

Dose 
mesurée 

[Gy] 

Diff% 

 

1×1 

2×2 

3×3 

 

368 

317 

302 

 

Film EBT3 

Film EBT3 

Film EBT3 

 

eau 

eau 

eau 

 

2 

2 

2 

 

2.003 

2.004 

2.013 

 

0.15 

0.2 

0.65 
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3.3.4.2-Facteur d’ouverture de collimateur 

La Figure3.15 illustre la mesure des FOCs qui avait été faite dans l’eau sur le Novalis Tx 

pour les tailles de champ allant de 0.5×0.5 cm² à 10×10 cm² définis par les mâchoires et 

les multilames MLC (collimateur 3mm plus grand que MLC pour les mini-faisceaux) à 

l’énergie 6 MV afin d’évaluer le comportement du film EBT3 par rapport à la chambre 

d’ionisation de petit volume et à la diode E PTW 60017. Une dose de 200 UM a été 

envoyée aux détecteurs placés à la profondeur 5 cm et à la DSP = 95 cm. L’ensemble de 

mesures réalisées avec la chambre et la diode ont été précédées par l’alignement à l’axe 

de ces détecteurs par l’intermédiaire du logiciel Omnipro 6.6 qui pilote notre cuve à eau 

Blue Phantom. 

 

 

Figure 3.15 : Mesure de FOC dans la cuve à eau pour la PinPoint3D PTW 31016, la 

diode E PTW 60017 et le film EBT3 pour des photons de 6 MV sur le Novalis Tx.  
 

 

Tout d’abord, cette Figure3.15 confirme que les valeurs de FOC mesurées par  le film 

EBT3, la diode E PTW 600017 et la PinPoint 3D PTW 31016 sont en accord à moins de 

1% pour les tailles de champ supérieures à 2×2 cm². Cet écart observé est en bon accord 

avec le résultat de  (Bassinet et al, 2013) [53]. Ensuite comme cela a été vu dans le 
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chapitre 2, la diode surestime le FOC en mini-faisceaux, du fait de sa densité et des 

matériaux non équivalents-eau qui la construise (Griessbach et al, 2005) [85], (Pantelis 

et al, 2010) [107] et (Pantelis et al, 2012) [108].  La différence entre le FOC mesuré avec 

la diode E PTW 60017 et Le FOC obtenu avec le film EBT3 atteint en effet 6% pour le plus 

petit champ de 0.5×0.5 cm². Comme cela a été évoqué dans le chapitre 2, la chambre 

d’ionisation PinPoint 3D PTW 31016 sous-estime la valeur du FOC dans les mini-

faisceaux, notamment à cause de son volume de détection, le type de la paroi et la 

présence d’air dans la cavité de la chambre d’ionisation qui augmente le manque 

d’équilibre électronique latéral. Enfin, le film EBT3 permet de donner précisément des 

valeurs du FOC pour les champs inferieurs à 1×1 cm², notamment car sa réponse est 

indépendante de l’énergie, ainsi qu’il perturbe peu le milieu de mesure et il est peu ou 

prou équivalent à l’eau (Massillon et al, 2012) [109]. 

 

3.3.4.3-Profil de dose 

Nous avons également cherché à évaluer le film Gafchromic® EBT3 dans les mini-

faisceaux en mesurant  le profil de dose et en le comparant aux résultats obtenus avec 

les autres détecteurs. Les mesures ont été  réalisées dans un fantôme d’eau à l’aide de la 

diode E PTW 60017, la chambre d’ionisation PinPoint 3D PTW 31016 et le film EBT3 

dans les mêmes conditions d’irradiations à 10cm de profondeur et DSP=90cm sur le 

Novalis Tx pour le faisceau des photons de 6MV  en choisissant les tailles de champ 

0.5×0.5 cm², 0.8×0.8 cm², 1×1 cm² et 2×2 cm².  

Nous avons délivré 400 UM au film EBT3 avec un débit de dose 400UM/min. Un profil de 

dose absolue a été fait avec la moyenne de trois film irradiés alors que les profils de dose 

relative mesurés par la PinPoint 3D PTW 31016 et la diode E PTW 60017 ont été 

convertis en dose absolue en se référant aux mesures réalisés dans les  conditions de 

référence pour la taille de champ 10×10 cm².  

La Figure3.16 présente des profils de dose absolue [cGy] en fonction de la distance à 

l’axe du faisceau.  

Nous avons détecté un écart important entre le film EBT3 et la PinPoint 3D PTW 31016 

pour le plus petit champ 0.5×0.5 cm² à cause de l’effet de la taille du volume de la 

chambre qui influence la mesure du profil de dose et donne des pénombres élargies par 

rapport au film (Laub et al, 2003) [37], (Scott et al, 2008) [38]. Alors que pour le profil 

du champ 2×2 cm², les différences sont inférieures à 1% dans la région du plateau de 
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dose et inférieures à 2% en dehors.     

Le résultat justifie que la PinPoint 3D PTW 31016 présente un volume trop large pour la 

mesure des profils pour des tailles de champs inférieures à 3×3 cm². 

 

 

Figure 3.16 : Comparaison du profil de dose des champs 0.5×0.5 cm², 0.8×0.8 cm², 1×1 cm² et 

2×2 cm² de photons de 6MV dans l’eau selon l’axe médian crossplane à une profondeur de 10cm 

et DSP 90cm sur Novalis Tx. 
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La diode E PTW 60017 présente une excellente résolution spatiale du fait de son petit 

volume de détection (Di Venanzio et al, 2013) [110]. Or, nous avons observé une 

surestimation de 5% pour le plus petit champ par rapport au film EBT3 dû à l’effet 

photoélectrique à cause de son numéro atomique élevé. Ceci conduit à une 

surestimation de la dose absorbée dans le volume sensible de la diode par rapport à 

l’eau. 

Nous avons remarqué que la zone de fort gradient de dose est alors bien définie par le 

film EBT3 dans les mini-faisceaux. Les pénombres mesurées par le film sont plus 

étroites que les pénombres de la chambre d’ionisation de petit volume et la diode E PTW 

60017.  

Le film EBT3 bénéficie d’une excellente résolution spatiale et d’une détection planaire 

intégrale éliminant les problématiques de  perturbation de la taille de l’instrument de 

mesure par rapport au signal à mesurer. Cela permet de montrer de façon convaincante 

que le film EBT3, est une référence pour mesurer avec précisions des profils des mini-

faisceaux et la dose. 

