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“Nothing in life is to be feared, it is
only to be understood. Now is the time
to understand more, so that we may
fear less.”
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Introduction

Le cancer, dont les méthodes de traitement sont en permanente évolution, est une pro-
blématique majeure de la médecine moderne. Parmi les traitements existants, la radiothé-
rapie s’est au fil du temps imposée comme un des acteurs principaux dans la guérison des
patients, avec plus de la moitié des patients diagnostiqués d’un cancer y ayant recours.
Depuis sa création, la radiothérapie n’a eu de cesse de s’améliorer, tant au niveau des
équipements et des méthodes utilisées que du point de vue des connaissances physiques
et biologiques sur I'impact des radiations ionisantes dans le corps humain.

De nos jours, les services de radiothérapie sont pourvus d’accélérateurs linéaires d’élec-
trons afin de traiter les patients par voie externe, le plus souvent grace au flux de rayons
X engendrés par le freinage de ces électrons. Les machines actuelles sont d'une grande
fiabilité mécanique comme dosimétrique, ce qui permet de les utiliser pour une technique
hypofractionnée de haute précision : la stéréotaxie. De base destinée au traitement de
petites lésions cérébrales, la stéréotaxie est apparue a une époque ot les machines de
traitement habituelles étaient bien moins performantes, nécessitant donc des équipements
particuliers. Cependant, vu la précision des machines modernes, une grande partie des
centres est aujourd’hui capable de réaliser des traitements stéréotaxiques dans le cerveau
mais aussi dans d’autres parties du corps, comme les poumons ou la région abdomino-
pelvienne.

En 2021, le service de radiothérapie du CHU de Tivoli a acquis deux nouveaux True-
beam, accélérateurs linéaires de la marque Varian. Ces machines sont spécialement congues
pour délivrer des traitements par arcthérapie, ot la source de radiations tourne autour
du patient, avec une adaptation dynamique de 'ouverture du collimateur pendant 1’ir-
radiation. Cette fonctionnalité est d’une grande aide dans la réalisation des traitements
stéréotaxiques, permettant de conformer au mieux la dose a la cible tout en réduisant
celle regue par les tissus sains. Les deux Truebeam du CHU de Tivoli sont identiques, si
ce n'est que I'un d’eux posséde des options supplémentaires, que sont la table 6D et les
faisceaux FFF, offrant la possibilité de réaliser des traitements stéréotaxiques. Dés ’achat
de ces machines, il y avait donc une volonté claire d’implémenter la stéréotaxie dans le
service.

Précédemment, il avait déja été démontré que 1’on pouvait, grace a I’ancienne machine
du CHU de Tivoli, traiter les patients avec des champs jusqu’a des tailles de 2 x 2cm? en
stéréotaxie pulmonaire |1]. Aprés le commissioning des Truebeam, un test end-to-end avait
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été réalisé, a l'aide de fantémes anthropomorphiques prétés par un autre centre et par
la firme PTW, confirmant qu’il était effectivement possible avec ces nouvelles machines,
bien plus performantes que I'ancien Clinac, de réaliser des traitements stéréotaxiques |[2].
Dans le but de traiter des lésions encore plus petites avec le Truebeam, une validation
clinique des champs de taille 1 x 1 em? a également été réalisée a la suite du premier test
end-to-end |[3]. Il restait donc & confirmer que les traitements réels utilisant des champs
de taille 1 x 1 em? pouvaient étre délivrés aux patients de facon précise, comme prévu par
le logiciel de préparation des traitements.

C’est dans ce contexte que vient s’insérer ce travail, ou I’on souhaitait de base vérifier
s’il était possible de réaliser des traitements stéréotaxiques craniens a ’aide de champs
1 x 1cm?, vérification effectuée par I'intermédiaire d'un test end-to-end. Cependant, les
radiothérapeutes du CHU de Tivoli avaient aussi la volonté grandissante de réaliser des
traitements stéréotaxiques sur la prostate, qu’il fallait donc tester également. Ainsi, au
lieu d’acheter de nouveaux fantémes, dont le prix est souvent fort élevé, 1'idée est venue
de recourir & une imprimante 3D afin d’imprimer un fantéme pouvant étre utilisé pour
réaliser un test end-to-end de ces deux modalités de traitement.

Ce travail porte donc sur I'impression 3D d'un fantome et de son utilisation dans le
cadre d’un test end-to-end de traitements stéréotaxiques du cerveau et de la prostate. La
suite de ce manuscrit peut étre séparée en deux parties : d’abord une partie introductive
comprenant des chapitres sur 'impression 3D, les petits champs, les faisceaux FFF, la
stéréotaxie et les détecteurs, qui servira de base et permettra d’effectuer des rappels par
rapport a ce qui est par la suite utilisé. Ensuite, la seconde partie se consacrera au projet
réalisé & proprement parler, avec le matériel, les méthodes, les résultats obtenus ainsi
qu’une conclusion qui permettra de résumer I’ensemble de ce travail.



Chapitre 1

Impression 3D

1.1 Introduction

L’impression 3D est une technique de fabrication additive dont la popularité n’a cessé
de croitre au cours de la derniére décennie. Le processus de fabrication consiste en la
création d'un objet tridimensionnel, résultant de 'apposition successive de couches d’un
matériau, liées entre elles par différentes réactions physico-chimiques dépendant du type
d’imprimante. Au départ imaginée afin d’augmenter les capacités de production indus-
trielle & moindre cotit, la technique s’est popularisée au grand public et a fini par s’imposer
dans tous les domaines, chacun y trouvant un intérét croissant pour réaliser ses projets.
Le principal attrait que 'impression 3D représente est la grande liberté d’action qu’elle
permet d’avoir sur les caractéristiques finales de 'objet a fabriquer telles que sa forme,
sa taille, sa composition, sa rigidité, etc. L’objet réalisé peut étre spécifique a souhait,
comme représenté sur la figure [1.1] pour peu que les contraintes techniques de la machine
permettent sa synthése.

FIGURE 1.1 — Exemples de différents dispositif imprimés par des équipes de radiothérapie.
a) et b) Test d’impression pour un photopolymeére rigide et flexible. ¢) Fantome pour la
calibration d'un CT. d) Applicateur pour la curiethérapie [4].
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L’essor de la technique s’explique aussi par son accessibilité du point de vue financier :
méme si les imprimantes 3D plus sophistiquées sont toujours a un prix assez élevé et
nécessitent des matériaux trés spécifiques, il n’en reste pas moins que pour de simples
imprimantes a extrusion, il existe sur le marché des offres abordables, permettant ainsi
la diffusion a grande échelle de la technologie. Le fonctionnement assez simple de ces
machines les rend faciles d’utilisation, nécessitant peu d’étapes de préparation ou de post-
processing et utilisant des matériaux accessibles. Ces raisons font que ces imprimantes
se sont diffusées partout dans le monde, autant auprés d’équipes spécialisées que chez
des particuliers curieux, cherchant a développer leurs idées dont la mise en place est
grandement facilitée par de tels outils.

1.2 Historique et impression par extrusion

D’un point de vue historique, 'impression 3D prend naissance en 1986 avec la publi-
cation d'un brevet de Charles Hull dans lequel est décrite la technique d’impression par
stéréolithographie [5]. Cette derniére consiste a faire durcir couche par couche de la résine
avec un faisceau de rayonnement ultraviolets afin d’obtenir au final 'objet désiré. Des
techniques de photopolymérisation de résines étaient apparues bien avant dans les années
60-70, mais Hull est le premier & automatiser le processus avec un ordinateur, ce qui est
considéré comme la genése de 'impression 3D. Dans la continuité de son travail, d’autres
brevets ont été publiés au fur et & mesure des années, si bien qu’aujourd’hui 'impression
3D représente une famille de techniques diversifiées permettant la synthése d’objets, en
utilisant des processus de fabrication et de matériaux bien distincts, comme le montre la

figure [[.2]
3D Printing
technologies

Photo G‘Vﬁ:erisation Material Extrusion Powder Bed Fusion Directed Energy Sheet Lamination Material Binder Jetting
P (\fpp) (MEX) (PBF) Deposition (DED) (SHL) Jetting (MJ) Technology (BJT)
Stereolithography Material Multi Jet Fusion Laser Laminated Multi-jet Printing
(SLA) - polymer Extrusion (MEX) - (MJF) - polymer Engineering Net Object (MJP) - polymer Binder Jetting
composite, Shape (LENS) - Manufacturing (BJ) - gypsum,
polymer metal (LOM) - sand, metal
Digital Light Selective Laser composite, paper Nanoparticle
Processing Sintering (SLS) Jetting (NPJ) -
(DLP) - polymer - polymer Electron Beam meto]
Additive
Manufacturing
Continuous Direct Metal (LA oL
Liquid Laser Sintering/ Drop-on-
Interface Selective Laser Demand (DOD)
Production Melting (DMLS/ -wax
(CLIP) - SLM) - metal

polymer
FIGURE 1.2 — Représentation des différentes méthodes d’impression 3D [4].

En 1992, S. Scott Crump publie un brevet intitulé : " Apparatus and method for crea-
ting threedimensional objects" |6], dans lequel est décrite I'impression par extrusionEL
méthode qui va nous étre d’'un grand intérét et qui a, comme évoqué précédemment,
rendu 'impression 3D accessible. Ici, la synthése de I'objet est réalisée en déposant suc-
cessivement des couches de plastique fondu, chauffé dans une téte mobile, qui va dessiner

1. MEX ou FDM en anglais, pour Material Extrusion et Fused Deposition Modeling.

4
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I'objet tranche par tranche sur un plateau (Figure . Lorsque le plastique refroidit,
les couches fusionnent entre elles, ce qui finit, donc, par donner un objet rigide tridi-
mensionnel. L’avantage de cette méthode est que l'impression est assez directe, 'objet
désiré est obtenu, souvent au bout de plusieurs heures, avec une quantité plutét minimale
de matériel de support. Ce dernier étant indispensable car vu la méthode d’impression,
I'imprimante a besoin d’avoir une base solide pour pouvoir déposer le plastique. Le pro-
cessus est conceptuellement assez simple, telle la construction d’'un mur, que 'on réalise
simplement par une superposition de briques couche par couche, de bas en haut. Pour le
simple objectif de produire un objet, sans trop de spécificités ou de résolution demandée,
I'impression par extrusion se révéle étre une méthode trés efficace et fiable, le tout a un
colit modéré en comparaison a d’autres techniques.

Pinch roller
assembly

exxzsemesy Build material
eusmmmnse Support material

[eovevesvovovoree) Raft material

Build
plate

.........

FIGURE 1.3 — Représentation schématique du fonctionnement d’une imprimante par ex-
trusion [4].

L’utilisation de ce type d’imprimante requiert néanmoins un nettoyage régulier de la
téte et du plateau, mais surtout demande d’utiliser des températures de fusion optimales
propres a chaque plastique. Une téte surchauffée peut donner un objet déformé et instable
et a l'inverse, si elle est trop froide, le plastique, encore trop solide, va boucher la sortie
et empécher I'impression de se dérouler comme elle le devrait. De plus, pour assurer une
adhésion efficace de la premiére couche, le plateau doit lui aussi étre chauffé a la bonne
température, sinon il en résultera une mauvaise adhésion, cette derniéere se replie alors en
se décollant du plateau, phénoméne connu sous le nom de repliage thermique.

Les techniques d’impression 3D sont pensées autour de types de matériaux bien précis
et souvent forts différents d’une technique a 'autre (Figure . On peut citer notamment
les thermoplastiques, les résines, ou encore les poudres métalliques. Les imprimantes a
extrusion, quant a elles, vont simplement utiliser des polymeéres, stockés sous forme de
fils, que I'imprimante va consommer au fur et a mesure de I'impression. Ces filaments
sont, du moins pour les plus répandus, faciles & produire et peu cotiteux.

Il existe une immense variété de plastiques pouvant étre utilisés pour une impression
par extrusion. Les plus populaires dans des applications propres a la radiothérapie sont
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Taxonomy of Conventional 3D Printing Materials

Polymers Metals & Unconventional Biological

Alloys Materials Materials
i
1
Thermoplastics Thermosets E
I !
i
i
| | :
Filaments Powders Resins Powders Polymer i
| ‘ | ’ Nanocomposites '
| J

(FDM) (SLS) (SLA) (SLM) (1«1) U‘;J)
| Other processing Other processing
(DLP) (B]) methods methods

FIGURE 1.4 — Matériaux utilisés par les différentes techniques d’impression .

'acide polylactique (PLA) et 'acrylonitrile butadiéne styréne (ABS). D’autres plastiques
ont également été cités dans la littérature, comme le high impact polystyrene (HIPS), le
polyméthacrylate de méthyle (PMMA), le polyuréthane (TPU) ou différents matériaux
composites pour des applications plus particuliéres. L’objet produit en utilisant de tels
plastiques est structurellement stable, si I'impression est bien réalisée, et est assez ré-
sistant a un environnement externe, ne nécessitant pas de stockage particulier. En outre,
certains plastiques, comme le TPU, présentent un intérét particulier pour des applications
médicales car ils s’avérent biocompatibles et faciles & stériliser en plus d’étre assez souple
par rapport au PLA, assez rigide. En radiothérapie interne, par exemple, ces propriétés
sont cruciales si l'on envisage d’imprimer des applicateurs pour la curiethérapie. En ra-
diothérapie externe, d’autres caractéristiques, comme la composition et la densité de ces
plastiques, seront d’un plus grand intérét pour des applications dosimétriques.

En général, pour créer un objet avec une imprimante 3D, la méthode la plus simple
est de demander a la machine de I'imprimer directement, sans passer par d’autres étapes.
Néanmoins, il est & noter que certains ont parfois préféré, généralement pour gagner du
temps, d’imprimer un moule qu’ils remplissent ensuite de silicone ou de polychlorure de

vinyle (PVC) notamment afin d’obtenir Uobjet (Figure [L.F).

FIGURE 1.5 — Exemples de moyens alternatifs d’obtenir des objets pleins. A gauche, le
creux a été rempli d’eau puis scellé et le cylindre central a permis d’insérer un gel pour un
test dosimétrique . A droite, le moule est utilisé pour couler un fantéme de calibration
en PVC pour un CT [4].
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Cette méthode plus indirecte nécessite cependant de I’expérience et une bonne maitrise
des techniques associées afin d’obtenir un résultat de qualité, ce qui est moins simple que
de laisser ce travail a 'imprimante. Notons également qu’un moule permet, si nécessaire,
de produire plusieurs piéces identiques en n’ayant recours qu’une fois & 'imprimante.

1.3 Radiothérapie et impression 3D

Depuis quelques années, 'intérét pour I'impression 3D en radiothérapie n’a cessé de
croitre et les publications a ce sujet sont en constante augmentation |]§]| En effet, la ra-
diothérapie nécessite en pratique I'utilisation d’une large gamme d’outils permettant de
traiter les patients mais aussi de s’assurer de la qualité de ces traitements. L’inclusion de
I'impression 3D en radiothérapie pourrait présenter a cet égard une grande avancée car
elle permettrait la synthése de nouveaux outils, parfois plus spécifiques et personnalisés
que ceux disponibles dans le commerce, qui pourraient alors permettre d’avoir des résul-
tats & minima équivalents, le plus souvent a moindre cott. Il est donc tout naturel que
I'impression 3D rencontre une grande popularité avec les spécialistes du domaine car elle
leur permet de pouvoir matérialiser leurs idées. Elle peut s’inclure a différentes étapes du
workflow, de la simulation au traitement en passant par les controles de qualité.

Pour des traitements proches de la peau, par exemple, il est parfois utile d’utiliser un
bolus, afin que le pic de dose soit bien localisé en surface et que l'irradiation des organes
en profondeur soit moindre. Ce dispositif devrait étre en théorie accolé a la peau afin de
permettre une conformation maximale de la dose et d’éviter les interfaces entre le bolus
et lair. Cette tache est aisément réalisable sur des zones assez plates et peu sinueuses,
comme un bras.

FI1GURE 1.6 — Bolus produit par imprimante 3D permettant de s’adapter aux irrégularités
de Poreille. Sur I'image (D), on voit le bolus sur le patient auquel il correspond .

La complexité est tout autre lorsqu’il s’agit par exemple du nez ou encore des oreilles
qui présentent une forme trés particuliére & laquelle accoler parfaitement le bolus est
impossible. L’impression 3D peut toutefois répondre a ces exigences (Figure |1.6]), pour
peu que les informations anatomiques sur la zone & couvrir lui soit transmises, ce qui est

7



CHAPITRE 1. IMPRESSION 3D

possible avec des logiciels ou des scripts qui convertissent la structure bolus dans le TPSE]
en fichiers utilisables par I'imprimante. Le bolus est I'exemple idéal pour démontrer a
quel point I'impression 3D est utile pour obtenir un dispositif adapté et personnalisé de
maniére efficace et rapide.

La curiethérapie est un pan de la radiothérapie qui profite lui aussi de la liberté de
conception offerte par 'impression 3D. En effet, les traitements en radiothérapie interne
dépendent principalement du choix de 'applicateur car la dose sera fortement impactée
par la disposition géométrique de la source dans ce dernier. Cependant, les applicateurs
sur le marché correspondent & des anatomies standards, il se peut donc qu’ils ne soient
pas adaptés & certaines variations anatomiques ou pathologies particuliéres, rendant alors
le traitement plus difficile a réaliser. L’impression 3D permet alors de développer de nou-
veaux applicateurs (Figure afin de permettre une irradiation plus précise chez des
patients pour lesquels les applicateurs normaux ne conviennent pas. Il est bien entendu né-
cessaire pour ce genre d’applications d’utiliser des matériaux biocompatibles, stérilisables
et ne provoquant pas de complications importantes liées a leur présence. Néanmoins des
solutions existent et plusieurs centres ont déja imprimés eux-mémes leurs applicateurs
afin de répondre a des exigences particuliéres.

~

A

FIGURE 1.7 — (B) - (F) Exemples d’applicateurs gynécologiques pour des patientes in-
compatibles avec I'applicateur standard (A) [7].

Bien que cela reste une application mineure, il existe tout de méme plusieurs pu-
blications exposant 1'utilité de 'impression 3D pour créer des moyens d’immobilisation
spécifiques aux différents patients. Les innovations se sont notamment concentrées sur le
développement de masques ORL en utilisant les examens d’imagerie comme base pour
I'impression afin que le masque se conforme directement au patient. Aussi, pour les trai-
tements des extrémités, le développement de moyens de contentions spécifiques est bien-
venu : les membres étant fort mobiles, il est souvent compliqué de déterminer une position
simple qui soit reproductible pendant les séances de traitement avec les moyens de conten-

2. Treatment Planning System : logiciel utilisé dans les services de radiothérapie afin d’organiser et
de préparer le traitement du patient.
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tion standards. Avec des moyens d’immobilisation adaptés au corps du patient (Figure
1.8), sa mise en place deviendrait tout de suite une tache moins ardue et chronophage.

FIGURE 1.8 — Moyen de contention spécifique pour une irradiation de I'index .

Actuellement, la majeure partie de I'attention, quant a l'utilisation de I'impression
3D en radiothérapie, est tournée vers la conception de fant@mesﬁ @ Les fantémes ont
toujours occupé une place importante en radiothérapie, permettant, entre autres, de vé-
rifier la qualité des traitements et d’attester la cohérence entre le calcul du TPS et ce
que la machine de traitement délivre réellement. Les fantomes vendus dans le commerce
correspondent & des modéles bien définis et standardisés, permettant de vérifier certains
parameétres, comme, par exemple, la dose en un point. Cette rigidité dans la conception
ne permet que d’effectuer une mesure précise dans un cadre précis, pour un prix souvent
élevé. L’impression 3D permet d’outrepasser ces contraintes vu la liberté d’action qu’elle
offre. Méme une simple imprimante & extrusion peut étre utilisée pour produire des fan-
tomes fiables, possédant d’autres spécificités souhaitées par I'utilisateur. Les imprimantes
a extrusion présentent une caractéristique intéressante d’un point de vue dosimétrique :
les matériaux qu’elles utilisent. De fait, les plastiques, comme le PLA ou I’ABS, ont une
densité trés proche de celle de 1'eau. Ainsi, il est trés simple avec une imprimante 3D de
former un objet plein équivalent & un tissu mou, dont la structure est adaptable & souhait
afin d’effectuer la mesure désirée, le fantome pouvant étre adapté afin de laisser des creux
pour une chambre, une diode ou alors pour un film.

FIGURE 1.9 — Comparaison entre le fantome (a) et le résultat de I'impression (b) |\

3. Un fantéme correspond, dans le cadre de la radiothérapie, a tout appareil ou dispositif expérimental
permettant d’effectuer des controles de qualité.
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Sur la figure [I.9]est présenté le résultat d’une impression 3D basée sur un fantoéme an-
thropomorphique utilisé comme référence. Le fantome a été imprimé partiellement avec de
I’ABS pour délimiter le contour et rempli d’une substance de densité proche. On constate
qu’'une imprimante 3D est capable d’effectuer une transcription trés précise du modéle
qui lui est donné et que les auteurs ont prévu de pouvoir ouvrir le fantoéme en différentes
parties afin d’effectuer des mesures avec un film dans différents plans. L’impression 3D
permet donc de créer des fantomes géométriquement trés complexes, potentiellement basés
sur des patients, afin d’effectuer des vérifications de traitements.