 

3.3.4.4-Rendement en profondeur 

Afin de vérifier la mesure du rendement en profondeur PDD dans les mini-faisceaux et 

de vérifier la précision de la mesure obtenue avec  de la diode E PTW 60017, nous avons 

placé des films en 5 points de profondeur 0.5, profondeur du maximum, 5, 10 et 20 cm 

dans l’eau à l’aide du support montré en (Figure3.4).  

Le déplacement vertical de la diode E PTW 60017 dans la cuve à eau a été vérifié 

visuellement en utilisant le croisillon de l’appareil, et les réglages mécaniques de la cuve 

et ceux du chariot motorisé. La diode a été centrée à l’aide de deux profils inplane et 

crossplane afin de ne pas induire d’erreur systématique pendant le mouvement en 

profondeur. 

 

La Figure3.17 révèle le PDD d’un faisceau de photons 6MV mesuré à la DSP= 90cm avec 

la diode E PTW 60017 et les 5 points en profondeur avec le film EBT3 pour une taille de 

champ 1×1 cm² défini par les mâchoires sur le TrueBeam. Nous avons observé que la 

mesure du rendement en profondeur effectuée par le film est en bon accord avec celle 

réalisée par la diode E PTW 60017 avec un écart inférieur à ±1%. La diode peut donner 

des mesures précises de rendement en profondeur, malgré un numéro atomique et une 

densité élevés. (Griessbach et al, 2005)[85] le confirment avec la diode non blindée PTW 
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60012.  

La mesure du film peut également confirmer la fiabilité de la mesure de rendement en 

profondeur par la diode dans les petits champs. 

 

 

 

Figure 3.17 : Comparaison du rendement en profondeur pour le champ 1×1 cm² 

mesuré sur TrueBeam de 6MV à l’aide de la diode E PTW 60017 et Film EBT3. 

 

 

3.3.5-Évaluation EBT3 dans les  Contrôles Qualités en stéréotaxie 

Dans l’application clinique, la stéréotaxie nécessite de la conformité de la dose prescrite 

à la tumeur dans un fantôme de géométrie simple et de densité homogène. 

(McKerracher et al, 2002) [111] recommandent l’utilisation d’un détecteur de volume 

sensible des dimensions inférieures ou égales au tiers du diamètre du faisceau en 

stéréotaxie intracrânienne. 

Différents type de détecteurs permettent de contrôler la distribution de dose dans un 

plan : les films, les détecteurs des systèmes imagerie portale et les matrices de chambres 

d’ionisation ou de diodes.      
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Dans cette étude, nous avons utilisé un fantôme homogène cylindrique PTW-Octavius 

4D avec une matrice de chambres d’ionisation 1000 SRS d’une taille de champ maximum 

11×11cm² (Figure3.18). Les dimensions de chaque chambre 2.3×2.3×0.5 mm3. Ce fantôme 

permet de suivre la rotation du bras pour que la matrice soit toujours perpendiculaire à 

l’axe du faisceau grâce à un boîtier Bluetooth fixé sur le bras. On pourrait mettre un film 

dans l’Octavius 4D à la même profondeur et au même plan (coupe) de mesure de la 

matrice.    

 

 

Figure 3.18 : à gauche, la matrice 1000 SRS utilisée en contrôle qualité stéréotaxique 

et à droite, l’ensemble du système de l’Octavius 4D. 

 

Nous avons travaillé sur quelques dossiers des patients aux différentes  localisations en 

stéréotaxie intracrânienne. La dose a été calculée à l’aide du TPS IPLAN V5 BrainLAB. 

Nous avons contrôlé la dose calculée par IPLAN dans l’Octavius 4D avec la matrice1000 

SRS et le film EBT3 à la fois aux mêmes conditions des mesures. Puis, nous avons utilisé 

le logiciel VeriSoft et le logiciel FilmQA afin d’analyser les mesures  de deux détecteurs. 

La comparaison entre la distribution de dose  mesurée et celle calculée par IPLAN a été 

réalisée pour les critères de tolérance de dose de 2% et une distance 2mm du gamma 

index. 

 

Le Tableau 3.4 représente les valeurs des doses calculées par TPS IPLAN et mesurées à 

l’aide de la matrice 1000 SRS et le film EBT3 pour différentes localisations en stéréotaxie 

intracrânienne. Les pourcentages du gamma index sont donnés par les deux logiciels 

VeriSoft et FilmQA. Les tailles du champ équivalent de chaque localisation sont 

récupérées par deux profils inplane et crossplane dans le FilmQA à 50% de la dose 
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relative.  

 

Les paramètres utilisés dans les logiciels VeriSoft et FilmQA ont été  identiques lors de 

l’analyse des mesures afin de comparer exactement la même distribution de dose dans 

un plan. 

Les résultats du film EBT3 montrent donc une légèrement meilleure conformité aux 

mesures de la matrice 1000 SRS ainsi qu’aux calculs de TPS que nous attendions.    

 
 
 
Tableau 3.4 : Valeurs des doses calculées et mesurées avec les pourcentages du gamma index 
selon les critères de tolérance de dose de 2% et une distance 2mm. 

ID  
Patient 

Localisation 
à traiter  

Nombre 
de 

fraction  

Taille 
de 

champ  

Dose 
calculée 

IPLAN 
[Gy] 

Dose 
mesurée 
Octavius 

[Gy]  

Dose 
mesurée 

EBT3 
[Gy] 

ϒ %  
VeriSoft 

ϒ %  
FilmQA 

 

1607259

9386610 

9386610

9386610 

1405982 

1507137 

9886788 

1512191 

 

Neurinome G 

Occipital G 

Frontal D 

Cérébelleuse D 

Protubérance 

Occipital D 

Cérébelleuse D 

Frontal D 

 

3 

1 

1 

1 

3 

1 

1 

3 

 

1.4×2.1 

1.3×1.2 

1.3×1.2 

1.7×1.5 

1.8×2 

1.8×1.6 

2.1×2.1 

1.5×1.4 

 

5,320 

14,83 

13,112 

15,913 

5,542 

15,672 

15,514 

5,892 

 

5,337 

14,952 

13,269 

15,96 

5,601 

15,712 

15,563 

5,910 

 

5,332 

14,831 

13,133 

15,943 

5,547 

15,653 

15,546 

5,902 

 

96,3% 

98,1% 

97,3% 

96,1% 

96,9% 

98,2% 

97,3% 

97,1% 

 

97,6% 

98,4% 

97,6% 

98,4% 

99,6% 

98,6% 

97.96% 

98,8% 
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3.5-CONCLUSION: 

Le choix d’un détecteur adapté aux mesures dans les mini-faisceaux semble être une 

étape primordiale dans le but d’assurer la bonne délivrance de la dose et sa répartition 

au sein des milieux homogènes ou hétérogènes.  