Un autre point sur lequel il est possible d’apporter des modifications est la composition
du fantome. Comme évoqué précédemment, les imprimantes a extrusion sont capables
d’imprimer des objets avec toutes sortes de plastiques possédant des propriétés fort variées.
Bien siir, pour représenter un tissu mou relativement simple dans sa constitution, utiliser
uniquement de ’ABS ou du PLA pour imprimer un fantéme de composition homogéne
est parfaitement suffisant, ces polymeéres présentant une atténuation des rayons similaire
a celle de leaufl

FIGURE 1.10 — a) Photographie d’un fantome anthropomorphique dédié a I'imagerie en
ABS (rose) et en ABS mélangé a du bismuth (gris). (b) Image radiographique planaire
du fantéme. (c) Coupe transversale provenant d’un scanner CT .

Pour des zones anatomiques plus particuliéres toutefois, ou pour vouloir tester I'impact
dit a la présence d’une interface entre tissus, il est parfois souhaitable d’imprimer un
fantéme de composition variée. Pour vouloir simuler du tissu pulmonaire par exemple,
de densité plus faible que 'eau, 'utilisation du HIPS au lieu des habituels PLA et ABS
peut se révéler plus appropriée. Dans la gamme des densités plus élevées, il existe aussi des
matériaux composites sous forme de filament, mélanges d’ABS et de bismuth par exemple
(Figure , qui atteignent des densités semblables a celles de 1’os.

4. 0.920 et 1.175 g/cm? pour du PLA & 80% et 100% de remplissage, par exemple .

10
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La figure permet de constater la grande richesse de polyméres disponibles pour I'im-
pression, qui présentent des densités trés variables.
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FIGURE 1.11 - Liste de différents polymeéres utilisables pour un impression et leur densités
relatives par rapport a I'eau [14].

En résumé, I'impression 3D présente un intérét particulier pour la radiothérapie. Cette
technologie, relativement aisée a manipuler et accessible d’un point de vue financier, offre
une grande liberté pour la fabrication des outils intervenant dans la préparation et le
déroulement des traitements. Les imprimantes sont capables de conceptions de qualité et
offrent la possibilité de personnaliser les résultats de I'impression a souhait pour répondre
aux besoins spécifiques demandés par certains traitements.
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Chapitre 2

Petits Champs

2.1 Introduction

Il est fréquent de voir, notamment chez des patients présentant des lésions pulmo-
naires ou cérébrales, que le volume a traiter soit relativement petit, nécessitant donc une
ouverture du collimateur réduite (Figure . Cette notion de "petit" peut paraitre au
premier abord assez subjective, n’apportant qu'une complication supplémentaire dans le
positionnement du patient : le moindre décalage de quelques millimétres implique que 'on
peut manquer partiellement ou totalement la cible. Toutefois, les petits champs corres-
pondent aussi a une situation pour laquelle les protocoles de dosimétrie, établis pour des
grands champsﬂ ne sont plus valables. Il a donc été nécessaire de construire un nouveau
formalisme et de nouvelles régles sur base des données et de la littérature existante en vue
d’appréhender de la meilleure fagon possible la dosimétrie des petits champs.

FIGURE 2.1 — Coupe transverse et sagittale d’un patient présentant une lésion (rouge)
de taille réduite. Pour le traitement de ce patient, la plus petite ouverture des machoires
utilisée lors d’un arc est de 1,9 x 1,6 cm?. Image personnelle.

1. En général, on dit qu'un champ est grand lorsque sa taille vaut au moins 4 x 4 cm?.

13
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C’est dans cet esprit que 'TAEA a publié le Technical Reports Series No. 483 Do-
simetry of Small Static Fields Used in External Beam Radiotherapy |15]ﬂ Cet ouvrage,
reconnu comme la référence quant a la dosimétrie des petits champs, regroupe toutes les
informations utiles et le formalisme propre a ce domaine.

2.2 Définition des petits champs

Dans cet ouvrage, un champ est qualifié de petit lorsqu’il vérifie au moins une des
trois conditions présentées ci-dessous qui seront détaillées dans les sections suivantes :

— Perte de ’équilibre électronique latéral,
— Occlusion de la source,

— Taille du détecteur importante par rapport aux dimensions du champ.

2.2.1 Perte de I’équilibre électronique latéral

Dans tout volume, une irradiation par un faisceau de photons va engendrer une ioni-
sation de la matiére, principalement par effet Compton aux énergies utilisées en radiothé-
rapie. Le kermaﬂ K est un paramétre qui va quantifier cet effet, défini comme le transfert
moyen d’énergie des photons, particules indirectement ionisantes, aux électrons du milieu,
directement ionisants. Dans cette discussion, seule une partie du kerma nous intéresseﬁ :
le kerma collisionnel K., défini comme 1’énergie transmise des photons aux électrons qui
sera libérée sous forme de collisions. Ces électrons libérés dans le milieu sont les vecteurs
de la dose D, quantité physique définie comme 1’énergie moyenne déposée dans un volume
par unité de masse. Comme les électrons ont un certain parcours dans la matiére, ’énergie
transmise par les photons n’est pas forcément déposée au méme endroit. Autrement dit,
vu les définitions introduites précédemment, le kerma collisionnel n’est pas forcément égal
a la dose en toute circonstance. Cela signifie que les électrons sortent du volume d’intérét
et vont déposer de la dose ailleurs, auquel cas le kerma collisionnel est donc supérieur a
la dose.

&

FIGURE 2.2 — Schéma d’une situation d’équilibre électronique. Les électrons mis en mou-
vement par les photons, dont le parcours est représenté par les fleches bleues, sortent et
rentrent en nombre égal dans le volume. Image personnelle.

2. Notons que récemment, le NCS a créé un groupe de travail en vue de produire un rapport intégrant
les nouvelles données publiées aprés la sortie du TRS 483.

3. Pour Kinetic Energy Released per Mass unit.

4. L’autre partie du kerma est le kerma radiatif K, .4, correspondant a ’énergie transférée des photons
aux électrons qui sera libérée sous forme de rayonnement de freinage. Ces rayons sortant généralement
du volume, ils ne participent pas a la dose et ne sont pas considérés.

14
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Cependant, si autant d’électrons rentrent dans le volume pour compenser ’absence de
ceux qui en sortent, alors le volume se trouve dans une situation d’équilibre électronique
(Figure , ou la dose et le kerma sont égaux. L’équilibre électronique est une des
hypothéses principales de la théorie des cavités de Bragg-Gray, ce qui signifie que pour
effectuer une mesure de dose correcte, il faut placer l'instrument de mesure dans une
région ou 'équilibre électronique est établi.

Notons que, dans le cadre du formalisme des petits champs, I'équilibre électronique
est considéré comme provenant de deux contributions différentes : 1’équilibre électronique
longitudinal, dans ’axe du faisceau, et le latéral, perpendiculaire a cet axe. Cette distinc-
tion est réalisée dans ce cas car ce n’est que dans le plan orthogonal a I'axe du faisceau
que le manque d’équilibre électronique apparaitra, d’oti la nécessité de les différencier.

Dans le cas d'un grand champ, pour la région centrale du moins, la condition d’équi-
libre électronique latéral est respectée. Le champ est en effet assez grand que pour avoir,
a proximité de I’axe, une compensation pour I’absence des électrons sortant du volume de
mesure par la diffusion latérale. Lorsque la taille du champ est sous un certain seuil, cette
compensation n’est plus garantie, résultant ainsi en une perte d’équilibre électronique la-
téral. Dans le TRS483, un paramétre nommé rLCpEE est utilisé pour quantifier la taille
limite que peut avoir un champ avant de présenter un manque d’équilibre électronique
latéral. Ce parameétre, évalué via des simulations Monte Carlo, peut étre interprété comme
le libre parcours moyen des électrons dans la matiére et dépend de l'indice de qualité du
faisceau :

TLcPE = 8,369 X TPRQOJO — 4,382
reepe = 77,97 x 107 x %dd(10) — 4,112 (2.1)
—T T T T T T
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FIGURE 2.3 — Rapport entre la dose dans I’eau et le kerma collisionnel en fonction de la
taille du champ pour différentes énergieslﬂ. On constate que la perte d’équilibre électro-
nique arrive d’autant plus vite que I’énergie du faisceau est grande [15].

5. Pour Lateral Charged Particle Equilibrium Range.

6. Bien que ce soit leur énergie qui est mentionnée, on constate sur la figure que les faisceaux
sont caractérisés par une tension et non pas par une énergie. Il s’agit en réalité d’un abus de language,
ou le faisceau de photons est nommé d’apreés la tension accélératrice des électrons qui ’engendre, tout en
parlant en réalité de leur énergie.

15



CHAPITRE 2. PETITS CHAMPS

Cet indice de qualité est défini a partir du Tissue Phantom Ratio, dont ’expression

est :
D,

D

TPR, =
Zref

ou la profondeur de référence z,.¢ correspond le plus souvent a celle du maximum. Cette
courbe est réalisée en variant la profondeur z du détecteur dans l'eau mais en gardant
une distance source-chambre constante. De la courbe du T PR est défini I'indice de qua-
lite T'PRy9,10, correspondant au rapport entre la valeur du TPR a 20cm et 10ecm de
profondeur :

TPRy,
TPRy,
D Dy
D.., Du
Dy

= 5o (2.2)

TPRyiw0 =

Constatons donc que le T'P Ry 19 ne dépend pas du maximum de la courbe du T PR,
ce qui permet de s’affranchir de toute variation qui découlerait de l'incertitude sur sa
localisation. En pratique, vu I’expression , le TP Ry 10 est simplement estimé en cal-
culant le rapport des doses mesurées a 20 cm et 10 cm de profondeur, pour une distance
a la source constante de 100 ¢m. Ainsi, comme la distance a la source reste constante, le
T PRy 10 nest ni impacté par la variation du flux en 1/72, ni par la divergence du faisceau
et ne refléte que la maniére dont le faisceau est atténué, propriété étroitement liée a son
énergie. En effet, on peut dans ce cas raisonnablement écrire la variation de la dose en
profondeur comme :

D(z) < e7#7% + qe He* (2.3)

ol j1,, est le coefficient d’atténuation du faisceau de photons, yi. celui des électrons de conta-
mination provenant de 'accélérateur et a un paramétre a ajuster. Au dela de quelques
centimétres de profondeur, la contribution des électrons est négligeable et le terme cor-
respondant dans 1’équation peut étre supprimé. Ainsi le rapport des doses mesurées
aux profondeurs z; et z9 s’écrit :

D(z) — e Hw(z2—21)
D(z)
1 D(Zl)
& = |
,up Z1 — %2 t <D<22))

En plus du T'P Ry 10, notons également qu’'un autre indice de qualité peut étre défini
a partir du Percentage Depth Doseﬂ, qui s’écrit :

D,
%dd(z) = .100

max

7. Rendement en profondeur en francais.
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Ici, contrairement au T'PR, la distance source-surface reste constante et le détecteur
s’éloigne de la source lorsque la profondeur augmente. L’indice de qualité défini sur base
de cette courbe est le %dd(10), valeur du %dd a 10e¢m de profondeur. Cependant, a
I'inverse du T'P Ry 10, le %dd(10) dépend explicitement de la normalisation de la courbe au
maximum et toute variation, due a 'incertitude expérimentale, de la position du maximum
entrainera des erreurs de mesure de I'indice de qualité. Ce faisant, 'utilisation du 7'P Ry 19
est préférée au %dd(10).

L’équation explique donc pourquoi les traitements avec des petits champs se font
a basse énergief] En effet, un faisceau de plus haute énergie aura un indice de qualité
plus élevé, résultant donc en une augmentation directe de rpcpp (Figure . Ainsi, pour
s’épargner au maximum tout probléme par rapport a la perte d’équilibre électronique
latéral, il est préférable d’utiliser le faisceau possédant le plus petit indice de qualité
possible.

2.2.2 Occlusion de la source

Le second probléme survenant avec les petits champs est di a la taille finie de la
source de photons, qui posséde en effet une certaine extension spatiale. Pour des machines
modernes, sa taille est en moyenne de 5mm. Deés lors, si la taille de champ sélectionnée
est moindre, la source sera en partie cachée par le systéme de collimation dans la téte de
I’accélérateur, induisant ainsi une réduction de 'output du faisceau et une superposition
des pénombres’| sur le profil. Rappelons que le profil correspond & la courbe des mesures
réalisées le long d’un certain axe sur un plan orthogonal au faisceau dans I’eau et normalisé
au centre du faisceau. Cette situation va amener a requestionner la notion de la taille du
champ, qui peut étre définie de deux fagons différentes :

— La taille géométrique, égale a I'ouverture du collimateur qui correspond au bord des
machoires,

— La taille du champ irradié, qui correspond & la distance entre les points a 50% du
maximum, c’est a dire la largeur a mi-hauteur (FWHM en anglais) du profil.

Pour des champs plus grands ou équivalents a la dimension de la source, ces deux
définitions sont parfaitement équivalentes, les points a4 50% du maximum de dose coinci-
dant avec le bord des méachoires. Cependant, si la taille du champ est inférieure a celle de
la source, la superposition des pénombres entraine un changement dans l’aspect du pro-
fil, de telle sorte que sa largeur & mi-hauteur s’en retrouve modifiée (Figure . Ainsi,
I'ouverture du collimateur représente une sous-estimation de la taille du champ irradié.
Constatons, sur base de la figure que la perte d’équilibre électronique latéral est une
condition plus contraignante qui apparaitra bien avant que la source ne soit cachée par
le systéeme de collimation. Pour une énergie de 6 MV par exemple, la perte d’équilibre
électronique survient déja pour un champ de taille d’environ 1 x 1cm?.

Dans le TRS, il est recommandé d’utiliser la largeur & mi-hauteur du profil de dose
en guise de taille de champ, bien qu’il soit aussi conseillé de prendre note de 'ouverture

8. 6 MV est souvent la plus petite énergie disponible.
9. Sur un profil de dose, la pénombre est la zone située entre les points & 80% et 20% de la dose a
I’axe.
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du collimateur. C’est effectivement ce paramétre que les différents logiciels utilisés pour
planifier le traitement demandent, d’ou 'utilité de ne pas le laisser de coté.

Penumbra dose profiles at CPE
----------- Field dose profiles

a) b)—

3 > <>

<€—> Actual field size setting

) SLILED »  FWHM of resulting dose profiles
FIGURE 2.4 — a) Conditions normales, ot 'ouverture du collimateur est égal a la FWHM
du faisceau. b) Cas limite, ou la taille du champ vaut celle de la source. ¢) Pour une taille
de champ plus petite que la source, le champ irradié est plus grand que 'ouverture du
collimateur [16)].

2.2.3 Taille du détecteur

Les conditions présentées précédemment étaient en rapport avec les propriétés du
faisceau et de 'accélérateur. Cette derniére condition, par contre, est d’origine purement
instrumentale. Dans la pratique, la mesure de dose est souvent réalisée dans un grand
champ, qui posséde une région homogénem centrale relativement importante dans laquelle
il faut placer I'instrument de mesure. Dans ce cas, pour peu que la mesure soit bien réalisée,
la dimension du détecteur n’impacte quasiment pas le résultatm Cet état des faits ne reste
cependant d’application que pour des champs possédant une région homogéne plus grande
que le détecteur.

Sur la figure [2.5] se trouve une situation ot le détecteur est trop grand par rapport
a la taille du champ : la zone active intersecte en permanence, peu importe sa position,
de la pénombre. Comme la mesure est, en réalité, une valeur moyenne sur le volume de
détection, on se retrouve avec un résultat faussé, ce qu’on appelle I'effet de volume. La dose
sera sous-estimée a ’axe et surestimée dans la pénombre, comme si le profil mesuré était
le résultat d’'une convolution du profil réel par la réponse en volume du détecteur. Une
opération de déconvolution peut s’avérer complexe et entachée d’erreur et 'on préférera
donc utiliser un plus petit détecteur afin de réduire I'effet de volume. La taille du détecteur

10. La région homogéne est définie comme la zone comprise entre les deux points a 80% des dimensions
du champ de part et d’autre de ’axe central.

11. Evidemment, la mesure dans les gradients de dose, comme la pénombre, reste problématique vu la
variation importante dans le volume de détection. Pour un grand champ, cette partie reste trés limitée
et n’a donc pas un impact global sur la mesure.
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FIGURE 2.5 — Représentation graphique de la modification du profil di & une mesure avec
un instrument trop large. La courbe gaussienne en traits pleins correspond au profil théo-
rique et celle en traits discontinus au profil mesuré. La barre noire horizontale représente
le détecteur [15].

adapté a un champ est renseignée dans le TRS :

FWMH 2 ZTLCPE + d

ou :
— FWMH est la largeur a mi-hauteur du faisceau, c¢’est a dire sa taille,
— rropr est le lateral charged particle equilibrium range, défini dans 'équation 2.1,
— d est la plus grande dimension du détecteur.
Donc, un détecteur est adapté pour mesurer un champ si ses parois externes sont

contenues dans le champ et se trouvent a une distance égale au libre parcours moyen des
électrons des bords du champ.

Un facteur de correction de l'effet de volume existe dans le TRS. Il correspond au
rapport entre la dose absorbée au point de référence et la dose moyenne sur le volume du
détecteur. Il s’exprime de la fagon suivante :

f wa(:B,y)dmdy
[ [ w(zy)OAR(x,y)dzdy

kvol =

ou :
— A est la projection de la zone sensible du détecteur sur un plan perpendiculaire &
I’axe,
— OAR est l'off axis ratio, c’est & dire le profil normalisé a ’axe,

— w est une fonction de pondération prenant en compte l’extension du détecteur au
dela du plan orthogonal a ’axe, dont la valeur est tabulée dans le TRS 483.
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2.3 Durcissement du faisceau

A plusieurs reprises dans ce chapitre, il a été question de I'indice de qualité du faisceau
de photons. Comme cela a été évoqué précédemment, I'indice de qualité est un reflet de
I’énergie du faisceau, augmentant ou diminuant de concert avec cette derniére. Néanmoins,
dans le cas d’un petit champ, la présence du systéme de collimation laisse passer moins de
photons de basse énergie provenant de la diffusion dans la téte de ’accélérateur. De plus,
la taille réduite du champ ameéne & une diminution de la diffusion dans le fantéme. Cet état
des faits résulte en un décalage du spectre vers les hautes énergies et ce phénomeéne, de
durcissement du faisceau, a un grand impact sur la forme du spectre et donc sur 1’énergie
moyenne du faisceau de photons (Figure .

Cependant, bien que les conséquences sur le faisceau de photons soient importantes,
I'indice de qualité n’en est que trés peu impacté. De fait, le calcul de 'indice de qualité est
basé sur une mesure de dose, mais cette dose provient des électrons mis en mouvement par
les photons, pas des photons eux-mémes. Les électrons, eux, sont beaucoup moins impactés
par le durcissement du faisceau et on constate que le rapport des pouvoirs d’arrét eau/air
varie de maximum 1% avec la taille de champ. Dés lors, la définition classiquement établie
de l'indice de qualité reste valable et tout faisceau, quelque soit sa taille, sera représenté
par un seul indice de qualité pour une méme tension accélératrice.
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FIGURE 2.6 — Graphique du nombre de photons en fonction de I’énergie pour différentes
tailles de champ d’un faisceau 6 MV. En haut a droite, un tableau montrant I’augmenta-
tion de I'énergie moyenne du spectre avec la diminution des dimensions [17].

2.4 Dosimétrie

2.4.1 Théorie des cavités

Les protocoles de dosimétrie sont fondés sur la théorie des cavités de Bragg-Gray.
Cette théorie stipule que la dose dans un milieu peut étre déterminée a partir de la dose
mesurée dans une cavité, c’est a dire un milieu différent inséré dans le premier, en la
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multipliant par le rapport des pouvoirs d’arrét des deux milieux. En radiothérapie, le
milieu est de ’eau et la mesure se fait dans de ’air, contenu dans la cavité d’une chambre
d’ionisation. La dose dans l'eau s’écrit donc [18] :

Deau = Dair S;?;L (24)

€4t — Sequ/Sair €st le rapport des pouvoirs d’arrét eau/air.

ou

Cette équation correspond au cas théorique, ou la cavité est d’'un volume négligeable
et ne perturbe pas la fluence incidente. En réalité, le détecteur n’est pas infiniment petit et
perturbe tout de méme la fluence. Cependant, si le détecteur reste assez petit par rapport
au champ, alors la perturbation qu’il provoque 'est également et peut étre corrigée via
I'introduction de facteurs multiplicatifs dans la formule :

eau | |
Deau - Dair air Di
i

ol [[;p:i correspond au produit des facteurs de correction pour la présence d’air dans
la cavité, l'effet de déplacement, les parois de la chambre et la présence de 1'éléctrode
centrale. Dans les grands champs, ces facteurs sont petits et indépendants.

Dans le cas d’un petit champ, le volume du détecteur n’est en aucun cas négligeable et
la fluence est clairement perturbée par son insertion dans le fantome d’eau. Les facteurs de
correction de la théorie des cavités deviennent importants et ne sont plus indépendants
(Figure . Il faut, dans ce cas, corriger la dose par un autre facteur évalué par des
simulations Monte Carlo et disponible dans le TRS483.

Beam type Beam-detector Fluence in Bragg-Gray applicability
configuration det & med

Ideal detector (= B-G), TCPE

(2) * @ med
D,4.0(P) = Dy o (P) S g

=0
Broad/large

det

Real detector (= B-G) , TCPE
D,s0(P)=Dyug Smase [ 1 P

small, approx. independent

perturbations => corrected by p,

(b)
Broad/large

Real detector (# B-G), no TCPE
D,so(P) % Dyg s [ 12
(c) ) b 2D large, non-indept. perturbations
Narrow/small g T => B-G breaks-down

(c) reduces to (b) if ®,, ~ @, i.e.
F,

a0 = Smeada | | Pi

FIGURE 2.7 — Représentation du cas théorique, du cas réel dans des conditions normales
et dans des petits champs [17].