La nouvelle version des films Gafchromic® EBT3 utilisée dans cette étude facilite la 

réalisation et la comparaison des mesures de données dosimétriques de base qui étaient 

auparavant difficiles à effectuer pour ce type de faisceaux. En particulier la mesure fiable 

du facteur d’ouverture du collimateur FOC et de la pénombre du profil de dose. 

Cependant, afin d’obtenir des mesures fiables par le film, il est essentiel de respecter la 

chaîne de mesure concernant le temps de chauffe, la stabilisation du scanner optique 

ainsi que l’orientation et emplacement identique de film avant et après irradiation, le 

sens de numérisation pour le scanner, la précaution de manipulation des films 

(utilisation de gants, propreté des lieux, pas de poussière) et la manière de couper les 

films (ciseaux aiguisés) etc. 

L’ensemble des mesures des données dosimétriques de base a été comparé avec celles 

faites avec les films EBT3 et les résultats confirment les données de la littérature. Le film 

Gafchromic® est le détecteur le plus fiable pour mesurer cet ensemble des données 

dosimétriques dans les mini-faisceaux, en particulier, la mesure du facteur d’ouverture 

du collimateur FOC. Le film Gafchromic® EBT3 a également permis de décrire avec une 

précision acceptable cliniquement la problématique de chaque détecteur dédié à la 

mesure dans ce type de faisceaux et de déterminer le seuil de la taille de champ 

minimale pour la mesure des FOC avec les autres détecteurs.  

Concernant le mesure du rendement en profondeur PDD, nous avons vu que la diode E 

PTW 60017 non blindée peut donner des mesures fiables en comparaison avec le film 

EBT3. Alors que la mesure de FOC dans les mini-faisceaux avec la diode E PTW 60017 

peut être surestimée jusqu’ à 5% pour le plus petit champ.     

L’utilisation des films Gafchromic® EBT3 permet d’analyser les distributions de dose 

dans des situations non standard (mini-faisceaux) ainsi que de comparer et valider des 

résultats des contrôles de qualité du calcul de la stéréotaxie ou le VMAT dans les TPS. 
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Dans le chapitre suivant, nous allons développer une méthode qui permet d’estimer la 

dose dans les mini-faisceaux en partant de mesures effectuées par la chambre 

d’ionisation dans la région de fuite (hors-axe). Cette méthode est basée et validée à l’aide 

du film EBT3.  
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CHAPITRE 4  

 

 

  

     

   

 

UNE MÉTHODE EXPÉRIMENTALE POUR CALCULER LA 

DOSE DANS LES MINI-FAISCEAUX 
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4.1-INTRODUCTION : 

La radiothérapie stéréotaxique utilise de mini-faisceaux pour délivrer une dose forte par 

fraction en un minimum de séances de radiothérapie dans un volume cible restreint 

défini avec une précision inframillimétrique [112]. Or, la stéréotaxie comporte des 

risques critiques importants liés à la caractérisation dosimétriques des mini-faisceaux.  

Les accélérateurs linéaires ont été utilisés pour la première fois en stéréotaxie grâce à 

des collimateurs circulaires amovibles de diamètre inférieur à 3 cm. En France, les 

premières stéréotaxies intracrâniennes ont été réalisées en 1986 à l’hôpital Tenon avec 

un accélérateur linéaire [113].  

La problématique de la mesure de la dose prescrite dans les mini-faisceaux en 

stéréotaxie réside principalement dans le détecteur qui la mesure. Actuellement, il 

n’existe pas de système de détection fiable avec une résolution virtuellement parfaite 

pour caractériser de manière précise les mini-faisceaux. En effet, aucun détecteur 

commercialisé ne remplit parfaitement les conditions de la mesure de la dose. De plus, il 

n’existe pas de consensus méthodologique international, ni de référence métrologique 

pour mesurer la dose dans ce type de faisceaux. 

De nombreux codes Monte Carlo ont été utilisés pour la simulation du FOC dans les 

mini-faisceaux. En effet, tous les codes de simulation modélisent les mêmes lois 

physiques mais les résultats obtenus par chaque code varient en fonction de 

l’optimisation et la simplification des phénomènes d’interaction des particules dans le 

milieu.     

La modélisation détaillée des mini-faisceaux depuis la source réelle et à travers du 

milieu ne peut pas se faire de manière précise car le faisceau est trop collimaté et les 

particules secondaires arrêtées avant d’atteindre le milieu.      

La dose planifiée par le TPS en stéréotaxie dépend des données mesurées par les 

détecteurs pour un faisceau clinique de dimension inférieur à 2× 2 cm² et donc les 

données calculées peuvent être sous-estimées ou surestimées par rapport à la réalité 

selon la réponse du dosimètre utilisé.       

L’IRSN a engagé un programme visant à mettre au point un protocole dosimétrique pour 

la détermination des FOC dans les mini-faisceaux utilisés en radiothérapie 

stéréotaxique. La démarche a consisté à sélectionner et à caractériser plusieurs 

détecteurs actifs et passifs pour la mesure du FOC, et à développer un protocole de 

mesure spécifique pour les détecteurs les mieux adaptés. 
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Afin d’optimiser la dose délivrée en mini-faisceaux, plusieurs détecteurs ont été utilisés 

pour cette mesure, et des méthodes ont été développées et des algorithmes de 

correction ont été étudiés dans le but d’étudier et corriger la réponse de chaque 

détecteur dédié à la mesure dans les mini-faisceaux (Liu et al, 2016)[114], (Bouchard et 

al, 2015)[115], (Bouchard et al, 2015)[116], (Park et al, 2016)[117], (Spang et al, 

2015)[118], (Warrener et al, 2014)[119], (Ade et al, 2015)[120]. 

4.1.1-Distribution de la dose dans le milieu 

Le calcul ou la modélisation de la distribution de la dose est défini par le rayonnement 

qui sort de la tête de l’accélérateur et celui qui interagit avec le milieu. Cela inclut les 

effets de la forme du champ produite par la collimation et par la transmission à travers 

le collimateur (mâchoires et MLC) et de la pénombre géométrique ainsi que la diffusion 

de la tête de l’accélérateur. 

La diffusion de la tête représente l’énergie issue d’un site d’interaction primaire au 

travers du volume environnant.   

La dose en un point dans le milieu est composée de photons primaires qui atteignent le 

milieu avec des photons diffusés et des électrons (Figure 4.1).  Cette dose peut être 

écrite : 

Dz, c = Dprimaire + Ddiffusé    (4.1)    

 

 

Figure 4.1 : Composantes de la dose dans l’eau. 
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4.1.2-Transmission du rayonnement en profondeur 

La transmission primaire en profondeur est pratiquement indépendant des dimensions 

du champ et englobe la diffusion provenant de la tête de l’accélérateur. Cette 

transmission prend en compte l’atténuation du milieu (Figure 4.2) ainsi que la présence 

des mâchoires et des filtres. (Bjärngard et al, 1994)[121] ont décrit la transmission 

primaire en un point sur l’axe du faisceau de façon exponentielle : 

    

Tprimaire = exp [− µ . z + σ . z²]   (4.2)    

µ : coefficient d’atténuation linéaire du milieu en cm-1. 
z : profondeur en cm. 
σ : coefficient du durcissement du faisceau en cm-2. 

 

 

Figure 4.2 : Transmission du faisceau à travers le milieu.  

 

Le diffusé qui s’ajoute au primaire, dépend  de la profondeur et la taille du champ, il est 

proportionnel au primaire qui lui a donné naissance. 

 

(Pecharromán-Gallego et al, 2011)[122] ont utilisé l’équation (4.2) dans leur étude. Ils 

ont introduit la partie de la transmission primaire hors-axe du faisceau. D’après eux le 
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calcul de la transmission primaire en n’importe quel point hors-axe du faisceau peut être 

obtenu par :  

 

Tprimaire (z,r,c) = exp [− (µ0+ µ1 . r+ µ2 . r²) z + (σ0+ σ1. r) z²]  (4.3)   

 

µ0 , µ1 et µ2 : sont les paramètres de µ.  
σ0 et σ1 : sont également les paramètres de σ. 
r : distance hors-axe. 
 

La dose en un point dans le milieu pour une taille du champ arbitraire peut être calculée 

selon le formalisme suivant [123] : 

 

   D(z,r,c)= �̇�. UM. FOC . Tprimaire .TPR (z, c) .  Sf  (4.4)   

 

�̇� : débit de dose [Gy/min] 
UM : nombre d’unité moniteur  
TPR(z,c) : rapport tissu-fantôme 
Sf : facteur de diffusion dû au fantôme   
 

 

Dans ce chapitre, nous avons implémenté une méthode expérimentale permettant 

d’estimer la dose dans les mini-faisceaux par une simple mesure de la dose en un point 

situé en dehors de l’axe du faisceau en utilisant une chambre cylindrique. La méthode 

est basée sur la dose mesurée dans la région de la fuite hors-axe. Ensuite, la dose à l’axe  

a été estimée à partir de cette mesure dans la fuite. 

Dans ce travail, nous allons étudier la distribution de la dose dans un milieu homogène  

en un point à l’axe du faisceau et puis la dose en un autre point dans la région de fuite 

hors-axe.         
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4.2-MATÉRIELS ET MÉTHODES : 
 
4.2.1-Calcul de la dose à l’axe du faisceau 

En général, la dose délivrée par l’accélérateur dans les conditions de référence, peut être 

calculée dans un large fantôme selon l’équation ci-après (Dutreix et al, 1997 [124] : 

 

   D(z,c,0) = �̇�(zR,cR)  .UM . FOC(zR,c) .TPR(z,c)   (4.5)   

   

Où : 

z et c : sont la profondeur et la taille  du champ  
zR et cR : sont la profondeur et la taille  du champ dans les conditions de référence  
FOC(zR, c): facteur d’ouverture de collimateur mesuré dans un large fantôme   
 

Afin de prendre en compte dans le calcul des points hors-axe du faisceau l’équation (4.5) 

peut être récrite : 

D(z,c,r) = �̇�(zR,cR,rR)  .UM . FOC(zR,c,rR) .TPR(z,c,rR) . OAR(z,c,r)  (4.6)   

 

rR : distance hors-axe dans les conditions de référence 
OAR(z, c, r) : profil de dose 

 

Soit Kfuite le facteur de fuite est la dose à l’axe du faisceau dans un large fantôme 

rapportée à la dose hors-axe du faisceau : 

   

kfuite(z,c,r) =  
𝐷𝑎𝑥𝑒

𝐷ℎ𝑜𝑟𝑠 𝑎𝑥𝑒
 =  

𝐷(𝑧,𝑐,0)

𝐷(𝑧,𝑐,𝑟)
    (4.7)   

 

Et donc, en utilisant l’équation (4.6), le facteur de fuite est théoriquement déterminé 

par : 

 

 kfuite(z,c,r) =  
𝑂𝐴𝑅(𝑧,𝑐,0)

𝑂𝐴𝑅(𝑧,𝑐,𝑟)
 =  

1

𝑂𝐴𝑅(𝑧,𝑐,𝑟)
    (4.8)   
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Au final, le facteur de fuite kfuite(z,c,r)  permet de calculer la dose à l’axe dans les 

faisceaux de petites dimensions selon la relation suivante : 

Daxe = Dhors-axe  .  kfuite(z,c,r)       (4.9)   

D’où, 

Dhors-axe : dose hors-axe mesurée par la chambre d’ionisation en dehors du champ dans la 

région de fuite. 

La Figure 4.3 explique le principe de la méthode qui permet d’estimer  la dose  dans les mini-

faisceaux par l’équation (4.9)  et à l’aide d’une mesure de la dose dans la région de fuite.  

 

 

 

Figure 4.3 : Principe de la méthode de calcul de la dose dans les mini-faisceaux.  
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Nous avons étudié le facteur de fuite en mesurant à la fois la dose à l’axe du faisceau et 

en un point situé en 8cm hors-axe avec la chambre d’ionisation pour des photons de 

6MV à la DSP = 90cm et la profondeur 10cm sur 4 accélérateurs linaires (TrueBeam, 

NovalisTx, Clinac600 et Primus). Pour valider la méthode dans les mini-faisceaux, nous 

avons comparé dans les mêmes conditions, la dose calculée par l’équation (4.9) et la 

dose mesurée par le film EBT3 puisque la chambre d’ionisation sous-estime la dose à 

l’axe pour les champs qui sont moins de 2×2 cm². 

Afin d’évaluer la répétabilité et reproductibilité de la méthode, La mesure de la dose a 

été effectuée cinq fois pour des mini-faisceaux carrés et rectangulaires. L’écart entre la 

dose calculée et mesurée a été calculé par : 

∆D %=  
𝐷𝑐𝑎𝑙𝑐𝑢𝑙−𝐷𝑚𝑒𝑠𝑢𝑟𝑒 

𝐷𝑚𝑒𝑠𝑢𝑟𝑒
   × 100   (4.10)   

Nos valeurs de l’incertitude de positionnement hors-axe et à l’axe avec la méthodologie 

utilisée (profil de centrage avant chaque mesure, précision mécanique de la cuve 

0.02mm) sont du même ordre. De plus, la valeur de la dose mesurée hors- axe n’est pas 

influencée par les erreurs du positionnement (région presque plate = un écart 

millimétrique ne modifie  pas le résultat). 