Rappelons que dans les conditions de référence, la mesure est réalisée dans une cuve

a eau avec une chambre de Farmer, & 10 cm de profondeur, une distance chambre-source

de 100 cm et au centre d'un champ 10 x 10 em?. Ainsi, les conditions de référence établies

dans les protocoles de dosimétrie respectent les hypothéses de la théorie des cavités, ce

qui permet d’écrire la dose déposée dans I’eau par un faisceau de qualité Q comme suit
[19, |20] :

Du,q = Meorr@ND,w.Qok.qo (2.5)
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CHAPITRE 2. PETITS CHAMPS

ou :

— Morr g est la charge totale mesurée par la chambre pendant l'irradiation, corrigée
pour la température et la pression, I’humidité, la polarité et la recombinaison.

— Np.uw,q, est le facteur d’¢talonnage de la chambre pour un faisceau de qualité @y EZ],

— k est le facteur de conversion pour une mesure dans ’eau pour un faisceau de
Q,Qo
qualité ) avec une chambre étalonnée dans un faisceau de référence de qualité Q).

2.4.2 Deétermination des facteurs d’ouverture du collimateur

Le facteur d’ouverture du collimateur (FOC ou OF pour Qutput Factor), noté 2, est
un parameétre permettant de quantifier la contribution de la diffusion & la dose a I’axe
lorsque le collimateur est plus ou moins ouvert par rapport & un champ de référence,
habituellement fixé & 10 x 10 cm?. Le calcul des unités moniteurs délivrées par faisceau
dépend de ce paramétre, il est donc important de le connaitre avec précision. Le FOC
s’exprime comme suit :

fc in
Dwa

O =
fref
Dw7Q

(2.6)

ol Df Tef est la dose mesurée dans les conditions de référence a 10 cm de profondeur dans

le Champ de référence et Df i la dose mesurée dans ces mémes conditions mais pour un
champ clinique de dlmensnons différentes.

Vu Dexpression, le FOC d'un champ de 10 x 10em?, correspondant au champ de
référence, vaut 1. Pour des champs plus grand que la référence, le volume irradié dans le
fantome est évidemment plus important. Ce faisant, la diffusion augmente également et sa
contribution a la dose a ’axe est plus importante. Ainsi, si les dimensions du champ sont
supérieures a 10 x 10 cm?, le FOC sera plus grand que 1. Inversément, si les dimensions
du champ sont inférieures a 10 x 10 cm?, le FOC sera inférieur a 1.

Pour des grands champs et avec des instruments de bonne qualité, le facteur de propor-
tionnalité entre mesure et dose reste constant entre différentes tailles de champ. Ainsi, sur
base de I’équation I'expression du FOC peut étre simplifiée en I’écrivant directement
comme le rapport des charges mesurées :

fclin
Mg

0=
f’r'e

Pour le FOC des petits champs toutefois, une telle simplification n’est pas acceptable
vu la perturbation provoquée par le détecteur (Figure [2.8)). Il faudra donc considérer un

12. En pratique, il s’agit d’un faisceau produit par une source de °Co.
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CHAPITRE 2. PETITS CHAMPS

terme supplémentaire dans la formule pour corriger la mesure :

fclin
chlimfmf — Qclin fclimfref
chin,Qref Mf'rcf chin7Qref
Qref

fclin » fclin
k:fclin,fref Dvaclin/Ddet:chin

chineref o fref B fTe.f
Dvaref /Ddeteref

avec

-

o
»
o]
4

o
©

o
©
Pam w

o PinPoint PTW 31006 (Centre 1)
o PinPoint PTW 31006 (Centre 15)
PinPoint PTW 31006 (Centre 2)
a PinPoint PTW 31006 (Centre 3)
< PinPoint PTW 31006 (Centre 8)
PinPoint PTW 31006 (Centre 11)
> » Wellhofer (IBA) CC01 (Centre 11)
Diode SFD (Centre 1)
8 BrainLAB WOI 10-26

o
=)

o
o

Detector output ratio
o
\]
LA e

ogl— 1 o 1 1,1 1,11, 1]
30 40 50 60 70 8 90

WMLC-defined field size / mm

P PP IR IR B B B
(=]

o
-
o
N
(]

FIGURE 2.8 — Graphique du rapport des charges pour différents détecteurs en fonction
de la taille de champ. Il est évident que plus la dimension du champ diminue, plus la
différence entre les mesures augmente. Dés lors, on ne peut pas se permettre de laisser le
facteur de correction de coté car il s’agit d’une importante source d’erreur [15].

Au dela de la formulation théorique, la mesure en elle-méme pose probléme. En effet,
il faut réussir & mesurer la dose dans un grand et dans un petit champ avec le méme
instrument, mais un détecteur adapté aux deux situations n’existe pas. Pour pallier a
cela, il faudra recourir & une méthode de mesure dans un champ intermédiaire, aussi
appelée "Daisy chaining" ou méthode du champ intermédiaire, qui consiste & mesurer
deux FOC séparément et & se ramener, via un champ dit intermédiaire, & la quantité
d’intérét :

fclinvfref _ [ f{:l'i’n7fi7lt fintyf'ref
QchinaQref - _Qchianint:|d t [QQintaQref:|IC
i fclin ] [ fint
— Mchin kfclinvfint MQint k:fint»fTef
o Mflnt Qetin,Qint Mfref Qi”t7Q7‘€f
L Qint ddet L Qref IC
i fclin ] [ fint
o Mchm k,fczm,fmt % (2 7)
- Mfznt chinaQint fref '
L Qint ddet L Qref IC

par définition du FOC et car [ké;"tfféf f} =1 vu que fi et fuin sont tous deux des
wmits Te IC

grands champs. Dans 1’équation [2.7] "det" indique les mesures réalisées avec le détecteur
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CHAPITRE 2. PETITS CHAMPS

adapté aux petits champs et "IC" celles réalisées avec la chambre d’ionisation dans les
grands champs.

Notons, en guise de remarque, que les facteurs de correction lcgcll’”nféif , sont tabulés
pour des champs carrés seulement. Pour un champ rectangulaire de dimensions X X Y,
le champ f.;, correspond a I'équivalent carré, dont la taille est évaluée comme suit :

fEad — g — /XY (2.8)

clin

Cette formule, comme celle de Sterlingﬁ, ne sont pas adaptées a des petits champs
rectangulaires. En effet, le facteur de correction qui sera associé au champ rectangulaire
est celui de l’équivalent carré, évalué par la formule 2.8] ce qui résulte en un décalage des
mesures par rapport a la courbe des FOC des champs carrés (Figure. En conséquence,
un nouveau modeéle a récemment été proposé afin de mieux estimer 1’équivalent carré de
ces champs [21] :

2min(X ,Y)* mazx(X ,Y)? @

EqSqFS = X1y (2.9)
XY (min(X,Y)\
=2 X+Y (maa:(X,Y)) (2.10)

avec a un paramétre a ajuster[f]et oi la reformulation est consistante avec la proposi-
tion de Bjarngard [22]|. L’équation représente une meilleure évaluation de 1’équivalent
carré, qui ne se base pas sur un critére géométrique mais va plutét donner un champ
équivalent carré pour lequel la contribution de la diffusion a ’axe est semblable a celle
du champ rectangulaire. Ainsi, les valeurs des FOC en fonction de ’équivalent carré des
champs rectangulaires suivront la courbe des mesures pour des champs carrés (Figure
2.9)), ce qui est un résultat attendu.

(a) 1.00 (b) .00 (¢) 100

+0 ® - o @

095 o2 095 2% 095 ®

g 0.90 o 8 S 0.90 oo S 0.90

g ofee ¢ g™ o g !’

£ 085 8° & 085 F o £ 0.85

2080 tee e 2080 ; 2 0.0 ¢

3 o 3 o 3 '

0075 . 0075 o © 075 °

3070 L 2 070 4 2070 s

" o5 ’ * oss ' " s o EGSFS

' * EgArea ' ¢ Sterling } o © PB method

060 0.60 0.60

0 1 2 3 4 0 1 2 3 4 0 1 2 3 4
Equivalent Square Field Size cm Equivalent Square Field Size cm Equivalent Square Field Size cm
FIGURE 2.9 — FOC en fonction de la taille du champ équivalent carré. Les points en
rouge représentent les mesures pour les champs carrés et en bleu celles pour les champs
rectangulaires. a) Equivalent carré évalué par la formule b) Equivalent carré évalué
par la formule de Sterling ¢) Equivalent carré évalué par la formule [21].

Sterling XY
13. fclin 72X+Y

14. Dans l’article, la valeur de a est posée a 1.12.
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Chapitre 3

Faisceaux FFF

3.1 Intérét des faisceaux FFF

Dans les traitements stéréotaxiques, il est d’une importance capitale que la précision
de la mesure de dose et du positionnement du patient soit maximale. De méme, la durée
du traitement reste un point a ne pas négliger parmi les paramétres que l'on cherche a
optimiser. En effet, méme si toutes les précautions sont prises, un traitement trop long
favorise la probabilité que le patient finisse par bouger, ce qui risque de déplacer la cible
hors du champ. Vu la taille des cibles en stéréotaxie, cette situation est d’autant plus
problématique car la machine doit irradier pendant plusieurs minutes pour atteindre la
dose demandée & cause de la réduction du facteur d’ouverture du collimateur. La solution
qui a été trouvée au temps trop long de ces traitements est de retirer le cone égalisa-
teurE| (Figure présent devant la source de rayonnement dans la téte de 'accélérateur,
permettant ainsi une augmentation du débit de dose maximal.

a

FIGURE 3.1 — Exemple de cone égalisateur pour un faisceau de basse (a) et de haute (b)
énergie dans un accélérateur linéaire médical .

1. Flattening filter en anglais, lorsqu’il est enlevé le faisceau est dit Flattening Filter Free, d’ou le
nom FFF.

25



CHAPITRE 3. FAISCEAUX FFF

Le faisceau produit par 'accélérateur est a l’origine issu du rayonnement de freinage
engendré par un flux d’électrons. Ces électrons étant accélérés a des hautes énergies, il
advient que la distribution angulaire des photons produits est maximale dans la direction
d’origine des électrons. Ainsi, plus de photons sont émis dans ’axe, résultant en un profil
de dose en cloche. En radiothérapie cependant, ce faisceau est souvent filtré par un cone
égalisateur qui va aplanir le profil, lui donnant I’allure d’une fonction porte (Figure et

2.40).

100 keV 400 keV

4 MeV ;
(‘F 0 MY oo
& 0

Target

Electron Beam

9P

FIGURE 3.2 — Distribution angulaire du rayonnement de freinage pour différentes énergies
[24].

Ceci était nécessaire par le passé car on pouvait atteindre une couverture homogéne
de la cible plus facilement avec un faisceau plat. De nos jours, avec les techniques de
modulation, il est équivalent de préparer un traitement utilisant des petits champs avec un
faisceau non-filtré, d’ou leur utilisation systématique pour les traitements stéréotaxiques.

3.2 Description mathématique

Ce profil en forme de cloche des faisceaux FFF est une conséquence directe des équa-
tions du bremsstralhung. En effet, la puissance émise par angle solide vaut [25] :
dP  e%a® sin? 6

dQ  drxcd (1 — Beosh)®

(3.1)

— e est la charge élémentaire,
— a l'accélération des électrons,
— ¢ la vitesse de la lumiere,
— 0 'angle d’émission des photons par rapport a la direction incidente des électrons,
— [ le facteur relativiste v/c.
Cette quantité est maximale pour un angle 6,,,., dont I’expression est :

O = OS] (% (VI+155 - 1))
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CHAPITRE 3. FAISCEAUX FFF

Pour g — 1, on obtient que 6,,,, — 0, donc I’équation s’écrit pour des petits angles :

ar _ 8‘32a2,ys (v9)?
a  wcd (14 (19)%)°

(3.2)

avec v = 1/y/1— (2.

A partir de I'équation , on obtient pour 'angle 0,,,, et 'angle d’émission moyen :

) _ 1 mod
2
@ = =T
¥ E

Au vu de I'expression ci-dessus, on constate directement que plus les électrons possedent
une énergie ¢élevée, moins les photons créés auront tendance a s’écarter de 1’axe.

3.3 Dosimétrie

La présence du cone égalisateur entraine une perturbation importante dans le flux
de photons, au niveau de I’énergie ou de la diffusion notamment. Les différences entre
faisceau filtré et FFF sont aujourd’hui bien établies et vont étre rappelées dans la suite
de cette section.

3.3.1 Profil

Bien entendu, vu la description qui en a été faite, la principale différence entre faisceau
filtré et FFF réside au niveau des profils, profondément différents. Méme s’ils restent
semblables pour des champs plus petits que 3 x 3cm?, au dela de cette limite le pic
central se précise de plus en plus avec 'augmentation de la taille, comme illustré sur la
figure |3.3

Profil champ 10x10 Profil champ 1x1

— 6 MV
100 —— 6 MV FFF 100 4

— 6 MV

80 1 80 |

60 - 60

Dose (%)
Dose (%)

40 4 40 |

T T T T T T T T T T T T T T T T
—80 —60 —40 -20 ] 20 40 60 80 -20 -15 -10 -5 0 5 10 15 20
Distance a I'axe (mm) Distance a I'axe (mm)

FIGURE 3.3 — Comparaison entre les profils, mesurés sur le LINAC Romulus du CHU de
Tivoli, & 10 em de profondeur pour un faisceau filtré (bleu) et non filtré (mauve), tous
deux normalisés & 1’axe et pour un champ 10 x 10em? et 1 x 1 em?. Image personnelle.
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Cette nouvelle propriété est quantifiée par un parameétre nommé unflatness, qui est
le rapport entre la dose a I'axe et la dose a 80%E| des dimensions du champ. L'unflatness
des faisceaux FFF au CHU de Tivoli est donnée dans le tableau 3.1l

Le pic sur le profil d'un faisceau FFF va étre plus prononcé pour des champs plus
grands, comme évoqué précédemment, mais aussi si le faisceau est d’une énergie plus
grande (Figure . En effet, la distribution angulaire des photons produits par le brem-
sstrahlung sera moins écartée de l'axe central, résultant donc en un dépot de dose plus
important au centre que pour des énergies plus basses.

100 T T

9.61 el .| ' 5x5cm?
aal BUZYY 185 |, 4 )

6 MV 46| U M f e 04 10 MV ——10x10cm
| ——15x15¢em®

——20x 20 cm®

80 - I ,

60 - 1

dose (%)

20 - B

- ™~
0 L L L !
-15 -10 -5 0 5 10 15

distance to CAX (cm)

FIGURE 3.4 — Profils pour 4 tailles de champs différentes & 6 MV (gauche) et 10 MV
(droite) [26].

Le design du cone égalisateur (Figure fait en sorte que les photons passant par
I’axe traversent plus de matiére, afin que le flux parvenant au patient y soit plus atténué.
En conséquence, le faisceau est plus durci a ’axe qu’aux bords du champ, phénoméne
connu sous le nom d’off-axis softening. Pour des champs FFF, 'absence de cone égalisateur
fait que le spectre reste relativement similaire en tout point du champ (Figure , il n'y
a pas de variation d’énergie des photons notable entre les bords et le centre.

a) 1.0 T T p) 10

Central axis
Field edge

Central axis |
Field edge

0.8 0.8}

Af

0.4 Ho o R B S .

\\A\\\ " \\
; —— 0.0 A —
0 2 4 6 8 ) 2 4 6 8

Energy / MeV Energy / MeV

o
o

o
~

Photon fluence a.u.

Photon fluence a.u.

I
S

o
(=}

FIGURE 3.5 — Spectre d’énergie des photons & I’axe et au bords du champ pour un faisceau
filtré (a) et un non filtré (b) [26].

2. Souvent, 80% est la valeur trouvée dans la littérature, mais il n’existe pas de consensus & I’heure
actuelle. Il est tout & fait possible de trouver d’autres valeurs, comme 70% des dimensions du champ.
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Ce phénomeéne d’off-axis softening fait que ’aspect du profil va varier en fonction
de la profondeur. Le cone est en effet congu de telle sorte que le faisceau soit plat a 10
cm de profondeur, qui est la profondeur de référence. La variation du spectre d’énergie
entre ’axe et les bords aura pour conséquence ’apparition de différences entre des profils
réalisés a d’autres profondeurs. A moins de 10 cm, les photons étant en moyenne de plus
basse énergie aux bords qu’au centre, ils seront plus rapidement atténués, résultant en un
dépot de dose plus important qui se traduira par une légére bosse aux bords de la zone
homogeéne. La situation inverse se produira a plus grande profondeur, avec un déclin plus
rapide de la dose.

Pour un faisceau FFF cependant, ’atténuation est pratiquement équivalente en tout
point du profil, rendant la variation de celui-ci avec la profondeur bien moins évidente
(Figure . De plus, au dela de ces différences de profil, 'utilisation d’un faisceau filtré
augmente la dose hors champ de quelques pourcents, a cause de la diffusion provenant du
cone égalisateur.

[x10]

% [X10FFF|

—— sous2.5¢cm
sous 5cm

~

———— sous 10 cm
= sous 15 cm

Dose relative (%)

-100 -80 80 100
Distance a I'axe (cm)

FIGURE 3.6 — Variation des profils avec la profondeur. On voit que le profil du faisceau
FFF ne varie presque pas, contrairement au faisceau filtré [27).

3.3.2 Rendement en profondeur et énergie moyenne

La discussion dans cette section n’est valable que pour des machines de la marque
Varian, tels les Truebeams présents au CHU de Tivoli. Pour des machines Elekta, les
parameétres de 'accélérateur sont ajustés de sorte que les faisceaux FFF aient la méme
pénétration dans la matiére que leurs équivalents ﬁltrésﬂ (Figure .

Pour une machine Varian, les paramétres de l'accélérateur restent identiques dans
les deux cas et le PDD présentera des différences évidentes entre faisceau filtré et FFF.
Comme on peut le constater sur la figure 3.5 la présence du cone égalisateur entraine un
durcissement du faisceau. Le flux de photons est donc en moyenne plus énergétique et en
conséquence moins atténué que si le filtre était absent. Ce faisant, le %dd d’un faisceau
FFF sera moins important & grande profondeur par rapport au faisceau filtré. De plus,

3. Cette situation n’est vraie que pour un champ de 10 x 10 cm?.
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on constate que le dépdt de dose dans les premiers millimétres est plus important pour
le faisceau FFF, ce qui est attendu vu 'atténuation plus importante du faisceau, comme
illustré dans la figure [3.8|

100%

90%

....... 6MV
30% 4 ----6MV FFF
= - . -10MV
o 70% - — =10MV FFF
L
£ 60%
153
o
< 50%
§ o
40% & -
- .
= 1 e —
a 30% e
e s
20%
10%
0% | , ‘
0 50 100 150 200 250 300

Depth (mm)

FIGURE 3.7 — PDD pour différentes énergies disponibles sur une machine Elekta VersaHD.
On constate que pour la méme énergie, les PDD sont quasiment identiques pour un champ

10 x 10 cm? [28).

Rendement en profondeur
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—— 6 MV FFF
80 -
£ 604
4]
wi
[=]
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FIGURE 3.8 — PDD pour un faisceau 6 MV et 6 MV FFF obtenus sur un Truebeam du
CHU de Tivoli. Image personnelle.

Une autre conséquence de cette variation d’énergie se trouve au niveau de l'indice
de qualité. Pour des machines Elekta, comme la dose en profondeur ne change pas entre
faisceaux filtrés et non-filtrés, on s’attend & avoir un indice de qualité similaire. Il n’en
est rien pour un accélérateur Varian, vu la différence d’atténuation. En effet, I'indice
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de qualité pour un faisceau FFF sera plus petit que celui d’'un faisceau filtré, résultat
attendu étant donné que l'indice de qualité est un reflet de I’énergie moyenne. Ainsi, pour
se ramener & une discussion précédente, il est préférable d’utiliser un faisceau non-filtré si
les dimensions du champ sont équivalentes ou inférieures au centimeétre, de sorte a ne pas
perdre I’équilibre électronique latéral (Table . Pour l'accélérateur du CHU de Tivoli
possédant 'option FFF par exemple, les différents indices de qualités sont présentés dans
le tableau B.1] ci-dessous :

6 MV 6 MV FFF 10 MV 10 MV FFF
1Q 0,667 £+ 0,009 | 0,630 4+ 0,009 | 0,738 £ 0,006 | 0,703 = 0,005
Unflatness / 1,13 £ 0,01 / 1,22 + 0,01
TLCPE 1.2 em 0,89 cm 1,79 em 1,5 ecm

TABLE 3.1 — Tableau listant les indices de qualité et I'unflatness des différents faisceaux
pouvant étre délivrés par le LINAC Romulus du CHU de Tivoli. De plus, la valeur de
rropr a été évaluée sur base de ’équation @ Communication privée.