 

4.2.2-Mesure et détecteurs 

Dans cette partie de travail, La mesure de dose relative a été effectuée dans la cuve à eau 

(IBA Blue Phantom) avec la diode E PTW 60017, la chambre d’ionisation PinPoint 3D 

PTW 31016 et la chambre de référence PTW 31013 de 0.3 cm3, ainsi qu’à l’aide du film 

EBT3 en utilisant le même support auparavant montré dans le chapitre 3 et en 

appliquant la même méthodologie (cf pages94-95) afin d’éviter les erreurs de géométrie 

du champ pour différents détecteurs. Alors que, le film EBT3 et la PinPoint 3D PTW 

31016 sont surtout utilisés pour effectuer des mesures précises de la dose absolue  dans 

l’eau en mini-faisceaux. 

Pour étudier le facteur de fuite kfuite(z,c,r) qui est théoriquement déterminé par 

l’équation (4.8), d’abord, nous avons réalisé des mesures du profil de dose en direction 

crossline (droite-gauche) dans l’eau sur Novalis Tx pour la taille de champ 10×10 cm² à 

la DSP 90cm et profondeur 10cm des photons de 6MV. Dans le logiciel OmniPro 6.6, 

nous avons normalisé la dose au 100% à la profondeur 10cm pour le champ 10×10 cm². 
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Ensuite, les mesures des profils des mini-faisceaux de 0.5×0.5 cm² à 3×3 cm² ont été 

effectuées en utilisant la même normalisation du profils de 10×10 cm² afin de savoir 

quelle est la part de la dose mesurée avec chaque détecteur dans les mini-faisceaux par 

rapport au 100% et donc nous avons comparé des profils de dose pour différents 

dosimètres dans la région de fuite.  

La dose absolue a été mesurée en même temps à l’axe de faisceau et en un point 8 cm 

sélectionné dans la région de la fuite  pour les champs 0.5×0.5 cm² à 10×10 cm²  en vue 

d’étudier la variation du rapport des doses axe/fuite. La mesure nous a permis de 

trouver un facteur de conversion de dose afin de calculer la dose dans les mini-faisceaux 

à partir d’une mesure de la dose en un point sélectionné dans la fuite. 

Dans la partie résultats, nous allons voir la variation du rapport des doses et voir le 

facteur de fuite trouvé qui est mesuré et modélisé par machine. 

4.3-RÉSULTATS ET DISCUSSION: 

4.3.1-Profil de dose 

La Figure 4.4 présente des profils de dose mesurés dans la direction crossline à la 

profondeur 10cm  pour les champs  0.5×0.5 cm² à 3×3 cm² de 6MV.  

Pour la même profondeur et la même taille de champ, nous avons superposé des profils 

mesurés avec différents dosimètres dans les mêmes conditions.  

En fait, l’effet de volume du profil mesuré par la PinPoint 3D PTW 31016 est clairement 

observé pour le plus petit champ 0.5×0.5 cm² avec un écart important de -29% en 

comparaison au profil mesurés avec le film EBT3 parce que la surface de détection de la 

PinPoint 3D PTW 31016 est trop large par rapport au faisceau 0.5×0.5 cm². De plus, le 

profil mesuré par la PinPoint 3D PTW 31016 a une pénombre élargie à cause de l’effet de 

volume sensible de la chambre (Martens et al, 2000) [60], (Pappas et al, 2008) [125]. 

Cependant, le profil mesuré à l’aide de la diode E PTW 60017 révèle une surestimation 

de +5% par rapport au film EBT3 pour le champ 0.5×0.5 cm² dû à la densité du matériau 

qui est supérieure à celle de l’eau (Tyler et al, 2013) [126]. Un excellent accord est 

observé entre les largeurs de pénombres mesurées à l’aide de la diode et celles obtenus 

avec le film EBT3.  

La Figure 4.5 présente un zoom du groupe des profils de la figure 4.4 dans la région 

hors-axe des faisceaux. Nous avons trouvé un excellent accord entre les mesures des 
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détecteurs à partir du point en 7cm dans la fuite malgré la différence qui était détectée à 

l’axe des mini-faisceaux. C’est-à-dire, la mesure du détecteur est indépendante des 

dimensions du faisceau dans la région de la fuite et le détecteur ne mesure que la dose 

diffusée liée à la dose primaire. En effet, le détecteur ne perturbe pas le milieu puisqu’il 

est en dehors du champ et donc, il mesure correctement la dose diffusée dans la fuite.    

 
Figure 4.4 : Profils des champs 0.5×0.5 cm², 1×1 cm², 2×2 cm² et 3×3 cm² des photons de 6MV 

dans l’eau selon l’axe crossplane à une profondeur de 10cm et DSP 90cm sur Novalis Tx. 
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Figure 4.5 : Zoom des profils des champs 0.5×0.5 cm², 1×1 cm², 2×2 cm² et 3×3 cm² dans la 

région hors-axe. 
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4.3.2-Mesure du facteur de la fuite Kfuite 

Pour mesurer le facteur de fuite, nous avons sélectionné un point à 8cm du côté 

crossline dans la région de la fuite et à la profondeur 10cm. La dose a été mesurée à l’axe 

du faisceau et en 8cm hors-axe à la fois avec la PinPoint 3D PTW 31016 et le film EBT3 

pour les champs de 0.5×0.5 cm² à 10×10 cm² formés avec les mâchoires seules. 

La Figure 4.6 démontre la variation du rapport de dose axe/hors-axe  (facteur de fuite 

Kfuite) mesuré en fonction de la taille du champ pour une dose délivrée de 400UM. 

 

 
Figure 4.6 : variation le facteur de fuite en fonction de la taille du champ à la 

profondeur 10cm de 6MV. 

 

En effet, nous avons observé que le facteur de fuite varie de manière exponentielle à 

l’aide de la mesure du film. La mesure effectuée à l’aide de la PinPoint 3D PTW 31016 

présente un bon accord par rapport au film EBT3 pour les champs qui sont supérieurs à 

2×2 cm². Alors que, une sous-estimation du Kfuite a été détectée pour la région des mini-

faisceaux. Cela est expliqué par la sous-estimation de la PinPoint 3D PTW 31016 à l’axe 

en mini-faisceaux par contre la dose diffusée a été correctement mesurée en dehors du 

champ avec la PinPoint 3D PTW 31016 pour les mini-faisceaux.  