3.3.3 Facteur d’ouverture du collimateur

Le retrait du cone égalisateur a également un impact sur la quantité de photons
diffusés provenant de la téte. En effet, comme les photons interagissent avec ce dernier
en passant au travers, il y a nécessairement plus de diffusion en filtrant. En plus de la
diffusion dans la téte, rappelons que I'énergie moyenne d’un faisceau FFF est inférieure
a celle de son équivalent filtré, résultant en une production de photons diffusés inférieure
dans le fantome. Au final, cette diminution de la diffusion totale présente un impact direct
sur les FOC des faisceaux FFF, qui restent plus proches de I'unité que ceux d’un faisceau
filtré.
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FIGURE 3.9 — Comparaison du FOC entre faisceau filtré et FFF [29).
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Chapitre 4

Stéréotaxie

4.1 Intérét et premiers systémes

La radiothérapie stéréotaxique prend naissance en 1956, avec le chirurgien suédois
Lars Leksell, qui eut a I’époque 1'idée de s’inspirer de la neurochirurgie afin de traiter des
patients présentant des lésions craniennes. Pour ce type de traitements, on constate en effet
que la plupart des tumeurs a irradier sont de petites tailles, de 'ordre du centimétre par
exemple. De plus, il faut noter que les marges d’erreur typiques choisies par les docteurs
sont de 1 — 2mm, alors qu’elles dépassent trés souvent 5mm pour des traitements sur
d’autres zones (Figure . Le cerveau étant un organe trés peu mobile, la seule source
d’erreurs notable est le positionnement du patient lui-méme.

E40.61 cm

FIGURE 4.1 — Images de 2 patients ou la taille du volume tumoral clinique (CTV) et
la différence avec le volume de planification (PTV) sont afﬁchées. A gauche, le patient
présente une métastase cérébrale et a droite un cancer de la prostate. Image personnelle.

1. I’ICRU définit le CTV comme le volume comprenant le Gross Tumoral Volume (GTV), auquel est
ajouté une marge permettant d’englober les extensions microscopiques de la tumeur mises en évidence
par des analyses histopathologiques. Le PTV correspond quant & lui au CTV auquel est ajouté une marge
d’erreur, permettant de prévenir tout probléme de positionnement .
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Cependant, une telle précision requiert des équipements spécifiques qui vont permettre
de positionner correctement le patient. La dose déposée étant calculée sur les images CT
du patient, il faut donc en théorie le replacer de 'exacte méme fagon afin que la dose
réellement déposée corresponde bien a ce qui a été calculé. Cette opération est d’autant
plus délicate en stéréotaxie au vu des volumes et des marges d’erreurs réduites. C’est pour
ces raisons que Leksell développe I'idée de traiter les patients en radiothérapie externe avec
un cadre stéréotaxique. Il s’agit d’un anneau métallique vissé au crane du patient (Figure
et qui y reste attaché pendant I'intégralité du traitement.

FIGURE 4.2 — Photo d'un patient auquel est attaché un cadre stéréotaxique |\

Le cadre est ensuite utilisé comme référentiel afin d’établir un systéme de coordonnées
qui va permettre, comme il est fixé au crane, de repérer les points dans le cerveau par
leur position dans le référentiel établi. En neurochirurgie, le cadre permet au chirurgien
de ne cibler que les structures d’intérét avec une trés grande précision, sans risquer de
déborder sur les tissus environnants. En radiothérapie, 1'idée est sensiblement la méme :
les coordonnées de I'isocentre de traitement sont relevées sur le scanner grace au cadre, ce
qui permet de replacer le patient comme souhaité grace au systéme de fixation du cadre
a la table.

Bien que la technique permet d’atteindre une précision inégalée dans le positionne-
ment, elle reste toutefois trés inconfortable pour le patient. En chirurgie, le cadre est fixé
au début de l'intervention et enlevé une fois qu’elle est terminée, dérangeant peu le pa-
tient, anesthésié durant la procédure. En radiothérapie, par contre, le cadre est attaché
au patient avant d’effectuer le scanner et reste jusqu’a la fin de l'irradiation, ce qui dure
au mieux quelques heures. De plus, il est impensable pour le patient de détacher et réat-
tacher le cadre entre différentes fractions, ce pourquoi I'intégralité du traitement doit étre
réalisée en un jour. Ce type de traitement, en une seule fraction, est appelé radiochirurgie
stéréotaxique, ou SRS pour Stereotactic RadioSurgery.

4.2 Systémes frame-based non invasif et frameless

Bien siir, au dela de I'inconfort évident du patient, cette facon de traiter posait pro-
bléme du point de vue du personnel médical, qui devait absolument faire en sorte de
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traiter le patient au plus vite. En outre, le fractionnement de la dose en radiothérapie
présente des bienfaits pour les tissus sains, moins endommagés pour une méme dose si
elle est répartie sur plusieurs séances, ce qui permet d’augmenter la dose a la tumeur sans
trop de toxicité supplémentaire.

La premiére évolution de ces traitements a été 'utilisation de masques thermoformés,
qui s’adaptent aux contours du patient lorsqu’ils sont chauffés et les maintiennent ferme-
ment pendant l'irradiation. A ce masque est attaché un cadre stéréotaxique (Figure ,
qui permet toujours de repositionner avec précision le patient, sans pour autant I'incom-
moder avec une fixation directement sur son crane. Un autre avantange majeur, comme
évoqué précédemment, est qu’il est possible de fractionner la dose, permettant ainsi un
traitement plus efficace de certaines tumeurs. Cette facon de traiter, souvent en 3 — 4
séances, est appelée SRT pour Stereotactic RadioTherapy.

FIGURE 4.3 — Systéme de contention frame-based non invasif et frameless , .

Avec I’évolution de la technologie, il est aujourd’hui possible de se passer totalement
du cadre stéréotaxique et de réaliser des traitements dits frameless, ou seul le masque
reste présent (Figure . Cela est réalisable avec la possibilité d’effectuer des CBCTEl
sur les machines, du surface tracking ou d’autres systémes d’imagerie. Aussi, les firmes
fabriquant du matériel de radiothérapie fournissent des tables dites 6D, qui permettent
de corriger la position du patient pour les 6 degrés de liberté, au lieu simplement des
translations et de la rotation isocentrique, qui sont les seuls déplacements réalisables par
les tables standards. Ainsi, les systémes d’imagerie permettent de voir de petits décalages,
que le mouvement de la table va ensuite pouvoir corriger. Ces avancées dans le hardware
nous permettent aujourd’hui de réaliser des traitements dits SBRT, pour Stereotactic Body
Radio Therapy, qui sont des traitements hypofractionnés a haute dose dans d’autres zones
du corps que le cerveau.

2. Cone Beam Computed Tomography. Pour obtenir des images en coupe, un tube RX va tourner
autour du patient sur un seul plan, contrairement au CT hélicoidal habituel. Les RX transmis sont
ensuite récoltés sur un détecteur plan et par un processus de reconstruction tomographique, les images
en coupe sont obtenues.
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4.3 Machines adaptées a la stéréotaxie

Les traitements stéréotaxiques sont apparus a une époque ot les machines de traite-
ment n’étaient pas capables d’atteindre le degré de précision et de reproductibilité actuel.
Pour ce faire, un autre systéme dédié spécifiquement a la stéréotaxie cranienne fut créé : le
gamma knife. Dans cette machine (Figure , le cadre fixé au patient est ensuite attaché
a un casque qui posséde des trous pouvant étre bloqués. Au bout de chaque trou se trouve
une des 201 sources de °°Clo contenues dans I'appareil, laissant passer un flux de photons
qui va irradier la tumeur. Excepté pour la table, rien ne bouge dans un gamma knife, ce
qui garantit une précision maximale.

Protective shielding ——— Q !
Collimator channels 4‘—[/%

Leksell® Coordinate ——»

Patient —

positioning system w \\%<§

Radiation sources W

FIGURE 4.4 — Schéma de fonctionnement d’un gamma knife [31].

Cependant, vu sa conception, un gamma knife ne peut réaliser que des traitements
craniaux. Ce manque de versatilité fait qu’il est rare de voir des centres en possédant un.
De nos jours, la précision des LINACSE| est en effet telle qu’elle permet de réaliser des
traitements stéréotaxiques, sans compter que la machine peut étre aussi utilisée pour des
traitements classiques de plus importants volumes ou encore pour des SBRT, impossibles
a délivrer avec un gamma knife. Bien entendu, il faut néanmoins, si I’on compte utiliser
un LINAC pour de la stéréotaxie, que les tolérances et le programme d’assurance qualité
soient plus stricts qu’a 'accoutumeée : les tolérances habituelles représenteraient en effet
une erreur bien trop importante vu le niveau de précision a atteindre en stéréotaxie.

Aussi, les LINACS sont aujourd’hui pourvus de collimateurs multi—lamesﬁ de qualité,
ou plusieurs lames vont entourer la cible, permettant une bonne conformation méme
des petites ciblesﬂ a lisocentre. De maniére générale, les améliorations au niveau du
hardware et I'apparition des techniques de modulation ont rendu la stéréotaxie plus simple
a exécuter sur les LINACS, ce qui a participé a la popularisation de la technique. Il est

3. Abréviation courante pour Linear accelerator.

4. Souvent abrégé par MLC, pour Multi Leaf Collimator. Voir section du chapitre |§| pour plus
d’informations sur ces systémes.

5. A titre d’exemple, le MLC Millenium 120 de Varian, dont les LINAC du CHU de Tivoli sont munis,
posséde des lames de 0.5 cm de largeur & l'isocentre. Notons qu’il existe également des MLC dits HD,
dont les lames possédent une largeur de 0.25cm
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toujours possible d’utiliser, comme cela était fait par le passé, des cones stéréotaxiques.
Ces cones sont un systéme de collimation externe (Figure , ou le faisceau ne peut
passer que par le trou central, valant minimum 4 mm de diamétre pour le plus petit
cone. Atteindre une conformation correcte de la cible avec ce genre de systéme s’avére
néanmoins bien plus complexe qu’avec un MLC et il faudra souvent faire usage d'une
balistique a plusieurs isocentres, rendant un tel traitement plutot long.

FIGURE 4.5 — Cone pouvant étre monté sur la téte d’'un LINAC Elekta VersaHD .

Une autre machine dédiée a la stéréotaxie existe : le cyberknife. Il s’agit d’un bras
robotique dont I'extrémité est munie d’un accélérateur linéaire. Ce faisant, le cyberknife
a beaucoup plus de liberté au niveau des angles d’entrée du faisceau par rapport a un
LINAC, capable uniquement d’une rotation autour d’un axeﬂ, ce qui permet d’étaler la
dose dans le patient et de créer des gradients abruptes. De plus, cette machine est munie
de 2 tubes RX permettant de réaliser des images de la tumeur pendant le traitement
afin de s’adapter a son mouvement, ce qui en fait donc un moyen de traitement trés
adapté aux SBRT pulmonaires, ot le mouvement respiratoire est source d’erreurs majeure.
Vu la taille de l'accélérateur (Figure , un cyberknife ne peut accélérer les électrons
que sur de petites distances[] et ne dispose donc que de la plus basse énergie disponible
habituellement : 6 MV FFF, pour s’épargner la place occupée par le cone égalisateur.

FIGURE 4.6 — Cyberknife du CHU de Lieége. Image personnelle.

6. Pour les traitements stéréotaxiques sur un LINAC, 'usage préconise cependant de tourner la table
entre chaque arc, afin que la dose ne soit pas concentrée dans une seule région du patient.

7. Cette petite distance a aussi pour conséquence que le cyberknife fonctionne en bande X, qui cor-
respond & une onde accélératrice de fréquence plus élevée que sur un LINAC habituel, qui fonctionne
typiquement en bande S.
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Retenons au final que la stéréotaxie reste accessible aux accélérateurs classiques, pour
peu qu’ils soient pourvus d’'une instrumentation permettant d’atteindre le degré de pré-
cision élevé de ces traitements.
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Chapitre 5

Détecteurs

Dans le cadre de ce travail, différents instruments furent utilisés afin d’effectuer des
mesures de dose. Il existe de nos jours un grand nombre de détecteurs, aux propriétés
diverses et variées, permettant de réaliser une telle tache. Ici, trois types de détecteurs se
sont avérés utiles et seront présentés dans cette partie : la chambre de Farmer, servant
d’instrument de référence pour la mesure de dose absolue, le détecteur & diamant et le
film radiochromique pour les mesures dans les petits champs.

5.1 Chambre d’ionisation de Farmer

Conceptuellement, le fonctionnement d’une chambre d’ionisation reste assez simple et
direct. Rappelons que le faisceau de photons va transférer de I’énergie aux électrons dans
la matiére, causant ainsi une ionisation diie a la mise en mouvement de particules chargées.
Si le milieu est laissé libre et sans influence externe, les électrons vont se recombiner avec
des ions positifs afin que le milieu redevienne électriquement neutre. Cependant, si l'on
insére une cavité o une différence de potentiel existe dans le milieu, alors il sera possible
d’accélérer les charges créées et, si la tension est suffisante, de les récolter au niveau des
électrodes. C’est sur ce principe de collecte de charges dans une cavitéE] que sont basées
les chambres d’ionisation.

Le fonctionnement d’un tel détecteur dépend de la tension entre les électrodes et trois
régimes peuvent étre mis en évidence (Figure [5.1])

— Reégime chambre d’ionisation : la différence de potentiel aux bornes des électrodes
empéche la recombinaison des électrons et des ions positifs et permet une collecte
de l'ionisation primaire,

— Reégime proportionnel : 'accélération des particules chargées leur procure suffisam-
ment d’énergie pour provoquer des ionisations secondaires, augmentant ainsi la
charge détectée proportionnellement a 1'ionisation primaire,

1. Pour une chambre de Farmer, il s’agit d'une cavité remplie d’air.
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— Reégime Geiger-Muller : la tension est telle qu’elle provoque une cascade d’ionisation,
rendant un tel instrument trés efficace pour détecter un faible taux de radiations
mais posséde en contre partie une résolution en énergie nulle.
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FIGURE 5.1 — Graphique du nombre de charges collectées en fonction de la tension. a) et b)

représentent les courbes de détection pour des particules S d’énergie valant respectivement
1 MeV et 100 keV .

Pour une mesure de dose sur un accélérateur médical, c’est le mode de fonctionnement
en chambre d’ionisation, aux alentours de 300 — 400V pour les chambres utilisées en
radiothérapie, qui nous intéresse. En effet, en connaissant 1’énergie nécessaire pour créer
une paire de charges dans le gaz et en récoltant directement ces derniéres, il nous est donc
possible de retrouver ’énergie déposée dans la matiére par le faisceau et de déterminer
ainsi la dose. Dans une situation d’équilibre électronique, il est effectivement possible
d’écrire la dose déposée dans 'air comme [34] :

col
D air = K air

o),

— ( est la charge totale collectée,
— m la masse d’air dans la cavité,
— W D’énergie moyenne nécessaire pour créer une paire de charges dans le milieu,

— e la charge élémentaire.

2. Dans de lair sec, on obtient que W = 33,97 eV par paire de charges.
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En se rappelant de I’équation définie dans le cadre de la théorie des cavités de
Bragg-Gray et en y insérant ’équation [5.1] la dose déposée dans 'eau s’écrit donc :

Do =2 (K> e

m €

r

Notons que la charge collectée par une chambre d’ionisation reste toutefois assez faible,
comme elle n’est pas amplifiée, mais vu que le débit de photons délivrés par un LINAC
est particuliérement élevé, cela ne pose dans ce cas-ci aucun probléme.

Les protocoles de dosimétrie, comme le NCS18 ou le TRS398 |19} 20|, demandent
d’une chambre d’ionisation destinée & des mesures sur un accélérateur médical qu’elle
réponde & certaines caractéristiques :

— Chambre cylindrique pourvue de parois en graphiteEL matériel eau-équivalent assu-
rant une réponse uniforme et une stabilité de la chambre dans le temps,

— Le volume de la chambre doit étre entre 0,1 et 1cm?,

— La chambre n’est pas scellée, de sorte a ce qu’elle s’équilibre avec les conditions
ambiantes de température et de pression.

Il est aussi bien entendu demandé qu’un tel instrument reste stable, de méme pour
I’électrométre qui y est associé. Les "chambres de Farmer", nommeées ainsi d’aprés leur
créateur, répondent a ces critéres et sont les instruments recommandés par les protocoles
de dosimétrie pour la mesure de dose absolue. Ces derniéres sont calibrées dans des la-
boratoires primaires, ot le facteur d’étalonnage Np ., ¢, de la chambre est déterminé par
comparaison avec la mesure d'un calorimétre dans un faisceau de °°Co. Ce facteur per-
mettra donc, dans les conditions de référence et moyennant la connaissance de kq q,, de
déterminer la dose correspondant a la charge mesurée dans la chambre grace a 1’équa-
tion [2.5 Cette fagon de procéder a été adoptée car elle permet d’atteindre une grande
précision, réduisant I'incertitude dosimétrique a moins de 1%.
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t

\
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FIGURE 5.2 — Photographie d'une chambre de Farmer avec un schéma représentant sa
structure interne [35].

La charge mesurée doit toutefois étre corrigée pour divers facteurs afin de prendre en
compte les variations existantes par rapport a une situation idéale. Ces corrections sont

3. Cependant, vu que certaines chambres ne sont pas étanches, 1'utilisation d’une petite épaisseur de
plastique est autorisée afin d’assurer que ’eau n’y pénétre pas. Dans le cas oil une telle protection est
présente, la chambre doit étre calibrée avec.
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ajoutées sous forme de facteurs multiplicatifs :

N

ou :

Mcorr,Q = MQkTthkpolks

— kgp est le facteur de correction pour la variation de masse d’air dans la chambre,

due aux conditions de température et de pression par rapport aux conditions de
référence, dont I'expression est :

T +273,15 Fy

P Ty + 273,15 P

ou T et P sont la température (°C) et la pression relevées lors de la mesure et Tg
et Py correspondent aux valeurs des conditions normales de température et de pres-
sion, c’est a dire Ty = 20°C' et Py = 1013,15 hPa.

kj, est le facteur de correction pour 'humidité de I'air dans la cavité. Entre 20% et
80% d’humidité, ce facteur vaut 1 et il n’est donc pas utilisé dans notre climat,

kpor est le facteur de correction pour le signe de la différence de potentiel entre les
électrodes. Bien que cet effet soit minime pour la plupart des chambres dans des
faisceaux de photons, changer la polarité donne une variation de mesure qu’il faut
corriger par le facteur :
LM e

pol — IM
o M™* et M~ désignent les mesures réalisées avec une tension de méme magnitude,
positive et négative respectivement et M correspond a la mesure réalisée avec la
polarité utilisé en routine. Si ce facteur venait & valoir plus de quelques pourcents,
alors la chambre ne serait pas considérée comme adaptée a une mesure de dose ab-
solue.

ks est le facteur de correction pour la recombinaison, qui prend en compte le fait
que certaines charges créées vont se recombiner et ne seront pas collectées. Dans le
cas ol la relation entre 1/M et 1/V est linéaireﬁ, la valeur de kg peut étre estimée
a ’aide d’une expression polynomiale :

ou M, et M, sont les mesures effectuées a une tension V; et V5 respectivement. V;
correspond & la tension habituelle utilisée lors des mesures de dose et V5 est une

4. Une méthode pour déterminer kg, dans le cas ou la relation n’est pas linéaire, est de tracer le

graphique de 1/M en fonction de 1/V, habituellement nommé Jaffé plot. Il faudra ensuite effectuer un
ajustement linéaire sur cette courbe, ce qui permettra de déterminer ’ordonnée a ’origine. Pour ce point,
1/V =04V — oo, ce qui signifie que la charge associée correspond a celle que la chambre aurait mesuré
si la tension entre les électrodes étaient infinie, correspondant donc & la charge totale. Ainsi, le rapport
entre cette charge estimée pour V' — oo et la charge mesurée a la tension usuelle donnera le facteur de
correction kg |36].

42



CHAPITRE 5. DETECTEURS

valeur de tension inférieure, de telle sorte que Vi = nls, avec n > 2. Les coefficients
a; de cet ajustement quadratique sont tabulés dans les protocoles de dosimétrie pour
différentes valeurs de n.

Notons également que, si la chambre et I'électromeétre ne sont pas calibrés ensemble, il
faudra alors ajouter un facteur k... pour prendre en compte la variation due a 1’électro-
metre.

5.2 Détecteur a diamant

Bien que la chambre de Farmer soit considérée comme le détecteur de référence, elle
n’est pas adaptée pour effectuer des mesures dans un champ de taille inférieure & 4 x 4 em?.
En effet, le volume de la chambre devient trop important par rapport aux dimensions et
son influence se fait ressentir méme dans la zone centrale du champ, comme exposé dans

la section [2.2.3]

Afin de s’affranchir de cette limite, les constructeurs se sont notamment orientés vers
la synthése de détecteurs basés sur une jonction P-N (Figure . Dans sa conception
basique, une jonction P-N est constituée de silicium dopé P d’un coté et de silicium dopé
N de I'autre, connectés par jonction métallurgique. Comme le Si dopé N présente un exces
d’électrons et le dopé P un excés de trous, il adviendra, par les lois de la diffusion, que
les électrons vont diffuser vers le coté dopé P et inversement pour les trous. Des ions vont
étre créés a la suite du départ des charges libres, ce qui va induire ’apparition d’un champ
électrique dans le sens du déplacement des électrons, ce dernier donnant naissance a un
courant de dérive qui va ramener les charges libres de leur c6té d’origine. Cette situation
va s’équilibrer et résulter en I'apparition d’une zone de déplétion, désertée par les charges
libres, o1 un champ électrique existe en permanence.

—
E

FIGURE 5.3 — Représentation d'une jonction P-N. Les ions dans la zone de déplétion en-
gendrent le champ électrique qui empéche les charges libres d’y rester. Image personnelle.