Pour confirmer ce comportement du rapport de dose axe/hors axe, nous avons testé 

plusieurs points dans la fuite et sur différents accélérateurs pour les champs définis par 
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les mâchoires seules ou les mâchoires + MLC et donc, la variation du Kfuite a été similaire 

et indépendante de la machine. Nous avons également évalué la répétabilité et la 

reproductibilité de la dose mesurée dans la fuite à l’aide de la chambre et donc l’écart de 

la dose a été inférieur à 0.5%.    

 

La variation  du  Kfuite  peut être modélisée  sous la forme de l’équation suivante :   

 

kfuite(z,c,r) = A(z,r) . exp[− B(z,r) . c]   (4.11)   

D’où : 

A(z,r) et B(z,r) sont des constantes spécifiques de la fuite, A(z,r) est sans unité et B(z,r) 
est en [cm-1].   
r: distance hors-axe dans les conditions 

c = √𝑥. 𝑦  est la taille du champ. 

 
Le Tableau 4.1 représente des valeurs des constantes de la fuite A et B dans l’équation 

(4.11). Les valeurs ont été mesurées sur différents machines pour les tailles du champ 

définies par les mâchoires et les mâchoires +multilames à la DSP 90cm et la profondeur 

10cm. 400UM ont été délivrés de l’énergie 6MV au détecteur placé à la fois à l’axe et en 

8cm hors-axe. Il est clair que les valeurs de A et B sont indépendantes de la machine 

pour une énergie sélectionnée et la dose mesurée dans la fuite ne dépend que la dose 

primaire qui lui a donné une naissance. 

Tableau 4.1 : Valeurs des paramètres A et B déterminés 
en un point 8cm en dehors de l’axe dans l’eau pour une 
dose délivrée de 400UM de l’énergie 6MV. 

 

Machine A   B[cm-1] 

Mâchoires 

Novalis Tx 

TrueBeam 

Clinac600 

 

Mâchoires +MLC 

Novalis Tx 

Primus 

 

435.15 

460.74 

445.25 

 

 

260.59 

230.19 

 

 

 

 

0.316 

0.324 

0.316 

 

 

0.254 

0.239 
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4.3.3-Évaluation de l’équation (4.9) pour calculer la dose en mini-

faisceaux 

Après avoir déterminé les paramètres de la fuite A et B  du facteur Kfuite pour le point de 

la mesure choisie en 8cm hors-axe, nous avons mesuré la dose absolue à 8 cm hors-axe à 

l’aide de la chambre PinPoint 3D PTW 31016 pour les champs carrés 0.5×0.5 cm², 0.8×0.8 

cm², 1×1 cm², 1.5×1.5 cm² et 2×2 cm ainsi que les champs rectangulaires  0.5×1 cm², 1×2 

cm², 1×3 cm², 2×3 cm² et 3×2 cm à la profondeur 10cm pour des photons de 6MV sur 

différentes machines et pour différents nombres d’UM. 

Nous avons calculé  la dose absolue à l’axe du faisceau à partir de celle mesurée dans la 

fuite en appliquant l’équation proposée (4.9). Ensuite, nous avons mesuré la dose 

absolue à l’axe du faisceau à l’aide du film EBT3 dans les mêmes conditions de la mesure 

afin de la comparer avec celle calculée par l’équation (4.9). La mesure de la dose à l’axe a 

été répétée trois fois, alors que, la dose mesurée dans la fuite avec la chambre a été 

réalisée cinq fois. L’écart-type des cinq mesures en 8cm était moins de 0.2%.    

 Le Tableau 4.2 présente des valeurs des doses à l’axe mesurées à l’aide de film EBT3 et 

calculées à l’aide de l’équation (4.9) pour les mini-faisceaux.  

Nous avons observé que la différence de la dose délivrée de 400 UM, était  moins de 

1.5% pour le plus petit champ entre la mesure du film et le calcul de l’équation (4.9). La 

différence était similaire sur les trois accélérateurs utilisés dans cette étude. Nous avons 

également trouvé que l’écart était 1.3% maximum pour les doses délivrées de 200, 400 

et 800 UM. 

Le calcul de la dose dans les mini-faisceaux à partir de la mesure dans la fuite à l’aide de 

la chambre d’ionisation permet de réduire l’écart de la dose entre des détecteurs jusqu’à 

2% puisque la chambre peut correctement mesurer la dose diffusée dans la fuite et ne 

perturbe pas le milieu du fait de la placer hors-champ irradié. (SALK)[127] a également 

proposé un formalisme basé sur le rapport des doses axe et hors-axe qui permet de 

calculer la dose dans les champs asymétriques. 
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Tableau 4.2 : Comparaison de la dose mesurée à l’axe avec le film EBT3 et la dose calculée 
avec l’équation (4.9)  pour différentes taille du champ des photons de 6MV. 

Mâchoires 
[cm ×cm] 

Dose mesurée 
à l’axe 

 film EBT3 
[cGy] 

Dose mesurée 
en 8cm 

PinPoint3D 
[cGy] 

Dose calculée 
à l’axe 

équation (4.9) 
[cGy] 

Diff %  
Film vs Eq (4.9) 

 

Novalis Tx 

 

0.5×0.5 

0.8×0.8 

1×1 

1.5×1.5 

2×2 

 

0.5×1 

1×2 

1×3 

2×3 

3×2 

 

TrueBeam 

0.5×0.5 

0.8×0.8 

1×1 

1.5×1.5 

2×2 

 

Clinac600 

0.5×0.5 

0.8×0.8 

1×1 

1.5×1.5 

2×2 

 

Novalis Tx 

 

Nb d’UM 

0.5×0.5cm² 

200 

400 

800 

3×3cm² 

200 

400 

800 

 

 

400UM 

 

158.4 

206.1 

221.7 

245 

258.4 

 

208.6 

241.8 

258.5 

265.1 

265.6 

 

 

124.6 

193.7 

218.3 

244.5 

254.6 

 

 

145.3 

198.1 

215.2 

241.1 

252.7 

 

 

 

 

 

82.3 

160.5 

316.9 

 

134.4 

268.5 

537.8 

 

 

 

0.431 

0.603 

0.695 

0.877 

1.11 

 

0.606 

0.877 

1.036 

1.33 

1.34 

 

 

0.314 

0.547 

0.648 

0.859 

1.047 

 

 