Lors d’une irradiation, des charges vont étre créées dans la zone de déplétion et seront
immédiatement accélérées par le champ électrique qui y existe, a la suite de quoi elles
peuvent étre collectées afin d’évaluer la charge totale créée par la source de radiations,
permettant de retrouver la dose sur base de I’énergie nécessaire a la création d’une paire
de charges dans le matériau. Dans un tel détecteur, c’est donc la zone de déplétion qui fait
office de volume sensible. Sur base de la théorie liée a la physique des semi-conducteurs,
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il est possible d’évaluer la largeur W de la zone de déplétion [37] :

2¢eq N Npy,
W:\/ £pp Nap + Np (5.2)
(& NApNDn

ou :
— ¢ est la permittivité diélectrique du milieu,
— e est la charge élémentaire,
— Ny, et Np,, sont les concentrations en accepteurs et en donneurs de charges,
— ¢y est le potentiel de jonction, qui s’écrit :

oy = "L g (NAP ND”) (5.3)

2
e n;

ou :
— ky est la constante de Boltzmann,
— T la température,
— n,; la concentration intrinséque en porteurs de charges.

A température ambiante, il advient que k7/q ~ 25mV et n; ~ 10'°cm™ pour du
silicium. Pour un dopage classique, il est raisonnable d’écrire que Na, =~ 10%cm ™2, de
méme pour Np, par simplicité. Deés lors, on obtient par ’équation que ¢, = 0,69V
qui, une fois inséré dans 1’équation , nous donne que W = 0,421 umﬂ. Ainsi, la taille
d’une zone de déplétion est bien inférieure au volume actif d'une chambre d’ionisation,
faisant qu'un tel détecteur est nettement plus adapté pour effectuer une mesure de dose
dans les petits champs.

Un détecteur a diamant fonctionne sur base d’une diode également mais dont la com-
position est particuliére : la diode de Schottky. Par rapport a une diode classique, la diode
de Schottky correspond a ’assemblage d’un semi conducteur dopé N avec un métal, au
lieu d’'un semi conducteur dopé P. Cet assemblage résulte en une jonction métal-semi
conducteur, qui posséde l'avantage d’avoir une tension d’activation plus basse que les
diodes normales ainsi qu’un meilleur fonctionnement a hautes fréquences, la rendant in-
téressante dans la conception de certains circuits |38|. La largeur de la zone de déplétion
d’une telle jonction peut étre exprimée de fagon semblable a I’équation [5.2] dans I'hypo-
these d'une jonction abrupte[f [37, 38] :

o 28@51) 1
VT W i

ou les notations utilisées sont celles définies pour I’équation [5.2] Il est donc possible
d’interpréter I’équation comme un cas particulier de ’équation [5.2] ou 'on aurait

5. Bien entendu, la largeur de la zone de déplétion varie d’'un semi-conducteur a 'autre en fonction
de plusieurs paramétres, notamment le dopage. Notons qu’en général, sa taille reste aux alentours du
micrométre, comme illustré par la calcul. Par exemple, la largeur de la zone de déplétion de la diode
microsilicon de PTW vaut 18 um.

6. Cela signifie qu’il existe une transition discontinue du nombre de porteurs de charges a la jonction.
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FIGURE 5.4 — Représentation d’une diode de Schottky [38].

Nap > Np,, vu la nature conductrice du métal. De plus, comme illustré par la figure ,
le champ électrique induit par la présence des ions a la jonction ne pénétre pas dans le
métal, vu la propriété des conducteurs a I’équilibre électrostatique d’empécher I’apparition
d’un champ électrique en leur sein.

C’est une diode de ce type que le fabricant PTW a choisie afin de développer son
détecteur & microdiamant. De plus, elle est constituée de carbone en phase diamant dopé
N, dont la structure et les propriétés sont équivalentes a celles du silicium. Afin d’amortir
les cotits de production et d’avoir une composition la plus stable et reproductible possible,
le diamant n’est pas naturel mais synthétisé artificiellement par un processus de déposition
chimique de Vapeurm Le choix du diamant, matériau eau-équivalent, permet d’avoir une
variation de la réponse trés faible avec ’énergie, vu la quasi constance du rapport des
pouvoirs d’arrét diamant/eau. De plus, la grande résistance du diamant aux radiations
en font un détecteur fiable et constant dans le temps, ce qui n’est pas le cas des diodes au
silicium qui ont tendance a se dégrader lors de I'exposition & des rayonnements ionisants,
impactant ainsi leur sensibilité.

5.3 Film radiochromique

Le film radiochromique est un type de film qui est impressionné suite & une exposition a
un faisceau de radiations. Le film contient une couche de cristal monomérique, du lithium-
10,12-pentacosadiynoate (LiPCDA) pour les films Gafchromic EBT, entourée de deux
couches de polyester permettant son utilisation dans 'eau [39] (Figure [5.5)). Sous un flux
de rayonnements incidents, I’énergie des particules est transmise a la couche monomérique
qui va commencer & polymériser, ce qui engendre la coloration noire d’un film irradié.
Contrairement a du film radiographique, celui-ci est auto-développant et ne nécessite pas
de traitement chimique, ce qui rend son utilisation assez aisée. Ils sont trés peu sensibles
a la lumiére ambianteﬂ mais des précautions sont & prendre quant aux rayons UV et a la
chaleur auxquels ils réagissent.

7. CVD en anglais, pour Chemical Vapor Deposition.

8. Cela signifie qu’on peut le préparer dans une piéce éclairée. Toutefois, il est recommandé de les
conserver dans le noir car une exposition prolongée a la lumiére, méme & de simples lampes artificielles,
risque de créer un voile sur le film qui entachera les mesures.
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La résolution du film radiochromique, aux alentours d’une dizaine de micrométres,
en fait le moyen de détection le plus adapté a la mesure des petits champs et des zones
présentant un fort gradient de dose, comme la pénombre du faisceau. Un film permet
également d’effectuer une mesure 2D de la dose, contrairement aux détecteurs 1D présentés
précédemment. De plus, la composition d’un tel film en fait un détecteur eau-équivalent
ne présentant que treés peu de variation dans la réponse avec 1’énergie. La dose déposée
sur le film peut étre retrouvée en analysant sa densité optique, qui s’exprime de la fagon

suivante [40] :
1
OD = —log ( =
* <IO)

ou Iy et I sont les intensités incidentes et transmises lorsque le film est scanné .

En pratique, cela signifie qu’il faut scanner le film pour analyser & quel point il a
noirci et selon l'intensité du pixel, on peut y déterminer la dose. Cependant, il faut pour
cela connaitre la courbe de calibration densité optique/Gray du film. Un LINAC n’étant
pas une source de radiation constante, il est recommandé d’effectuer une telle calibration
a chaque session de mesuresﬂ. La procédure de calibration est détaillée par le fournisseur
dans le manuel d’utilisation.

Bien que la résolution du film constitue un avantage indéniable en sa faveur, il n’en
reste pas moins que sa manipulation s’avére complexe par rapport aux détecteurs clas-
siques : utilisation de gants, découpage des morceaux utilisés pour la mesure, réalisation
de la courbe de calibration, etc. Ces raisons font que son utilisation en routine reste assez
rare mais en vue de réaliser des mesures de haute précision, il reste d’une fiabilité inégalée.

Matte Surface Clear Polyester Base, 125 pm
Active Layer, 25 um

Matte Surface Clear Polyester Base, 125 pm

FIGURE 5.5 — A gauche, représentation schématique d’un film radiochromique, plus pré-
cisément celui d’'un film GAFChromic EBT-XD . A droite, cristallographie par RX de
la couche sensible du méme type de film, composée de cristaux de LIPCDA de 1 — 2 um
de diameétre et de 2 — 4 um de longueur [42].

9. En pratique, on va plutot considérer la courbe de calibration valable pour tout film provenant du
méme lot afin de gagner du temps car a priori, la dose délivrée par le LINAC ne varie pas de fagon
importante d’un jour a 'autre.
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Chapitre 6

Matériel

6.1 Accélérateur linéaire

Les traitements de radiothérapie au CHU de Tivoli sont exclusivement réalisés a ’aide
d’accélérateurs linéaires médicaux (Figure et , générant des faisceaux de photons
de hautes énergies qui permettent d’irradier les tumeurs conformément aux demandes
médicales. La génération d'un tel faisceau est d’une grande complexité et requiert certaines
piéces bien précises (Figure et leur bon fonctionnement de concert.

FIGURE 6.1 — Photographie d'un Truebeam du CHU de Tivoli. Image personnelle.

En premier lieu, le faisceau de particules, qui sont des électrons pour les accélérateurs
médicaux comme exposé dans la section 3.1} est généré par un electron gun. Ce dispositif
est composé d’une cathode qui, chauffée par le passage d’'un courant de haute intensité,
va émettre des électrons, par effet thermoionique, qui seront attirés vers une anode.
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Dans un accélérateur Varianﬂ ce systéme est une triode, ce qui signifie qu’en plus de
I’anode et de la cathode, une grille de controle est également présente et permet de réguler
le faisceau d’électrons.

Vacuum pump —

Microwave

Lower jaws
power source |cooling m & L
| system ] 4 MLC
Klystron or magnetron) L L optional

+——— Beam central axis

Lil‘uch |
—
' - —
Patient

support assembl)
|Control
unit

(treatment couch]
FIGURE 6.2 — Schéma représentant la composition générale d’'un LINAC

Les électrons rentrent ensuite dans la cavité accélératrice, ol existe une onde sta-
tionnaire générée par le RF driver et dont la puissance a été amplifiée par un klystron,
alimenté en haute tension par le modulateur. L’onde générée est insérée dans la cavité ac-
célératrice a 'aide d’un guide d’ondes, rempli d'un gaz (SFg) de sorte a éviter la formation
d’arcs électriques. Le faisceau ayant tendance a diverger naturellement, des bobines de
focalisation sont également présentes afin de le maintenir dans ’axe. Ensuite, le faisceau
est dévié par un aimant en trois blocs, qui assurent chacun une déviation de 49°, 172° puis
encore 49°, donnant donc une déviation totale de 270°. Une déviation de 90° aurait pour
conséquence que le faisceau dévié diverge a cause de la différence d’énergie et de position
des particules incidentes. Pour résoudre ce probléme, une déviation a 270° a été adoptée,
qui permet d’obtenir un faisceau d’électrons convergeant en sortie.

Finalement, les électrons rencontrent une cible en tungsténe qui va stopper leur par-
cours, ce qui engendrera un flux de photons X issus du freinage des électrons. Comme
détaillée dans la section [3.1] ce flux de photons généré peut étre filtré par une cone éga-
lisateur ou pas, selon le type de traitement et si la machine posséde 'option FFF. Le
faisceau rencontre ensuite les chambres moniteurs, qui sont des chambres d’ionisation
scellées dont le but est d’assurer que la dose soit correctement délivrée par ’accélérateur.
Ces chambres donnent une mesure en unités moniteurs (UM), unités arbitraires représen-
tant la charge collectée par les chambres moniteurs et qui doit étre calibrée par rapport a
la mesure d’une chambre de Farmer dans les conditions de référence pour savoir a quelle
dose correspondent les UM. Enfin, les méachoires, blocs métalliques en tungsténe, vont

1. Toutes les explications suivantes concerneront le fonctionnement des accélérateurs Varian, plus
particuliérement celui d’'un Truebeam. Notons, bien que les accélérateurs d’autres marques réalisent éga-
lement le méme type de tache, ils sont souvent composés de piéces différentes et ne fonctionnent pas de
la méme fagon.
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permettre de délimiter une zone carrée/rectangulaire ou les photons pourront passer et
un systéme de collimation multi-lames (Figure donnera au faisceau une forme géo-
métriquement plus complexe, permettant de s’assurer que la dose déposée dans le patient
soit conformationnelle.

FIGURE 6.3 — A gauche, photo de 'ouverture du collimateur multi-lames (MLC) sur le
LINAC dans la position initiale d’un arc de traitement provenant d’un plan SRT préparé
pour ce travail. A droite, la position des lames du MLC définie dans Eclipse, du point de
vue de la source, pour irradier la cible orange. Le rectangle de cotés X1, X2, Y1, Y2 est
deéfini par les machoires et les lames du MLC (rectangles bleus) bougent de sorte a ce que
la dose épouse au mieux la forme de la cible. Image personnelle.

Le LINAC est également pourvu d’un systéme d’imagerie embarquée, comme illustré
sur la figure Les bras droits et gauches de la machine sont respectivement munis d’'un
tube RX et d’un détecteur plan qui, une fois déployés et aprés une rotation autour du
patient, reconstruisent des images en coupes permettant ainsi de vérifier le positionnement
du patient. Des images planaires peuvent également étre réalisées a l'aide de I'imageur
portal, détecteur plan pouvant étre déployé face a la téte de 'accélérateur. Moyennant une
calibration, I'imageur portal est également capable de mesurer une doseEL ce qui permet
de vérifier les plans de traitement assez facilement.

Sur un Truebeam, I'imageur portal est composé d’une matrice de photodiodes placée
sous une couche phosphorescente et une plaque de cuivre (Figure . Les photons prove-
nant de l'accélérateur vont d’abord interagir avec la plaque de cuivre, par effet Compton
principalement, ce qui libére donc des électrons. Ces électrons vont ensuite déposer leur
énergie dans I’écran phosphorescent, partiellement libérée sous forme de photons dans le
domaine du visible et ultimement captés par les photodiodes. L’image détectée par I'ima-
geur n’est pas utilisée telle quelle et chaque pixel devra étre corrigé pour le bruit de fond et
l’uniformitéﬂ pour éliminer les défauts de constructions. Pour 1'utilisation dosimétrique,

2. Dose est ici un abus de language, car en réalité I'imageur portal va mesurer une fluence qui sera
exprimée en unités de calibration CU, qui sont des unités arbitraires définies par rapport aux UM
délivrées sur I'imageur dans certaines conditions.

3. Ces corrections sont aussi appelées Dark field et Flood field respectivement.
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la correction d’uniformité tend toutefois, par sa nature, a altérer la forme réelle des profils
de dose, qu’il faudra donc restaurer via une 3¢ correction, dite dosimétrique (Figure [6.5)).

Photons|Incidents

e Compton hv diffusé Plaque cuivre

Gd,0,S:Tb
Photodiodes a-Si
Verre

FIGURE 6.4 — Schéma de la composition d’un imageur portal au silicium amorphe \|

Bruit de fond : “Dark Field" )
P =D
. - ) Calibration
Variation de sensibilité : “Flood Field” > Classique
m =>
J L J

Correction de Profil . ’
Calibration
— Dosimétrique

FIGURE 6.5 — Différentes corrections appliquées aux mesures de I'imageur portal. Comme
expliqué précédemment, si ’on souhaite I'utiliser pour une mesure de dose, il faut réinté-
grer la vraie forme des profils sur I'image corrigée [43].

Néanmoins, en ce qui concerne 'imagerie, comme la source de RX pour l'imageur
portal est I'accélérateur lui-méme, la qualité d’image s’en trouve fortement impactée par
rapport a ce qu’il est possible d’obtenir avec un tube RX traditionnel. En effet, le spectre
des photons de 'accélérateur se trouve dans des énergies de l'ordre du MeV', par rapport
au keV des tubes RX. L’atténuation des photons varie avec leur énergie et au final, le
contraste entre les structures sur une image MV sera bien moins prononcé qu’avec une
source kV [44]. Les accélérateurs modernes étant systématiquement pourvus d’une source
RX secondaire destinée a I'imagerie, cette derniére est largement préférée dans la majorité
des cas pour s’assurer du positionnement des patients

En plus de ces systémes d’imagerie RX, un systéme de surface tracking, nommé Iden-
tify est également présent sur le LINAC. Attachées au plafond, des caméras optiques
permettent de suivre les mouvements du patient, s’assurant qu’ils ne dévient pas au dela
d’une certaine tolérance.
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6.2 Simulateur CT

Le service de radiothérapie du CHU de Tivoli est pourvu d'un simulateurEl CT Soma-
tom Go-Sim (Figure de la marque Siemens, qui est un modéle de scanner spécifique-
ment adapté pour la simulation, premiére étape de tout traitement en radiothérapie. Lors
de la simulation, le personnel infirmier va positionner le patient sur la table de traitement
a l'aide de moyens de contentions, de sorte que cette position soit facilement reproduc-
tible lors du traitement. Ensuite, lorsqu’une bonne position est atteinte, le patient est
finalement scanné, ce qui permet d’obtenir une série d’images CT, essentielle au calcul de
dose.

FIGURE 6.6 — Photographie du simulateur du CHU de Tivoli. On peut également y
observer des moyens de contentions pour le traitement d’un sein, ot la patiente est allongée
sur un plan inclinée et a les bras relevés qui saisissent la barre derriére sa téte.

En effet, pour qu’'un algorithme de calcul de dose puisse évaluer la dose déposée dans
le patient, il lui faut connaitre la densité électronique en chaque voxelEl du patient, donnée
déterminant la fagon dont I’énergie du faisceau sera déposée. La densité électronique n’est
pas directement connue mais peut étre déduite de la valeur associée aux voxels de la série
CT obtenue lors de la simulation, d’ott son importance.

L’obtention d’images de scanner se fait a 1’aide d'un tube RX et d’un détecteur dis-
posés de part et d’autre du patient, se trouvant alors au centre de I’anneau. Le tube va
émettre des RX au cours de sa rotation et le détecteur, en rotation également, va collecter
I'intensité transmise a travers le patient. La connaissance de l'intensité émise par le tube
RX et la mesure de la transmission permet d’obtenir le coefficient d’atténuation total le
long de chaque axe liant le tube a chaque cellule de détection. Pour chaque angle, le sys-

4. Le nom simulateur est un héritage du passé, ou il était assez rare qu’un service de radiothérapie
posséde un scanner CT, comme c’est le cas de nos jours. A la place, un tube RX était monté dans une
structure mécanique semblable a la téte de l'accélérateur et les clichés obtenus simulaient les faisceaux
délivrés ultérieurement, d’ot le nom simulateur.

5. Contraction de volume cell, qui correspond & un pixel (picture cell) mais en 3 dimensions. Un voxel
est donc le plus petit élément volumique présent sur une série CT et il est en conséquence défini par un
coeflicient d’atténuation unique.
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téme collecte donc des images planaires, qui correspondent a la projection de I'atténuation
totale sur la direction liant la source au détecteur. En multipliant les angles d’acquisition,
il nous est possible d’effectuer un processus de reconstruction tomographique qui va, en se
basant sur les différentes images, déterminer le coefficient d’atténuation propre a chaque
voxel du patient. La reconstruction tomographique ne nous donnera toutefois pas directe-
ment le coefficient d’atténuation du voxel mais la valeur d’unité Hounsfield associée, par
convention, dont 1’expression est :

HU = Hvozel — Heau 1000
Heau

Ol [hyozer €St le coefficient d’atténuation du voxel et fieq, celui de l'eau.

Au final, le scanner va donc découper le patient en petits volumes élémentaires, les
voxels, et leur associer une valeur d’unité Hounsfield, qui correspond a son coefficient
d’atténuation rapporté a celui de I'eau. De 14, une simple transformation bilinéaire, propre
a chaque scanner et établie avant sa mise en service clinique, permet de passer des unités
Hounsfield & la densité électronique nécessaire au calcul de dose. Notons toutefois que
cette loi bilinéaire n’est pas unique, comme le coefficient d’atténuation p = pu(E) est une
fonction de I’énergie du faisceau et souvent, seule la courbe pour un faisceau d’'une énergie
donnée est connuell

6.3 Eclipse

Pour le software, comme pour les machines, le CHU de Tivoli n’a recours qu’aux
produits de la marque Varian. Ce faisant, le logiciel record and verify Aria est utilisé
en routine afin de préparer les traitements des patients, tant au niveau organisationnel
que pour les faisceaux délivrés. Pour cette seconde tache de préparation du traitement
d’un point de vue physique, c’est le TPS Eclipse qui déterminera la dose délivrée au
patient. L’interface d’Eclipse permet a la personne s’occupant de la préparation de définir
la séquence d’actions que la machine va effectuer durant le traitement et va calculer
la dose déposée en conséquence sur les images CT du patient. Eclipse connait en effet
les caractéristiques du faisceau comme les profils, les PDD, les FOC,... pour un certain
ensemble de tailles de champ et pour chaque énergie. Sur base de ces caractéristiques et
de la densité électronique des voxels dans le patient, ’algorithme va pouvoir calculer la
dose déposée.

Il existe deux fagons fondamentalement différentes de préparer des traitements :

— la planification directe. L’opérateur va directement indiquer dans le TPS les diffé-
rents paramétres de la machine comme l’angle de rotation, ou encore 'ouverture
des machoires et du MLC. Ensuite, par essai-erreur, 'opérateur va progressivement
ajuster la balistique du traitement de sorte que la dose soit la plus conformationnelle

6. En effet, il n’est possible d’entrer qu'une seule courbe de calibration dans le TPS. Le scanner du
CHU de Tivoli posséde cependant ’option Direct Density, permettant de reconstruire une série CT avec
les unités Hounsfield que 'on aurait obtenues si le scanner avait été réalisé & 120 £V, énergie pour laquelle
la loi de transformation entre unités Hounsfield et densité électronique est connue. Cette fonctionnalité
offre donc la possibilité de varier la tension d’acquisition du scanner selon les demandes médicales.
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possible. Cette maniére de procéder permet d’élaborer des traitements statiques, ot
la machine prend une position définie, irradie dans cette méme position, puis se
déplace pour délivrer le faisceau suivant.

— la planification inverse. Ici, via un optimiseur inclus dans le TPS, 'opérateur va
définir une série d’objectifs[] et 'optimiseur veillera a ce que les mouvements de
la machine créent une distribution de dose telle que ces objectifs soient respectés.
Concrétement, I’algorithme modélise une fonction objectif, dont les minima corres-
pondent a une balistique respectant les objectifs a atteindre. L’optimisation revient
donc a une recherche de minima d’une fonction a N dimensions et le role de 'opéra-
teur est de s’assurer que les objectifs soient bien définis, de sorte a ce que les limites
de dose demandées par les médecins soient atteintes. La planification inverse est
utilisée pour préparer des traitements modulés, ou la machine se déplace pendant
I'irradiation, qu’il est impossible de préparer avec une planification directe.

Les plans préparés dans le cadre de ce travail sont des plans VMAT, pour Volumetric
Modulated ArcTherapy, ce qui signifie que l'irradiation se fait de fagcon continue pendant
la rotation de la machine autour du patient, accompagnée de mouvements du MLC, des
machoires, d’'une modulation du débit de dose et de la vitesse de rotation de sorte que la
dose soit conforme a la cible. C’est donc la seconde facon de planifier qui est ici utilisée.

Ensuite, une fois la balistique établie, la dose est calculée a l'aide de l'algorithme
Acuros XB. Cet algorithme va procéder a une résolution des équations du transport des
particules de Boltzmann afin d’évaluer la dose déposée. Bien que le calcul réalisé reste
une approximation, cette approche est philosophiquement assez semblable au concept
des simulations Monte-Carlof] oti la dose est déterminée par I'évaluation du parcours
individuel de chaque particule. Au niveau du résultat, la dose calculée par Acuros et
par Monte-Carlo différent assez peu mais Acuros a I’avantage de demander un temps de
calcul réduit, 1a ot une simulation Monte-Carlo nécessite un calcul important et long de
plusieurs heures pour obtenir un résultat statistiquement acceptable.

Eclipse est également pourvu de l'algorithme Portal Dose Image Prediction (PDIP),
qui permet d’effectuer une vérification des traitements modulés a ’aide de I'imageur por-
tal. Cet algorithme va effectuer une convolution de la fluence délivrée théoriquement dans
le TPS par les faisceaux modulés/arcs, ayant pour résultat une image de la dose portale
délivrée par ces faisceaux en unités de calibration C'U. Cette dose portale calculée est
ensuite a comparer & la mesure de la dose délivrée réellement par les faisceaux sur 'ima-
geur portal pour s’assurer que le traitement dynamique prévu est correctement délivré
par 'accélérateur.

7. Dose a la cible, aux organes, aux tissus sains,...
8. Les simulations Monte-Carlo sont considérées comme les calculs de référence en radiothérapie et le
résultat est souvent accepté comme la situation physique réelle.
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6.4 Impression 3D

Les modéles des piéces 3D imprimées dans le cadre de ce travail ont toutes été congues
dans le logiciel Fusion 360 (Figure créé par Autodesk. Ce logiciel est en premier lieu
destiné a un travail d’ingénierie, permettant la modélisation de solides aux propriétés
diverses et variées, mais aussi la simulation de leur comportement aérodynamique, par
exemple, ou encore de la fagon dont les piéces modélisées se meuvent les unes par rapport
aux autres. Parmi les nombreuses fonctionnalités que Fusion 360 posséde, il s’agit surtout
de sa capacité a générer des structures destinées a I'impression 3D qui nous intéresse ici.
Fusion offre en effet la possibilité de construire des modéles géométriquement simples en
assez peu de temps et avec une grande liberté d’action, moyennant un maitrise correcte de
ses fonctionnalités. Ce caractére rapide de la conception et la prise en main relativement
facile ont été des criteres décisifs dans le choix du logiciel de conception.
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FIGURE 6.7 — Interface conception de Fusion 360, ol est présentée une des piéces du
fantome imprimé. Image personelle.

L’hopital ne possédant pas d’imprimante 3D, il a donc fallu recourir aux imprimantes
mises a disposition des étudiants au département de physique de I’'Université de Liege afin
d’imprimer le fantéme. Le département posseéde trois modeéles identiques d’imprimantes,
la Original Prusa i3 MKS3, qui furent toutes utilisées en fonction de leurs disponibilités
respectives. Pour les piéces plus imposantes, dont I'impression sur ces imprimantes assez
basiques se serait avérée trop chronophage voire de moins bonne qualité, il nous a été
également possible d’utiliser I'imprimante Original Prusa XL possédée par le GRASP,
groupe de recherche et applications en physique statistique, présent au département de
physique de I’Université de Liege. Dans tous les cas, le logiciel PrusaSlicer fut utilisé afin de
convertir le fichier STL fourni par Fusion en G-code, qui est un langage de programmation
compréhensible pour les imprimantes 3D.

Comme détaillé précédemment dans la section [1.2] il existe une multitude de filaments
dans le commerce destinés aux imprimantes 3D. Comme le fantéme imprimé ne devait pas
posséder de caractéristiques particuliéres, nous avons donc simplement choisi d’utiliser du
PLA, filament basique et disponible avec les imprimantes de 'ULG.
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6.5 Deétecteurs

Comme évoqué dans le chapitre || trois différents détecteurs (Figure furent uti-
lisés afin de réaliser les mesures des plans préparés pour le test end-to-end. Les champs
utilisés lors des traitements stéréotaxiques étant petits, il a donc fallu recourir & des dé-
tecteurs adaptés pour de telles mesures, c’est a dire la microDiamond de PTW et le film
radiochromique EBT-XD, type de film dédié aux mesures de traitements SRS. Rappelons
cependant que la microDiamond n’est pas un détecteur de référence et qu’il n’existe donc
pas de facteur d’étalonnage Np ., o, permettant de déterminer la dose & partir de la charge
mesurée. Ainsi, pour déterminer la dose mesurée par la microDiamond, une calibration
croisée a été réalisée avec la chambre de référence, pour laquelle le facteur d’étalonnage
est connu. Les caractéristiques de ces détecteurs sont illustrées dans le tableau [6.1] :

Volume sensible | Epaisseur sensible
Chambre de Farmer 600 mm? 6,2 mm
MicroDiamond 0,004 mm? 1 um
Film Gafchromic EBT-XD / 25 um

TABLE 6.1 — Tableau reprenant quelques caractéristiques générales des détecteurs utilisés

3]

FIGURE 6.8 — Photographie des détecteurs utilisées : la chambre de Farmer, la microDia-
mond et le film radiochromique, dont la tache centrale témoigne de la dose déposée par
un des plans testés. Image personnelle.

A cause des asymétries dans sa conception et en vue de réduire la variation de 'effet
de manche, il est recommandé d’effectuer les mesures de dose avec la microDiamond orien-
tée face au faisceau (Figure . Cependant, si 'on souhaite utiliser ce détecteur pour
la mesure de traitements par arcs délivrés sur un fantéme, comme c’est ici le cas, il est
impossible de garantir que 'orientation reste constante vu que la machine va effectuer une
rotation autour du fantéme et donc autour du détecteur. De plus, les ouvertures dans les
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CHAPITRE 6. MATERIEL

fantomes commerciaux, comme pour celui imprimé, font que les détecteurs y sont position-
nés avec leur axe perpendiculaire a I’axe du faisceau. Toutefois, peu importe ’orientation,
la réponse de la microDiamond a tendance a ne varier que de quelques pourcents, qu’il
est également possible de corriger via un facteur de calibration, rendant un tel détecteur
adapté a la mesure de plans VMAT [45] |46 47| et justifiant donc son utilisation dans
un test end-to-end de traitements stéréotaxiques. Une orientation perpendiculaire a I'axe
présenterait méme des avantages, permettant d’atteindre une plus grande précision des
mesures dans la pénombre des faisceaux tout en maintenant un effet de manche inférieur

a 1% [43].

beam beam beam
scan direction scan direction scan direction
® O
_— _—

= =

(1) OK (2) Not OK (3) Not OK

FIGURE 6.9 — Représentation de l'orientation recommandée par le TRS483 pour les diodes
et les détecteurs a diamant [15].

Cette considération sur 'orientation mise a part, la réalisation des mesures avec la
microDiamond reste relativement aisée et une fois que le fantéme est bien positionné, il
suffit de lire la charge mesurée pendant l'irradiation et de la convertir en dose pour obtenir
le résultat attendu.

En plus des mesures ponctuelles avec la microDiamond, nous avons également utilisé
du film radiochromique, type de détecteur recommandé pour les mesures dans les petits
champs [15], ot les gradients de dose sont importants. Le type de film utilisé ici est le
Gafchromic EBT-XD, créé spécifiquement pour les mesures de plans SRS et pouvant
mesurer des doses jusqu’a 40 Gy de fagon optimale |39, |42]. Un film offre la possibilité de
mesurer la dose sur un plan dans un fantéme, qui peut ensuite étre comparée a la dose
dans ce méme plan calculée par le TPS et permet donc d’avoir une information bien plus
compléte sur la bonne administration des traitements qu'une simple mesure ponctuelle.
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Chapitre 7

Méthodes

7.1 Test end-to-end

La réalisation d’un test end—to-endﬂ est recommandée en radiothérapie pour vérifier
le fonctionnement correct de la chaine de traitement (Figure , notamment lorsque
des nouvelles techniques de traitement sont introduites [49, [50]. Lors de ces tests, un
fantome est utilisé en guise de patient théorique et va donc passer par toutes les étapes
que suivent les patients auxquels un traitement en radiothérapie est administré. Ainsi,
le fantdéme est d’abord scanné et l’isocentreﬁ de traitement est défini. Ensuite, un plan
de traitement est préparé avec les images obtenues en simulation et ce plan est, dans le
cas de notre centre, vérifié a ’aide d’une mesure avec 'imageur portal. Enfin, le fantéme
est irradié comme prévu, sa position vérifiée a 1’aide de I'imagerie embarquée, et la dose
qu’il recoit est & comparer avec celle calculée par le TPS, comparaison qui permettra
de vérifier si le traitement est correctement délivré. Ce type de test, contrairement aux
controles de qualité qui vont se focaliser sur un seul aspect technique, est un moyen de
mettre a ’épreuve l'intégralité de la chaine de traitement en conditions réelles.

Iniial
Simuition
Simuiation -
¢ 1530 v
importton Contourage
images Medscnz +
Contourage — [y
150 1450V

reament [r=r
Dosimetrie i — —
Y R
Approbations, Validations et Si

0
e
% l

o 020 150y

Vet e

Pre trestment Cycie/Wesk

Treatment Cycle/Wesk -

FIGURE 7.1 — CarePath d’un patient, qui reprend les différentes étapes de préparation
du traitement. Image personnelle.

1. Test bout-en-bout en francais, bien que cette appellation soit rarement utilisée.
2. L’isocentre correspond au point d’intersection des axes de rotation de la gantry, du collimateur et
de la table.
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Toutefois, comme cela vient d’étre explicitement décrit, il faut avoir un fantome a
disposition si 'on souhaite réaliser un test end-to-end. C’est ici que ce travail prend
naissance, pour lequel, au lieu d’acheter un nouveau fantéme ou d’en emprunter un, il a
été décidé de le créer a 'aide d’'une imprimante 3D.

7.2 Conception du fantome

Le design final du fantome aura été le résultat de nombreuses discussions et de com-
promis par rapport a ce qu’il était possible de réaliser avec les imprimantes lors des
périodes ou elles étaient disponibles. Comme expliqué dans le chapitre [I| I'impression 3D
n’a aucune limite conceptuelle et les imprimantes peuvent créer une large gamme d’objets,
pour peu qu’on leur fournisse un fichier contenant le G-Code associé au modéle 3D. En
pratique, les capacités des imprimantes restent limitées et certains choix ont du étre faits
au niveau de la conception, a cause de contraintes temporelles notamment.

A Dorigine, ce travail s’orientait uniquement vers l'impression 3D d’un fantéme pour
un test end-to-end de traitements stéréotaxiques craniens avec des petits champs. Assez
rapidement, vu la volonté du corps médical de réaliser des traitements SBRT sur la pros-
tate, l'idée finale de créer un fantdéme hybride crane/pelvis émergea. Ce fantome devait
donc convenir pour les 2 modalités, tant au niveau de la forme que pour les espaces prévus
afin d’y accueillir un film ou le détecteur microDiamond. En conséquence, pour pouvoir
satisfaire ces demandes fort différentes au niveau des dispositions anatomiques (Figure
, la décision de se limiter & un objet géométriquement simple et homogéne fut prise.

FIGURE 7.2 — Visualisation 3D dans Eclipse des contours d'une téte et d'un pelvis pro-
venant des images CT de deux patients. Les contours circulaires rouges représentent la
rotation de la machine pendant les arcs de traitement. Image personnelle.

En tentant de faire abstraction des spécificités propres a ces régions, il est assez
raisonnable de considérer, en premiére approximation, qu’une téte correspond simplement
a un cylindre. Il en est de méme pour un pelvis, ot I’axe de symétrie du cylindre serait
par contre disposé orthogonalement a celui représentant la téte. Il serait possible de se
satisfaire de cette idée et de créer un fantome cylindrique mais afin d’ajouter une touche
de réalisme, nous avons également décidé de modéliser deux demi-sphéres en plus du
cylindre. En position "téte", nous ajoutons une demi-sphére en haut du cylindre, couché

o8
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dans 'axe de la table, pour représenter la courbure du crane et en position "pelvis", il
faudra ajouter les deux demi-sphéres au bout du cylindre afin de représenter le contour des
hanches. L’idée générale était donc d’imprimer un fantéme en trois parties : un cylindre
et deux demi-sphéres, comme illustré en figure [7.3]

| oo

FIGURE 7.3 — Fantome imprimé pour le test end—to—end. A gauche, il est disposé en
position téte et a droite en position pelvis. Image personnelle.

Dans un premier temps, nous souhaitions imprimer un fantéme homogéne plein,
comme le sont souvent les fantomes vendus par les différentes firmes et ceux présen-
tés dans la littérature par des équipes de radiothérapie. Malheureusement, comme évoqué
précédemment, cette idée a été rapidement abandonnée a cause des temps d’impressions
trop importants demandés par les imprimantes. Habituellement, les impressions sont réa-
lisées en choisissant I'infill, paramétre quantifiant a quel point la structure imprimée sera
dense, aux alentours de 20%. A cette valeur d’infill, les temps d’impression restent raison-
nables, jusqu’a une petite journée maximum pour des structures imposantes et complexes.
Dans notre cas cependant, nous voulons obtenir un fantéme, qui est par essence un objet
dense vu le but d'un tel dispositif de simuler 'atténuation du faisceau dans les patients.
Pour ce faire, les valeurs d’infill choisies pour I'impression doivent étre bien plus élevées
qu’a l'accoutumée afin que la structure soit la plus dense possible et ne présentent pas
des creux, qui seraient présents a 20% d’infill, comme illustré en figure

Les fantomes destinés a des applications dosimétriques en radiothérapie sont imprimés
avec un infill le plus grand possible, afin d’étre suffisamment denses que pour atténuer
conséquemment le faisceau. Ici, nous avons choisi d’utiliser une valeur d’infill de 80%
pour 'impression mais ce faisant, le temps d’impression calculé par le logiciel PrusaSlicer
était d’approximativement cing jours par piéce. Généralement, les imprimantes peuvent
sans probléme réaliser des impressions durant jusqu’a un ou deux jours, mais au dela
de cette durée, il est trés probable que des erreurs se produisent dans l'impression et
que le résultat ne soit pas celui attendu. De plus, comme précisé dans la section [6.4], les
imprimantes utilisées dans le cadre de ce travail ne sont pas dans le service de radiothérapie
mais au département de physique de I'ULG et il était donc impossible de monopoliser les

3. Bien que les piéces ne soient pas de la méme couleur, il s’agit de PLA dans tous les cas.
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imprimantes pendant de telles périodes de temps vu que nous n’étions pas les seuls a les
utiliser. En conséquence, nous avons choisi d’imprimer le fantéme creux et de le remplir
d’eau au lieu de 'imprimer plein. Les structures imprimées ont donc été adaptées de sorte
a s’emboiter les unes dans les autres, permettant ainsi de pouvoir les rendre étanches assez
simplement.

o (RS »

A

FIGURE 7.4 — Structures de support en cours d’impression. Ces structures servant unique-
ment & positionner le fantéme sur la table, elles n’ont pas spécialement besoin d’étre aussi
denses que ce dernier et ont donc été imprimées a 25% d’infill, ce que ’on peut constater
avec la présence des trous qui impactent également la valeur des unités Hounsfield de la
structure, oscillant aux alentours de —700 HU EI Image personnelle.

Afin de placer les détecteurs dans le fantéme, le cylindre fut imprimé en deux parties
avec un espace prévu pour accueillir un parallélépipéde de dimensions 10 cm x10cm x 2 cm
(Figure [7.5)). Pour la microDiamond, le parallélépipéde imprimé présente un creux cylin-
drique allant jusqu’a son centre géométrique, permettant d’y insérer le détecteur qui est
aussi de forme cylindrique. Le fantome posséde également deux ouvertures cylindriques,
une sur sa base et une sur le c6té, de sorte que le détecteur ait la méme orientation peu
importe la modalité de traitement testée. Pour le film, nous avons imprimé un autre paral-
lélépipede en deux morceaux, offrant ainsi la possibilité de disposer un film a I'isocentre,
qui est compris dans l'axe de symétrie du cylindre. En outre, pour ne pas laisser des
espaces vides lors de l'irradiation, des petits cylindres ont été imprimés afin de boucher
les ouvertures inutilisées dans le fantéme. Enfin, des structures de support (Figure
ont également été imprimées afin que le fantéme ne roule pas sur la table.

Comme pour les patients, nous souhaitions utiliser les lasers de positionnement pré-
sents dans la salle de traitements pour replacer le fantome dans la position attendue par
la machine. Dans ce but, des marques ont été prévues sur le modéle 3D afin de maté-
rialiser un plan sagittal et transverse, le marquage pour le laser coronal existant déja et
correspondant a la jonction entre les demi-cylindres. Ces plans s’intersectent au centre
géométrique du cylindre, que nous avons défini comme l’isocentre de traitement. De plus,
afin de disposer d’un repére pour l'imagerie RX et le surface tracking, le fantome est
pourvu d’un petit nez qui brise la symétrie de rotation du cylindre et nous permet d’iden-
tifier directement si le fantéme est correctement placé. Aussi, en vue de tester la fiabilité
du recalage automatique effectué par ces systémes d’imagerie embarquée, un autre trait

4. En guise de comparaison, 'air présente une valeur de —1000 HU. Constatons donc que diminuer
I'infill a pour conséquence directe que la structure devient moins atténuante, ce qui pose ici probléme.
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FIGURE 7.5 — Piéces du fantome séparées les unes des autres. Le parallélépipéde orange
peut étre orienté vers I'ouverture du bas ou celle sur le c6té du fantéme si 'on mesure un
plan téte ou pelvis respectivement. Si un film est utilisé, alors il faudra mettre le second
parallélépipede gris dans la moitié mauve du cylindre et boucher les ouvertures avec les
cylindres dorés pour obtenir la structure la plus homogéne possible. Image personnelle.

a été prévu sur le fantome, décalé théoriquement de 1° par rapport a celui utilisé pour
le laser sagittal. En conséquence, si le fantome est correctement positionné et qu’il est
ensuite tourné pour aligner le laser sagittal sur le second trait, le systéme devrait vouloir
corriger le roll de 1° avec la table 6D.

Ce décalage angulaire a été mesuré une fois le fantéme imprimé pour s’assurer de sa
valeur réelle. L’ouverture angulaire d’un arc de cercle, exprimée en degrés, s’écrit en effet :

s 180

r m

o =

ol s est la longueur de I'arc et 7 le rayon du cercle. Le fantéme posséde un rayon de 10 cm
et nous avons mesuré s = 3mm sur le fantéme imprimé. Ce faisant, le décalage angulaire
réel entre les deux traits est donc de 1,7°, qui sera la valeur de référence utilisée comme
comparaison a la correction proposée par I'imagerie embarquée.

7.3 Préparation des plans testés

Comme dans tout test end-to-end, le fantome est passé par les étapes habituelles d'un
traitement en radiothérapie, que sont la simulation, la dosimétrie et finalement l'irradia-
tion. En simulation, nous avons donc scanné le fantémeﬂ rempli d’eau en prenant soin
de positionner au mieux les lasers sur les marquages, de sorte a obtenir le placement le
plus reproductible possible lors du traitement. Une fois le fantéme scanné, l'isocentre a

5. Rappelons, comme expliqué en section que la tension accélératrice du scanner n’est d’aucune
importance avec 'option Direct Density et que le choix du protocole de scanner n’importe donc pas.
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été défini au croisement des lasers, censé correspondre au centre géométrique du cylindre
si le placement est bien réalisé.

Ensuite, les plans VMAT créés ont été optimisés sur des scanners de vrais patients, de
sorte a ce que le mouvement des machoires et du MLC proposés par Eclipse corresponde
a une situation réaliste, et non pas a une modulation altérée par la forme simple du
fantome. Pour les traitements en stéréotaxie cérébrale, il est d’usage d’utiliser des arcs
non coplanaires, afin que toute la dose ne soit pas concentrée sur quelques coupes mais
diluée dans un plus grand volume, ce qui est mieux toléré par les patients. La balistique
systématiquement adoptée ici pour ces plans est donc 5 demis-arcs non coplanaires, chacun
décalé de 30° par rapport & ses voisins, et I'optimisation s’est surtout concentrée sur la
conformation de la dose a la tumeurﬁ. Pour les SBRT 4 la prostate, les plans ne comportent
que deux arcs complets et la dose aux organes a risque a été optimisée de la méme maniére
que pour tout traitement au niveau pelvien.