0.387 

0.575 

0.662 

0.861 

1.076 

 

 

 

 

 

0.22 

0.435 

0.842 

 

0.835 

1.672 

3.341 

 

 

 

160.1 

204.3 

221.4 

243.6 

258.7 

 

210.9 

244.1 

260.8 

266.9 

268.9 

 

 

123 

194.5 

215.93 

243.4 

252.3 

 

 

147.1 

198.8 

214.9 

238.7 

250.9 

 

 

 

 

 

81.7 

161.6 

312.8 

 

134.6 

269.4 

538.4 

 

 

 

1.0% 

0.9% 

0.1% 

0.6% 

0.1% 

 

1.1% 

0.9% 

0.9% 

0.7% 

1.2% 

 

 

1.3% 

0.4% 

1.1% 

0.5% 

0.9% 

 

 

1.2% 

0.4% 

0.1% 

1.0% 

0.7% 

 

 

 

 

 

0.6% 

0.7% 

1.3% 

 

0.1% 

0.3% 

0.1% 
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4.3.4-Application clinique en contrôle qualité de la stéréotaxie: 

Actuellement en stéréotaxie intracrânienne, nous contrôlons la dose planifiée avant 

traitement dans le fantôme homogène cylindrique PTW-Octavius 4D montré en 

Figure3.18 avec une matrice de chambres d’ionisation 1000 SRS d’une taille de champ 

maximum 11×11cm².  En effet, l’avantage de l’Octavius 4D est de pouvoir mettre à la 

place de la matrice une plaque avec des trous hors-axe et donc il y a la possibilité de 

placer une chambre d’ionisation cylindrique en 8 cm de l’axe pour mesurer la dose 

diffusée (Figure 4.7). 

      

Figure 4.7 : Mesure la dose de la fuite à l’aide de la chambre d’ionisation dans 

l’Octavius 4D.  

Afin d’appliquer la méthode proposée pour calculer la dose en clinique. Nous avons 

mesuré le facteur de la fuite Kfuite dans l’Octavius 4D et nous avons constaté que Kfuite 

varie toujours de manière exponentielle en fonction de la taille du champ. Or, les valeurs 

des paramètres A=506.67 et B=0.145cm-1, pour le Novalis Tx, sont différentes en 

comparaison avec le fantôme d’eau  parce que la forme de l’Octavius et la rotation du 

bras autour de la table jouent un rôle important par rapport au milieu diffusant. 

Pour évaluer l’application de l’équation (4.9) en clinique, nous avons sélectionné 7 

dossiers de patients avec localisation intracrânienne utilisant la technique des arcs 

dynamiques conformationnels. La dose planifiée par le TPS IPLAN a été contrôlée dans 

l’Octavius 4D et puis nous avons mesuré la dose de la fuite en 8cm hors-axe à l’aide de la 

chambre PinPoint3D PTW 31016 en laissant le bras de l’accélérateur tourner comme en 
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clinique. La dose à l’axe a été calculée à partir de celle mesurée dans la fuite en utilisant 

l’équation (4.9) avec les constantes A et B y compris avec la rotation du bras. De plus, la 

dose à l’axe a été mesurée dans l’Octavius à l’aide de film EBT3 afin de la comparer avec 

le calcul de l’équation (4.9). Le Tableau 4.3 représente des doses calculées par TPS 

IPLAN pour des patients à traiter en stéréotaxie intracrânienne et celle calculées par 

l’équation (4.9) à partir de la mesure en 8cm dans l’Octavius 4D à l’aide de la PinPoint3D 

PTW 31016. 

Nous avons observé un écart de 2.4 % et 2.7 % entre la dose calculée avec l’éq (4.9) et 

celle calculée avec le TPS IPLAN pour la plus haute dose délivrée en une séance unique. 

Ainsi que, nous avions  une déférence de moins de 2 %  pour les autres localisations 

étudiées par cette méthode (Tableau 4.3).  

Nous avons trouvé que cette méthode est toujours valable en clinique pour contrôler la 

dose planifiée avant de traitement. La méthode est validé dans n’importe quelle fantôme  

à conditions d’atteindre un milieu suffisant de la diffusion et de mesurer le facteur Kfuite 

avec les constantes propre au fantôme utilisé. 

  

Tableau 4.3 : Doses calculées par l’équation (4.9) et mesurées à l’aide de film EBT3 dans 
l’Octavius 4D pour la stéréotaxie intracrânienne. 

ID  
Patient 

Localisation 
à traiter  

Nombre 
de 

fraction  

Taille  
de 

chams 
[cm²] 

Dose 
calculée 

IPLAN 
[Gy] 

Dose 
mesurée 
1000SRS 

[Gy] 

Dose 
mesurée 

film 
[Gy] 

Dose 
mesuré 

hors-axe 
[Gy]  

Dose 
calculée 
Eq (4.9) 

[Gy] 

Diff % 
Eq (4.9) 
& IPLAN  

 

9386610 

9386610

9386610 

1405982 

9886788 

1514359 

1310402 

 

Occipital G 

Frontal D 

Cérébelleuse D 

Protubérance 

Cérébelleuse D 

Cérébelleuse D 

Frontal G 

 

1 

1 

1 

3 

1 

3 

1 

 

1.3×1.2 

1.3×1.2 

1.7×1.5 

1.8×2 

2.1×2.1 

2×1.7 

2.6×2.1 

 

14,83 

13,112 

15,913 

5,542 

15,514 

6,902 

12.376 

 

14 ,6 

12,97 

15,79 

5,556 

15,563 

6,773 

12,177 

 

14,831 

13,133 

15,943 

5,547 

15,546 

6,890 

12.451 

 

0,036 

0,031 

0,039 

0,015 

0,04 

0,022 

0,035 

 

15,092 

12,923 

15,555 

5,567 

15,133 

6,847 

12,637 

 

1,8% 

-1,6% 

-2,4% 

2% 

-2,7% 

-1.7% 

1.4% 
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4.4- CONCLUSION: 

La distribution de la dose diffusée dans la région en dehors du champ dépend 

essentiellement de la dose primaire. La mesure des profils des mini-faisceaux a montré 

un bon accord hors-axe entre des détecteurs utilisés malgré l’écart important trouvé à 

l’axe. Un facteur de fuite a été mesuré dans un point sélectionné hors champ afin 

d’estimer la dose à l’axe à partir de celle mesurée dans la fuite. La mesure a révélé que ce 

facteur est indépendant de la machine un peu près mais il dépend de la forme du 

fantôme utilisé. De plus, pour mesurer les constantes du facteur de la fuite, il faut que la 

taille du champ définie par les mâchoires soit un peu plus grande que celle définie par 

les multilames MLC afin d’éviter la diffusion aléatoire due à l’incompatibilité de la taille 

du champ entre le collimateur fixe et les MLCs (Godson et al, 2016) [77].    