Lorsque l'optimisation est terminée et le résultat jugé correct, le plan est recalculé
sur le scanner du fantéme ot 'on peut ensuite extraire la dose déposée a l'isocentre
et sur le plan coronal central, & comparer aux mesures de la microDiamond et du film
respectivement.

7.4 PDIP

Tout traitement dynamique délivré au CHU de Tivoli est systématiquement vérifié en
comparant la dose prédite sur I'imageur portal par I’algorithme PDIP et la dose réellement
mesurée. Cette vérification des plans de traitement ne nécessite pas d’intervention du
fantdome, mais dans 'optique de vérifier la chaine de traitement compléte, il est intéressant
de réaliser ces mesures et de les comparer éventuellement aux résultats obtenus lors de
I'irradiation du fantome. En outre, cette mesure avec 'imageur portal permet également
de s’assurer s’il est effectivement possible de 1'utiliser pour vérifier des traitements de ce
type. Pour les SBRT a la prostate, les champs restent d’une taille assez importante et ne
poseront en théorie aucun probléme. Cela n’est clairement pas le cas des SRT, utilisant
ici des champs inférieurs a 2 x 2 em?, avec lesquels des problémes pourraient apparaitre.

Ainsi, les plans mesurés sur le fantéme pour les deux modalités sont tous passés par
cette étape de vérification, avec I'imageur positionné a 100 ecm de la source et le collimateur
laissé a 0°. Effectivement, la position de I'imageur est fixe par rapport a la source et tourner
le collimateur n’a en conséquence aucun impact, d’ott I'intérét de ne pas le tourner pour
gagner du temps.

6. Dans 'optimiseur Varian, 'option NTO, pour Normal Tissue Objective, est généralement utilisée
pour imposer un gradient de dose important au dela de la tumeur. Cette option n’est toutefois pas bien
adaptée aux traitements stéréotaxiques, ot la région irradiée reste petite, et la dose aux tissus sains a
donc été réduite a I'aide de structures "ring", qui sont des coques concentriques autour de la cible ot 1’on
force la dose & diminuer pour limiter le volume irrradié et rapprocher les isodoses de la cible.
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7.5 Manipulation des détecteurs

7.5.1 MicroDiamond

Comme évoqué dans le chapitre [5| seules les chambres d’ionisation de Farmer sont
calibrées dans les laboratoires primaires et sont capables de mesurer une dose dans les
conditions de référence. En conséquence, si I’on souhaite mesurer une dose a proprement
parler[] comme c’est ici le cas, il faut effectuer une calibration croisée avec la chambre de
référence pour savoir a quelle dose correspond la charge mesurée par la microDiamond.
Concrétement, il faudra effectuer une mesure de dose avec la chambre de Farmer dans les
conditions de référence, et le rapport entre cette dose et la mesure de la microDiamond
dans les mémes conditions permettra de déterminer le facteur de cross-calibration. Sous
forme mathématique :

Diam __ Farmer
ij = Dw7
o MDiam cross o MFarmerN l{f
Q Dw,Q corr,@Q D,w,Qo™Q,Qo
Farmer
P cross MCO’/‘T,Q ND#MQO kaQO
Dw,Q Mgiam

Dans cette formule, Np ., 0., k., €t les facteurs de correction de la charge dans la
chambre d’ionisation sont déja connus et il ne reste donc qu’a mesurer la charge collectée
par les deux détecteurs pour obtenir le facteur de cross-calibration, qui permettra de
mesurer une dose avec la microDiamond. Cependant, comme nous délivrons ici des arcs,
non-coplanaires pour les SRT, sur le fantome et que la réponse de la microDiamond varie
selon lorientation de la source, comme évoqué dans la section [6.5 nous avons calculé
plusieurs facteurs N7o %, pour différentes orientations rencontrées lors de I'irradiation
pour extraire un facteur de cross calibration moyen Np 77", plus représentatif de la
réponse réelle de la microDiamond dans ce cas.

En outre, notons que les facteurs de correction pour la mesure de la microDiamond
donnés dans le TRS483 [15] sont différents de 1 pour des champs de taille égale ou infé-
rieure & 2 X 2cm?. Ici, bien que nous ayons des traitements dynamiques et que la taille de
champ n’est donc pas fixe, 'ouverture des méachoires reste systématiquement inférieure
a 2 x 2em? pendant l'irradiation, ce pourquoi nous avons pris en compte ces facteurs.
Pour ce faire, nous avons eu recours a un script qui évalue la surface laissée ouverte par
le MLC via la connaissance de la position des lames pour chaque point de contréle. Ce
script évalue ensuite une aire moyenne pondérée par le nombre d’'UM délivrées par point
de controle, de sorte a ce que les positions du MLC avec lesquelles beaucoup d’'UM sont
délivrées soient plus représentées dans la valeur finale. Finalement, nous avons simplement

7. La microDiamond est un instrument servant habituellement & la dosimétrie dite relative, signifiant
que la mesure correspond au rapport entre la charge dans le détecteur avec celle dans un détecteur de
référence. Pour une mesure de dose absolue, seul un détecteur est utilisé et donne une mesure en Gray
dans les conditions de référence.
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calculé la racine carrée de cette aire afin d’en extraire une taille de champlﬂ pour chaque
arc. Comme on mesure ici la dose déposée par le plan complet, c’est la taille de champ
moyenne que nous considérerons, a laquelle sera associée le facteur de correction corres-
pondant dans le TRS483 qui sera utilisé pour corriger chacune des mesures.

Pour s’assurer, en plus du placement avec les lasers, que la zone sensible du détecteur
est bien localisée a 'isocentre, des clichés planaires kV ont été réalisés avant l'irradiation
avec le tube RX inclus dans la machine. Vu la taille des champs utilisés en stéréotaxie
cérébrale, le bon placement du détecteur est critique et un décalage de quelques millimétres
seulement peut résulter en une mesure totalement différente de celle souhaitée. Bien que
le placement soit toujours important, avec des grands champs et une zone irradiée plus
grande, un petit décalage ne devrait pas engendrer une différence radicale dans la mesure.

7.5.2 Film

Le film radiochromique est un détecteur au fonctionnement fort différent, qui est
quant a lui capable de mesurer directement la dose déposée dans le fantéme, moyennant
la connaissance préalable de la courbe de calibration pour le lot de films. Pour ce faire,
un film a été découpé en un ensemble de 6 bandelettes qui ont été exposées a une certaine
dose connue et différente pour chaque bandelette (Figure , permettant d’obtenir un
ensemble de points densité optique <> dose grace auxquels une courbe de calibration sera
établie. La courbe ajustée sur ces points est une fonction rationnelle d’expression [51] :

b

X(Dy) =
(D,i) a—l—D_C

ou X (D,i) est la densité optique du film exposé a la dose D pour le i¢ canal de couleur
et a,b et ¢ sont des paramétres a ajuster. Ce type de fonction représente la réponse réelle
d’un film, qui noircit de plus en plus avec 'augmentation de la dose et dont la réponse
décroit asymptotiquement pour les trés hautes doses.

FIGURE 7.6 — Scan des films utilisés pour établir la courbe de calibration. Image person-
nelle.

8. Ainsi, il est donc implicitement supposé que le champ est carré, vu que la racine carrée de aire en
donne le coté. Bien que ce ne soit pas tout le temps le cas, le MLC laisse souvent une ouverture carrée lors
de l'irradiation pour ces plans et évaluer la taille de champ de cette fagon reste donc une approximation
acceptable pour les plans testés.
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Le fournisseur recommande d’utiliser des doses formant une progression géométrique
pour la calibration, car cela permet d’ajuster des fonctions de cette nature au mieux. En
comptant qu’'une bandelette doit étre utilisée pour le zéro, les doses utilisées sont donc
0,D,nD,n%D, ... ou le choix des valeurs de n et D est laissé libre & 1'utilisateur, en notant
qu’il est conseillé par le fournisseur qu’au moins deux des bandelettes soient exposées a
une dose plus grande ou égale a la dose maximale délivrée par les plans mesurés.

Comme la dose recue par les films de calibration doit étre connue, il faut donc les
placer dans des conditions ou la dose peut étre facilement déduite des UM délivrées par
I’accélérateur. Ainsi, nous avons tout simplement choisi de les irradier dans les conditions
de référence mais en utilisant des plaques de PMMA, de dimensions 30 cm x 30 cm X 1 cm,
a la place de la cuve a eau. Il est en effet bien plus simple de placer le film sur un support
solide que dans de I’eau, méme s’il est waterproof. Les bandelettes ont donc été irradiées
avec le centre du film placé au milieu d'un champ 10 x 10 em?, a 100 em de la source et
sous 10 cm de plaques de PMMAH Afin d’ajouter la dose apportée par la rétrodiffusion,
habituellement présente avec la cuve a eau, nous avons également placé 10 plaques sous
le film afin d’étre au plus proche des véritables conditions de référence.

I

FIGURE 7.7 — Ensemble des plaques de PMMA utilisées pour la calibration des films.
Image personnelle.

Pour les mesures, du film a été découpé en petits carrés qui ont été placés au centre
du fantéme, fixés a 'aide d’'un peu de scotch pour les maintenir dans une position fixe
tout au long de l'irradiation. Une fois irradié, il est recommandé d’attendre au moins 24h
avant de scanner le film, car la polymérisation continue aprés I’exposition mais finit par
se stabiliser aprés une certaine période de temps et ne pas scanner tout de suite le film
réduit donc 'erreur due a cette augmentation de la densité optique.

9. Le PMMA et ’eau ne possédent pas exactement la méme densité, mais comme il n’y a quasiment
aucune différence entre l'atténuation sous 10 em d’eau ou de PMMA, nous avons simplement utilisé 10
plaques de PMMA par simplicité.
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Notons que scanner le film est une opération délicate en elle-méme qui nécessite d’étre
soigneux, tout autant que pour le déroulement des mesures. Il est en premier lieu absolu-
ment crucial que toutes les corrections de couleurs du scanner, généralement activées par
défaut pour embellir les images, soient désactivées. Cette modification de I'image apportée
par les corrections de couleurs va en effet altérer la valeur de densité optique des pixels,
dont 'impact ultérieur sur 'analyse de dose peut étre important, ce pourquoi il faut impé-
rativement les désactiver. Avant de 1'utiliser pour le film, il est aussi préférable de réaliser
quelques scans a blanc pour chauffer la source de lumiére, garantissant ainsi une certaine
constance dans son émission. Le scanner est maintenant prét pour le film, mais il faut
de plus s’inquiéter de la position du film, qui ne doit pas étre laissée au hasard. Le film
doit en effet étre centré sur la plaque, région ou la réponse du scanner reste constante, et
légerement décalé du coté ou la source lumineuse commence son parcours, car le scanner
effectue une calibration sur les premiers centimétres de sa trajectoire (Figure . En
outre, il est également critique que tous les morceaux de film utilisés soient scannés dans
la méme orientation par rapport a la feuille originale avant qu’elle ne soit découpée. Pour
se rappeler de l'orientation, un petit repére dans le coin en bas a gauche a donc été dessiné
a ’aide d’un marqueur indélébile sur les morceaux découpés, ce qui permet d’étre certain
que tous les films soient scannés de la méme fagon.

Calibration area

/ ;

Center the exposed areas of film
on the scanner alona this axis

FIGURE 7.8 — Position recommandée du film sur le scanner |\

7.6 Analyse des résultats

Les mesures réalisées a ’aide de I'imageur portal et du film sont des mesures 2D de
la dose, comme détaillé précédemment, contrairement aux mesures ponctuelles réalisées
avec la microDiamond. Pour des mesures ponctuelles, I’analyse des résultats consiste sim-
plement en une comparaison directe de la dose mesurée et celle calculée par le TPS en ce
méme point pour chaque plan délivré au fantome.

Pour une mesure 2D, on souhaiterait cependant avoir un moyen d’évaluer si la distri-
bution de dose mesurée et celle calculée restent assez proches dans une certaine tolérance,
au lieu de regarder & une comparaison point par point qui ne donnerait pas d’information
sur la tendance générale. En vue de comparer des distributions de dose en radiothérapie,
il est extrémement courant de recourir & une analyse . Cette analyse consiste en 1’éva-
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luation d’une distance, au sens euclidien du terme, entre les deux distributions de dose
qui est composée de deux parameétres :

— la Dose Difference (DD), compare directement la dose mesurée a celle calculée pour
chaque couple de points, qui sont considérés en accord si la différence est inférieure
a la tolérance AD,

— la Distance To Agreement (DTA), va regarder, dans un rayon Ad correspondant a
la tolérance, s’il existe un point ou la dose est égale a celle du point de référence,
auquel cas le couple de points est considéré en accord.

Chacun de ces critéres donne une information utile, bien qu’ils aient leur propre domaine
d’application. Dans une région ou la dose est relativement homogeéne, la DD est assez
insensible aux décalages entre les distributions alors que la DTA est bien plus adaptée
aux gradients de dose, ol le moindre décalage peut résulter en une brutale augmentation
de la DD mais dont la DTA est épargnée par définition. Ainsi, en vue d’avoir un critére
valable sur la distribution compléte, un indice composite, nommé indice v, sera utilisé
pour 'analyse. Ce dernier est obtenu a partir de la quantité I', définie de la fagon suivante
[52] :

02(re,ry 72(re,ry
[(re,ry) —\/ (AD2 ) + (Adg ) (7.1)

on pose ensuite que l'indice v vaut :
v(ry) = min['(re,ry)] Vre

ou :
— 1, et re sont les positions du point de référence et de celui avec lequel 'analyse est
effectuée,

— (re,rr) = D(ro) — D(r;) correspond a la différence de dose entre ces points,
— r(re,ry) = |re — re| est la distance qui sépare ces points.

L’analyse « va donc regarder, dans un rayon Ad autour de chaque point de la distri-
bution de référence, s’il existe un point dans ’autre distribution ot la dose est égale & AD
pres (Figure . Avec cette méthode, ’analyse est considérée réussie si le point évalué
se trouve dans Dellipsoide définie par I’équation [7.1] auquel cas on obtient directement
~v < 1. Finalement, cette analyse fournira la proportion des points qui sont effectivement
dans les tolérancesm (ce qui signifie donc que v < 1 pour ces derniers), permettant ainsi
de déterminer si la distribution de dose mesurée est en accord avec celle calculée.

L’analyse 7 existe sous deux versions : globale et locale. Dans I’analyse globale, AD est
un certain pourcentage de la valeur du maximum de la distribution de dose. Ce faisant,
pour les points a basse dose oil la marge d’erreur est donc importante par rapport a
leur propre valeur, I'analyse ~ réussira toujours. S’il on souhaite étre plus strict pour
ces points, il est toujours possible de recourir & une analyse ~ locale, ou AD est définie
localement en fonction de la valeur de chaque point. A part lors de certaines taches comme
un commissioning, ’analyse locale est souvent considérée trop stricte et 'on préférera,
comme c’est ici le cas, utiliser une analyse globale. Ce faisant, il faudra définir un seuil

10. La proportion de points réussissant ’analyse v est souvent nommeée passing rate, qui sera ’appel-
lation utilisée dans la suite de ce travail.
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de dose a partir duquel les points ne seront plus considérés dans I'analyse, comme ils la
réussissent automatiquement et viennent gonfler artificiellement le résultat. Ici, le seuil
est défini & 10% du maximum de dose.

Les tolérances choisies dans ce travail sont AD = 5%, 3% et Ad = 2mm,1 mm. Pour la
DD, la tolérance de 5% a été sélectionnée car elle représente ’erreur maximale acceptable
entre la prescription et la dose effectivement délivrée, comme recommandé par I'ICRU,
mais 3% a également été utilisé comme il s’agit d’une tolérance courante dans les services
de radiothérapie, au CHU de Tivoli notamment. Pour la DTA, une tolérance de 2 et 1 mm
correspond a la marge du PTV en stéréotaxie, comme abordé dans le chapitre [4] Dans
la définition du PTV basée sur la formule de Van Herk [53|, ces marges représentent une
sorte d’erreur globale acceptable dans le positionnement, ce pourquoi nous avons décidé
d’utiliser ces mémes valeurs pour la DTA. 4 analyses v vont donc étre réalisées sur les
distributions de dose : 5%,2mm, 5%,1 mm, 3%,2mm et 3%,1 mm.

!

Dose
\
1
!

Distance_

FIGURE 7.9 — Représentation simplifiée d'une analyse ~y entre deux distributions de dose.
Autour de chaque point de la distribution de référence (courbe noire continue), ’analyse
regarde si un point de la distribution évaluée (courbe rouge discontinue) est inclus dans
Iellipsoide défini par |7.1} Dans les régions homogeéne (A et D), la DD devient le critére
dominant tandis que la DTA prend le pas dans les gradients (C) [54].
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Chapitre 8

Résultats

Remarque : avant de présenter les résultats, rappelons que ce sont des traitements
stéréotaxiques qui sont ici testés, pour lesquels des faisceaux FFF sont couramment utilisés
afin de diminuer le temps des traitements. C’est donc avec ce type de faisceaux que
nous souhaitions tester les plans mais malheureusement, le Truebeam du CHU de Tivoli
possédant 'option FFF fut décommissionné dans le courant de I’année a cause de dégats
irréparables. En conséquence, nous avons donc dii re-préparer tous nos plans avec des
faisceaux filtrés pour les délivrer avec le second Truebeam. En ce qui concerne la SRT,
comme abordé dans la section [3.3], il existe peu de différences entre les petits champs
filtrés ou non-filtrés et le résultat de 'optimisation avec ces deux types de faisceaux ne
differe finalement qu’assez peu dans ce cas. Donc, ce qui est valable avec le faisceau filtré
devrait & priori I’étre également avec le non-filtré vu qu’ils ont tous les deux été validés
pour une utilisation dans les petits champs [3|. En pratique, si 'on souhaite réellement
valider les techniques dans le futur, il faudra re-vérifier les plans en 6MV FFF pour s’en
assurer. Dans tous le cas, ce travail sert de preuve qu’'un test end-to-end est effectivement
réalisable avec un fantome imprimé en 3D, peu importe la technique ou ’énergie utilisée.

8.1 Positionnement avec le CBCT et Identify

Pour positionner les patients sur la table de traitement, les infirmiers ont systémati-
quement recours & un CBCT et au systéme de surface tracking Identify afin d’atteindre
un plus haut degré de précision qu’avec la seule utilisation des lasers. Ces deux systémes
ont donc été testés pour voir s’ils étaient en accord sur le déplacement de table & effectuer
pour repositionner le fantome. Ainsi, une fois le fantéme installé sur la table[] un CBCT
est réalisé et lorsque les images sont reconstruites, il est demandé au systéme de le recaler
automatiquement sur le CT de simulation pour observer le déplacement calculé. Ce dépla-
cement par rapport a la position théorique est ensuite comparé a celui donné par Identify
pour observer la différence entre les systémes. En ce qui concerne le roll, le fantome fut
repositionné avec le laser sagittal sur la seconde marque décalée de 1,7°, comme expliqué

1. Bien entendu, le fantdéme a été retiré puis repositionné sur la table entre chaque CBCT afin d’ob-
server des situations différentes.
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en section [7.2] mais comme nous n’avions plus accés a l'accélérateur dédié a la stéréo-
taxie possédant la table 6D, la fonctionnalité n’était pas disponible dans Identify et seul
le calcul avec le CBCT présentait une valeur qui fut donc reprise dans les résultats. Le
tableau présente la différence entre les valeurs calculées sur le CBCT et par Identify
pour le déplacement vertical, longitudinal, latéral, la rotation de table. Pour le roll, ce
sera la différence entre la valeur théorique et celle calculée sur le CBCT qui sera donnée
a la place.

AVRT (mm) ALNG (mm) ALRT (mm) AROT (°) ARolly, (°)

1°" placement 0,1 0,1 0 0 0

2¢ placement 0 0 0,1 0 0,1
3¢ placement 0,1 0 0,1 0,1 0

4¢ placement 0 0,1 0,1 0 0,1
5¢ placement 0 0,1 0,1 0 0,1
6¢ placement 0,1 0,1 0 0 0,3
7¢ placement 0 0 0 0 0

8¢ placement 0 0,1 0 0 0,4
9¢ placement 0 0,2 0 0 0,1
10¢ placement 0 0,1 0,1 0 0,3

TABLE 8.1 — Différences entre les valeurs calculées par le CBCT et Identify pour le recalage
avec les 3 translations, la rotation de la table et le roll.

Le déplacement recommandé par Identify ou avec le CBCT est donc identique au
dixiéme de millimétre prés, ce qui était déja observé lors du test précédent [2]. Pour le
roll, nous avons en moyenne un décalage différent de 0.14° du décalage réel de la marque
sur le fantome, ce qui est trés satisfaisant. Notons, méme si Identify n’a pas pu étre utilisé
pour corriger le roll, qu’il aurait & priori trouvé des valeurs semblables, vu que la différence
obtenue lors du commissioning entre les systémes pour le roll était de 0,2°.