  

Une formule est proposée pour calculer la dose à l’axe dans les mini-faisceaux. La 

différence a été à moins de 2% entre la dose calculée par la formule et celle mesurée par 

le film EBT3 pour des champs carrés et rectangulaires. Nous avons également trouvé 

que cette formule est toujours valable en contrôle qualité pour calculer la dose en 

stéréotaxie intracrânienne à condition que les mâchoires soient un peu plus grandes que 

la taille du champ définie par les MLCs. Cette méthode est  valable pour tous les types de 

traitement.  
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CONCLUSION GÉNÉRALE 

 

L’objectif de ce travail était d’évaluer des détecteurs dédiés à la mesure dans les 

faisceaux de photons de petite taille utilisés en radiothérapie stéréotaxique, d’étudier 

des problèmes liés avec ce type de faisceaux et de proposer une méthode qui permet de 

prédire la dose à l’axe pour les mini-faisceaux en mesurant la dose avec les détecteurs de 

référence habituels dans une région de mesure en dehors de l’axe (pas de gradient de 

dose) . Les nouvelles techniques de la radiothérapie exigent une précision élevée sur les 

données dosimétriques de base des mini-faisceaux afin d’éviter les incertitudes de 

mesure de dose dans une région à fort gradient. Pour cela, il fallait mesurer des données 

dosimétriques de base demandées par le TPS : FOC, PDD, Profils… et comparer la 

réponse des dosimètres à la modélisation. 

En réalité, aucun détecteur commercialisé ne remplit parfaitement des conditions de la 

mesure en mini-faisceaux.  

 

Dans le chapitre 2 nous avons présenté les mesures des distributions de dose réalisées 

pour une série de mini-faisceaux et qui ont montré un désaccord important entre des 

détecteurs sélectionnés dans cette étude pour les tailles de champ inférieures à  

2×2cm². Nous avons observé un écart qui varie de 5% à 30% entre des détecteurs 

conçus pour la mesure du champ 1×1cm² et 0.5×0.5cm². La variation de la réponse 

dépend surtout de la caractérisation de chaque détecteur par rapport aux mini-

faisceaux. En effet, les chambres d’ionisation sous-estiment la dose à cause de l'étendue 

du volume sensible et les diodes la surestiment par la densité qui les construit.       

La diode E PTW 60017  non blindée a été sélectionnée comme détecteur de référence 

pour évaluer des données dosimétriques sur la machine de stéréotaxie du fait de sa 

réponse stable et répétable… sauf, pour les plus petits faisceaux, le FOC mesuré à l’aide 

de cette diode était surestimé d’environ 2% et 5% pour les champs 1×1cm² et 

0.5×0.5cm² respectivement. Par contre, la diode E PTW 60017 permet précisément de 

mesurer des profils dans les mini-faisceaux surtout dans la région de la pénombre grâce 

à son excellente résolution spatiale.  

 

Dans le chapitre 3 nous avons étudié l’utilisation des films pour la dosimétrie des petits 

faisceaux. Les films sont utilisés en radiothérapie pour mesurer des distributions de 
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dose en 2D perpendiculairement à l’axe de faisceau et sont utilisés également pour 

vérifier la coïncidence entre champ lumineux et champ irradié du fait de leur haute 

résolution spatiale et leur réponse qui est peu dépendante de l’énergie.  

 

La nouvelle version du film Gafchromic EBT3 a une meilleure sensibilité que les anciens 

films Gafchromic. Nous avons utilisé le film Gafchromic EBT3 pour vérifier la mesure du 

FOC et des profils par rapport à la mesure de la diode E PTW 60017 et de la chambre 

PinPoint3D PTW 31016 dans les mini-faisceaux. 

 

Nous avons trouvé un bon accord de moins de 1% entre la mesure du film EBT3 et la 

diode E PTW 60017 pour les faisceaux supérieurs à 2×2 cm². Le résultat du film EBT3 

nous a confirmé la surestimation de la diode E PTW 60017 d’environ 2% pour le champ 

1×1 cm² et d’environ 5% pour le petit champ 0.5×0.5cm² par rapport aux films.  

  

En contrôle qualité stéréotaxique, une très bonne concordance existe entre les isodoses 

des distributions mesurée par le film EBT3 et les isodoses calculée par le TPS IPLAN. 

L’indice gamma du FilmQA a montré un meilleur pourcentage de la carte de la dose 

mesurée par le film pour une tolérance choisie de 2% et 2mm. 

 

Dans le chapitre 4, une méthode de dosimétrie basée sur la mesure de la dose hors-axe a 

été proposée pour estimer la dose dans les mini-faisceaux en stéréotaxie intracrânienne. 

L’estimation de la dose à l’axe à l’aide de la méthode proposée a été vérifiée par la 

mesure du film EBT3 grâce à sa résolution spatiale. 

Cette méthode peut permettre de vérifier également les réglages géométriques de la 

machine. Un défaut de réglage de la taille du champ, se traduira par une variation du 

facteur de la fuite  (coefficients A et B) par rapport à  la courbe de référence. 

 

De manière générale et pour les nouvelles techniques qui utilisent les mini-faisceaux, il 

faut un détecteur de haute résolution tel que le film afin de réaliser la mesure de la dose 

absolue et la mesure des données de base pour le TPS dans les mini-faisceaux. Notre 

travail permet d’obtenir les résultats fiables pour le contrôle qualité et pour l’obtention 

des facteurs d’ouverture des mini-faisceaux sans l’utilisation des moyens  de calculs 

spécifiques (code Monté Carlo, algorithme analytique …). 
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Ce travail va être poursuivi pour l’estimation de la dose délivrée dans les traitements par 

VMAT afin de permettre de corriger la réponse des détecteurs utilisés pour les CQ 

patient dans le cas des petits segments. Chaque point de contrôle d’un faisceau 

d’arcthérapie en technique VMAT peut être transformé en faisceau fixe avec différents 

éléments de champ ouvert. Pour chaque élément on peut trouver la taille du champ 

équivalent et lui attribuer un facteur de correction qui doit corriger la réponse des 

détecteurs appropriée en volume. L’ensemble de ces facteurs de correction appliqué à 

chaque élément/point de contrôle permettra de prédire un résultat plus précis 

permettant de valider plus aisément les traitements très modulés qui posent des 

problèmes pour l’acceptation clinique du traitement des patients. 
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