8.2 Stéréotaxie cérébrale

8.2.1 MicroDiamond

Avant de présenter les résultats de mesure, rappelons la discussion dans la section
m a propos du facteur de calibration croisée de la microDiamond Np 775" Lors de
son évaluation, nous avons notamment positionné la microDiamond face au faisceau, per-
pendiculairement a celui-ci mais aussi avec une orientation intermédiaire, pour essayer
d’avoir une réponse globale la plus proche possible de la réalité des plans délivrés. Finale-
ment, nous avons obtenu que Np775"* = 0,95 Gy/nC comme facteur de cross-calibration.
Il faudra donc multiplier la charge totale mesurée par la microDiamond pendant l'irra-

diation par ce facteur pour obtenir la dose délivrée a l'isocentre de chaque plan.
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La taille de champ moyenne évaluée par la méthode présentée en section ainsi
que la différence relative entre la dose mesurée, corrigée par le facteur adéquat du TRS483,
et celle calculée pour chaque plan sont présentées dans le tableau [8.2]

Taille de champ (cm) Différence de dose

Plan 1 1,11 +5,41%
Plan 2 1,68 +2,48%
Plan 3 1,35 +4,12%
Plan 4 1,81 +1,11%
Plan 5 1,37 +1,77%
Plan 6 1,79 +1,69%
Plan 7 1,9 +1,01%
Plan 8 1,01 +7,28%
Plan 9 1 +4,94%
Plan 10 1,3 +2,62%

TABLE 8.2 — Taille de champ moyenne évaluée pour chaque plan par le script, ainsi que
la différence entre la dose mesurée dans le fantome et celle calculée par le TPS.

Malgré un plan ou la différence reste importante, observons que ces valeurs attestent
d’un bon accord entre le calcul du TPS et la mesure effectuée avec la microDiamond.
Constatons de plus que dans tous les cas, la microDiamond a tendance & surestimer la
dose, ce qui est toutefois une propriété connue de ce détecteur dans les petits champs [15].
Cet effet est en principe annulé par le facteur de correction du TRS483, mais comme de
nombreuses approximations furent faitesEL il n’est pas a exclure qu'un surdosage subsiste.

8.2.2 PDIP

Les résultats des analyses v des mesures & l'imageur portal, pour différentes tolé-
rances, sont exposés dans le tableau [8.3] Au CHU de Tivoli, nous avons pour habitude de
considérer qu'un plan peut étre délivré si 'analyse v présente un passing rate de 97%E|
pour des tolérances de 3%,2 mm avec un seuil & 10%. Notons que le résultat exposé est
le passing rate moyen de chaque plan, les mesures avec I'imageur portal donnant en effet
une analyse différente pour chaque arc.

Contrairement aux traitement habituellement délivrés, la majorité des plans échouent
donc 'analyse v et ne seraient donc pas validés avec cette seule mesure.

2. La plus notable contribution serait notamment que les facteurs de correction du TRS483 sont
donnés pour la microDiamond dans une orientation axiale, alors qu’elle est ici souvent perpendiculaire
au faisceau et qu’elle présente une réponse plus importante dans cette configuration.

3. A 97% le plan est accepté sans discussions, mais un passing rate jusqu’a 95% peut rester toléré
selon les circonstances.
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5%,2mm 5%, 1mm 3%,2mm 3%,1mm

Plan 1 95,8% 90,9% 95,5% 90%

Plan 2 94,5% 89% 93,4% 87,3%
Plan 3 92,2% 85,8% 90,4% 83,7%
Plan 4 93,1% 85,5% 87, 7% 78,7%
Plan 5 93,2% 85,5% 91,6% 82,6%
Plan 6 92,3% 85,4% 88,5% 78,8%
Plan 7 96,4% 90,1% 92,6% 84,3%
Plan 8 96,5% 88,6% 96,3% 86,8%
Plan 9 96% 89,4% 95,7% 88%

Plan 10  90,5% 82,1% 88,6% 79,7%

TABLE 8.3 — Passing rate moyen pour différentes analyses v entre la mesure de 'imageur
portal et chaque plan.

8.2.3 Film radiochromique

Les résultats de mesure avec le film radiochromique sont exposés dans le tableau [8.4]
Comme pour les mesures avec I'imageur portal, plusieurs analyses v avec différentes tolé-
rances ont été réalisées pour chaque plan délivré. Notons qu’'une analyse de film nécessite
un logiciel adapté, comme FilmQAPro par exemple, que le CHU de Tivoli posséde, mais
auquel nous n’avons pas pu accéder a cause d’un probléme de licence qui n’a pas été résolu
a temps.

5%,2mm 5%, 1mm 3%,2mm 3%,1mm

Plan 1 100% 100% 98,4% 86,3%
Plan 2 100% 99,3% 99,3% 98,5%
Plan 3 100% 99% 100% 94,1%
Plan 4 93,4% 88,1% 92% 79%
Plan 5 99,6% 94,4% 99,3% 78,2%
Plan 6 99% 95,8% 97% 87,3%
Plan 7 90,5% 79,2% 89,7% 63,6%
Plan 8 100% 90,1% 100% 83%

Plan 9 100% 95.8% 99,8% 91,8%
Plan 10  97,5% 88,4% 97,3% 86,7%

TABLE 8.4 — Passing rate pour différentes analyses v entre la mesure du film radiochro-
mique et chaque plan.
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Ce faisant, le films ont finalement été analysés sur le logiciel MyQA de IBA, utilisé dans
le service de radiothérapie de ’hopital de Jolimont. Ici, contrairement aux mesures avec
I'imageur portal, les résultats restent en majorité acceptables, a part pour la tolérance de
3%,1 mm qui s’avére trop stricte.

8.3 SBRT Prostate

8.3.1 MicroDiamond

Pour les SBRT, les plans n’utilisent pas d’arcs non-coplanaires et la microDiamond
reste systématiquement perpendiculaire au faisceau. En conséquence, le facteur de cross-
calibration a utiliser est différent de celui évalué pour les plans SRT et seules les mesures
avec la microDiamond positionnée perpendiculairement au faisceau ont été considérée.
Dans ce cas, nous obtenons une facteur de cross-calibration Np """ = 0,915 Gy/nC.
La différence relative entre la dose mesurée par la microDiamond et celle calculée par le

TPS pour chaque plan est donnée dans le tableau [8.5]

Différence de dose

Plan 1 —0,2%
Plan 2 —1,15%
Plan 3 +1,2%
Plan 4 +0,1%
Plan 5 +0,05%
Plan 6 —0,6%
Plan 7 —1,5%
Plan 8 —-1,5%
Plan 9 —1,6%
Plan 10 +0,3%

TABLE 8.5 — Différence entre la dose mesurée dans le fantome et celle calculée par le TPS.

Ces résultats témoignent d’un excellent accord entre le calcul et la mesure pour les
plans SBRT. Contrairement aux SRT, les variations dans le setup expérimental ont en
effet moins de conséquences, vu que ’on utilise des grands champs pour ces traitements.

8.3.2 PDIP

Le tableau présente les résultats des analyses v pour les mesures effectuées a ’aide
de I'imageur portal. Si ce n’est pour la dose délivrée par fraction, la modulation présente
dans ce type de traitements ne différe pas tant des traitements habituels délivrés au CHU
de Tivoli. Des lors, observons donc que l'intégralité des plans va réussir ’analyse pour les
tolérances habituelles.
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5%,2mm 5%, 1mm 3%,2mm 3%,1mm

Plan 1 99,8% 98,3% 96,75% 90%
Plan 2 99,7% 99% 99,2% 95,3%
Plan 3 100% 99.6% 99,7% 97%
Plan 4 99,9% 99,4% 98,8% 94,7%
Plan 5 100% 99,6% 99,7% 97,6%
Plan 6 100% 99,7% 99,7% 97,2%
Plan 7 100% 99,7% 99,6% 95,6%
Plan 8 100% 99,9% 99,9% 98,9%
Plan 9 100% 99,7% 99,8% 97%
Plan 10 100% 99,4% 99,8% 97%

TABLE 8.6 — Passing rate moyen pour différentes analyses v sur la mesure de 'imageur
portal pour chaque plan.

8.3.3 Film radiochromique

Le tableau présente les résultats des différentes analyses v réalisées a l'aide du
film radiochromique. Pour les plans 1, 4, 7 et 8, nous avions constaté, a 1’aide de la vue
coronale d’Eclipse, que I'isodose maximale se trouvait en partie a des endroits du fantéme
ou il n’était pas possible d’insérer un film. Il a donc été choisi de ne pas inclure ces plans
dans 'analyse, vu que la perte de cette zone homogéne la rend moins pertinente.

5%,2mm 5%, 1mm 3%,2mm 3%, 1mm

Plan 2 99,9% 99,3% 99,6% 95,7%
Plan 3 100% 98,8% 98,3% 94,7%

Plan 5 100% 99,9% 100% 98,7%
Plan 6 99,9% 99,5% 99,7% 98,6%
Plan 9 100% 99,1% 99.8% 97%

Plan 10 99,7% 98,3% 96,8% 87,5%

TABLE 8.7 — Passing rate pour différentes analyses v sur la mesure du film radiochromique
pour chaque plan.

A nouveau, constatons que ’analyse résente des résultats remarquablement bons

) bl

que nous pouvons encore attribuer aux caractéristiques des arcs délivrés, semblables a
celles des traitements habituels.
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8.4 Discussion des résultats

8.4.1 Positionnement

Le tableau nous indique qu’ldentify et le CBCT donnent une information qua-
siment identique sur le déplacement & effectuer pour repositionner le patient, la diffé-
rence restant bien comprise dans la marge d’erreur donnée par le constructeur, qui est
de 0,2mm/0,2° entre les deux systémes. Lors du test précédent [2], il avait été observé a
l’aide du fantéme anthropomorphique STEEV que 'on obtenait en moyenne A Vertical
= 0mm, A Longitudinal = 0,4mm, A Latéral = 0,06 mm et A Rotation = 0,2°. Ici,
nous obtenons en moyenne A Vertical = 0,03 mm, A Longitudinal = 0,08 mm, A Latéral
= 0,05mm et A Rotation = 0,01°. Ces valeurs sont différentes mais elles transmettent
toujours la méme information : celle que le décalage entre les systémes est minime. Le test
de positionnement effectué avec le fantéme imprimé atteint le méme niveau de précision
qu’avec le fantome anthropomorphique, conséquence logique du fait que les deux fantdémes
n’étant au final que des solides rigides pour ces systémes, ils arrivent a les repositionner
précisément de fagon consistante.

Le trait décalé par rapport au plan sagittal sur le fantome nous a également permis
d’attester de la justesse du systéme dans la détection des déplacements a effectuer avec
la table 6D, pour le roll du moins. La majorité des résultats donnent une différence de
0° — 0,1° par rapport a la rotation réelle et 3 cas présentent des valeurs extrémes de 0,3°
et 0,4°. Bien que cette différence n’est pas conséquente, elle dévie tout de méme de la
tendance générale et pourrait étre attribuée & un mauvais positionnement, ot ’on aurait
pu avoir 'impression que le fantéme était positionné parfaitement et tourné de 1,7°, alors
qu’en réalité il était légerement décalé latéralement a cause de notre intervention et le
placement sur le laser ne représenterait plus une rotation de 1,7° par rapport a la position
idéale. Notons qu’il aurait également été possible, afin de vérifier la rotation de table, de
tourner le fantome de telle sorte que le laser sagittal passe par une des marques antérieures
cOté téte et par I'autre coté pied. Cette idée n’a toutefois pas été testée dans ce travail.

8.4.2 SRT

Lors du test précédent, il avait été mesuré, a 'aide du fantome RUBY et de la mi-
croDiamond, que la différence avec le calcul du TPS s’étendait principalement entre des
valeurs de —2,5% a 2,4%. Ces mesures avaient été réalisées avec des champs d’une taille
minimale de 2 x 2cm? et avec des arcs coplanaires uniquement. Dans notre cas, avec des
arcs non-coplanaires et une taille de champ minimale de 1 x 1 ¢m?, on observe dans le ta-
bleau que la déviation avec la prédiction du TPS varie entre 1,01% et 5,41%, avec une
valeur extréme de 7,28%. Vu les conditions de mesures, ce résultat reste trés satisfaisant,
avec 4 des valeurs mesurées comprises dans l'intervalle déterminé auparavant et 2 autres
qui en restent proches. De plus, vu que la dose est ici systématiquement surestimée alors
qu’elle ne 'était pas avec des champs coplanaires jusqu’a 2 x 2em?, il est raisonnable
de penser que malgré 'inclusion des facteurs de correction du TRS483 et des différentes
orientations lors de la cross-calibration, la microDiamond surestime tout de méme la dose
dans la disposition dans laquelle elle a été placée lors de ce test. La valeur extréme de
7,28% de déviation peut étre attribuée a une possible erreur de manipulation lors du po-
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sitionnement. Dans ces plans, le moindre décalage millimétrique par rapport a l’isocentre
peut en effet engendrer une déviation a lui seul de quelques pourcentsF_f]. De plus, vu le
passing rate de I’analyse 7 avec le film radiochromique pour ce méme plan (pour 5%,2 mm
et 3%,2mm du moins), cela préte effectivement a penser que cette déviation importante
n’était qu’une possible anomalie.

Avec le fantéme imprimé, nous avons également pu réaliser des mesures avec du film
radiochromique, ce qui n’était pas possible avec les fantomes utilisés lors du premier test
vu que 1’on ne disposait pas de l'insert adéquat. L’analyse des films tend a renforcer cette
conviction que les plans sont effectivement bien délivrés, avec un passing rate de 8 plans
sur 10 supérieur ou égal a 97% pour 3%,2 mm de tolérance, comme illustré dans le tableau
8.4 Le plan 4, avec un passing rate est de 92% n’est toutefois pas trés éloigné du seuil de
tolérance de 95%, dont I’échec réside éventuellement en une modulation potentiellement
trop importante, ou encore a une erreur lors de la prise de mesure, dont le plan 7 a
certainement été victime vu la valeur du passing rate pour les différentes tolérances. En
outre, constatons qu’utiliser une DTA plus stricte a un impact beaucoup plus important
sur le résultat de 'analyse que de changer la DD, conséquence logique du fait que la
distribution de dose engendrée par les petits champs présente de larges zones de gradients,
ou la DTA domine la DD dans I'analyse + par définition. En général, si ce n’est pour le
plan 2 , il apparait qu’utiliser une DTA = 1 mm est bien trop stricte, méme avec une DD
= 5% ou seuls la moitié des plans sont au dessus de 95% de passing rate.

En comparaison, vu le tableau seuls 3 plans mesurés avec I'imageur portal ont un
passing rate supérieur & 95% et aucun plan ne présente un passing rate supérieur a 97%
pour 3%,2mm. Méme avec une tolérance plus lache de 5%,2 mm, il n’y a toujours aucun
plan qui présente un passing rate supérieur a 97%. Par rapport a ce qu'il est possible
d’obtenir avec le film radiochromique ou encore avec la microDiamond, I'imageur portal
n’est de toute évidence pas adapté a la mesure de champs de dimensions inférieures a
2 X 2em?.

8.4.3 SBRT

Contrairement aux plans SRT, les plans SBRT sont délivrés avec des grands champs,
aux alentours de 10 x 10cm?, pour irradier toute la prostate, ayant pour conséquence
qu'une large zone autour de lisocentre est exposée a une dose relativement uniforme.
Cette situation reste vraie avec la dose recalculée dans le fantéme et dans ces conditions
de mesure, bien moins précaires que précédemment, il n’est donc pas surprenant d’observer
dans le tableau |8.5| que la différence entre le calcul et la mesure de dose varie entre —1,6%
et 1,2%. En effet, les problémes apparaissant avec la mesure dans les petits champs abordés
dans le chapitre [2| n’apparaissent ici pas, garantissant d’emblée une plus grande précision
dans la mesure. Pour ces plans, la dose réellement déposée est donc en excellent accord
avec le calcul du TPS. De plus, notons que le facteur de calibration déterminé au moment
du premier test pour des arcs coplanaires, correspondant aux mémes conditions qu’ici,

4. Pour ce plan par exemple, si I’on affiche la dose sur les coupes transverses dans Eclipse, on constate
qu'un décalage de 5 mm par rapport a l'isocentre dans la direction de 'ouverture utilisée pour la micro-
Diamond donne une variation de dose de 30%.
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était d’'une valeur de 0,9 Gy/nC. Ici, N 9" = 0,915 Gy/nC, ce qui représente donc
une différence de 1,67% par rapport au premier facteur, qui est une valeur tout a fait
acceptable. Vu qu’une partie des mesures pour établir le facteur de calibration des plans
SRT a été réalisée avec la microDiamond dans sa position recommandée, face au faisceau,
et que le facteur est en conséquence supérieur, cela signifie bel et bien que la microDiamond
surestime la dose lorsqu’elle est positionnée perpendiculairement par rapport au faisceau.

Pour les mesures avec 'imageur portal, constatons dans le tableau 8.6 que I'intégralité
des plans réussit I’analyse pour toutes les tolérances sauf celle de 3%,1 mm, avec laquelle
seuls deux plans présentent un passing rate inférieur a 95%. Méme avec une tolérance
aussi stricte, il existe un trés bon accord entre mesure et calcul, témoignant de la grande
précision des systémes utilisés. Si cette technique de traitement venait a étre utilisée dans
le futur, il serait donc possible de continuer a utiliser I'imageur portal pour les vérifications
pré-traitement, comme c’est déja le cas pour tous les autres traitements délivrés au CHU
de Tivoli.

Quant aux mesures obtenues a ’aide du film radiochromique, nous pouvons observer,
comme exposé dans le tableau [8.7] que les résultats obtenus sont trés bons et assez simi-
laires a ceux obtenus a l'aide de I'imageur portal, si ce n’est pour le plan 10, ol le passing
rate de I'analyse 7 a 3%,1 mm obtenu avec le film est plutot médiocre. L’utilisation du
film pour ce type de mesure n’apporte donc pas de précision supplémentaire, mais per-
met néanmoins d’attester qu’il est possible d’atteindre des résultats équivalents a ceux de
I'imageur portal avec le fantome.

Précisons finalement que des mesures de dose sur un plan sagittal avec le film radio-
chromiques avaient été réalisées en tournant le fantéme de 90°, afin d’obtenir des compa-
raisons dans d’autres plans que le plan coronal. Toutefois, le fichier DICOM contenant la
distribution de dose dans le plan sagittal était mal lu par le logiciel et ayant peu d’expé-
rience dans la maitrise de ce dernier, ces mesures ne sont ici pas présentées bien qu’elles
soient toutefois possibles
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Conclusion

Ce travail avait comme double objectif la création d’un fantéme a ’aide d’une impri-
mante 3D ainsi que son utilisation dans le cadre d'un test end-to-end. En ce qui concerne
I'impression, il est donc possible d’utiliser des imprimantes pour obtenir un objet dense,
équivalent au modéle 3D au millimétre prés. L’impression d’un objet aussi dense qu’'un
fantome est cependant d’une durée conséquente, qu’il est uniquement possible d’imprimer
plein si I'imprimante peut étre occupée durant plusieurs jours. Si ce n’est pas le cas, il
est toutefois possible, comme nous 'avons fait, d’en imprimer le contour et de le remplir
d’eau. Cette solution, qui parait la plus simple aux premiers abords, nécessite cependant
d’adapter la forme du fantéme et de prévoir du matériel afin d’en assurer 1’étanchéité.
Ce probléeme d’étanchéité est parfois complexe a résoudre, si bien que nous pensons qu’il
serait plus pratique dans le futur de le remplir d’'une autre substance solide, comme de la
cire ou de la paraffine, permettant ainsi d’éviter les fuites d’eau. Aussi, comme le fantéme
avait au départ été imaginé pour les traitements SRT uniquement, sa conception a fini
par poser des soucis dans la mesure de certains plans SBRT car le film ne pouvait pas
étre inséré dans la région oul la dose maximale se trouvait.

Au niveau du test end-to-end, le fantéme a permis de réaliser une mesure avec deux
types de détecteurs : la microDiamond et le film radiochromique, pour chaque modalité
de traitement. Pour les traitements SRT, nous avons trouvé des différences entre calcul et
mesure ponctuelle assez similaires a celles obtenues lors du 1¢ test end-to-end, bien que
I’'on observe une différence qui tend a étre plus importante pour certains plans. Les résul-
tats de mesure avec le film radiochromique confirment également que ces traitements sont
délivrés conformément a ce qui a été calculé dans le TPS, et sont généralement meilleurs
que ceux obtenus avec la microDiamond. Notons néanmoins que 'imageur portal n’est
pas adapté a la mesure de champs de taille inférieure & 2 x 2cem? et il sera donc néces-
saire, s’il on souhaite réaliser de tels traitements dans le futur, de trouver une alternative
plus pratique pour les vérifications pré-traitement, par exemple en achetant le détecteur
Octavius SRS, dont le service posséde déja la version classique.

Pour les traitements SBRT, nous avons trouvé un excellent accord entre les mesures
et le calcul. De plus, I'imageur portal n’a cette fois-ci aucun probléme & mesurer ces plans
et pourrait donc étre utilisé pour les vérifications pré-traitement. Le fait d’obtenir des
résultats trés positifs pour ces plans n’est toutefois pas surprenant, vu qu’ils sont réalisés
a I’aide de grands champs, que la machine n’a aucune difficulté a délivrer et dont la mesure
ne pose aucun probléme.
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CONCLUSION

Au final, bien qu’il faudra, lorsque nous aurons a nouveau la possibilité de délivrer des
faisceaux FFF, effectuer a& nouveau cette vérification, il n’en reste pas moins que I'objectif
de ce travail de démontrer qu’il était possible de réaliser un test end-to-end a 'aide d’un

fantome imprimé en 3D a été atteint.

Notons de plus, avant de cloturer ce travail, que le fantéme a été sélectionné pour
Iexposition "Do it yourself” du congrés de ’association italienne de physique médicale.
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