
N�=ordre : 03/2009-M/PH

R�publique Alg�rienne D�mocratique et populaire.
Minist�re de l’enseignement sup�rieur et de la recherche scientifique.

Universit� des Sciences et Technologie Houari Boumediene.
Facult� de Physique

M�moire
Pr�sent� pour l’obtention du dipl�me de MAGISTER

EN : PHYSIQUE

Sp�cialit� : PHYSIQUE MEDICALE

Par : Mr KOUADRI-MOSTEFAOUI ABD EL KADER

Th�me :

Dosim�trie absolue de faisceaux de photons � l’aide d’une
Chambre � extrapolation

Soutenu publiquement le : 15/11/2009 � 10h00 devant le jury compos� de :

Mr. Boudouma Youcef Professeur USTHB (Pr�sident de jury)
Mr. Arib Mehenna             Ma�tre  de recherche CRNA (Directeur de th�se)
Mr. Benguerba Messaoud                   Ma�tre de conf�rences USTHB (Examinateur)
Mr. Toutaoui Abd El Kader Charg� de recherche CRNA (Examinateur)
Mr. Mahiou Mokrane  Charg� de recherche CPMC (Examinateur)
Mr. Yennoune Aimad Attach� de recherche CRNA (Invit�)



Remerciements

J’exprime mes remerciements et ma gratitude les plus sinc�res � Monsieur Arib 
Mehenna, Maitre de Recherche au Centre de Recherche Nucl�aire d’Alger. Il 
m’a accueillis au sein de Laboratoire Secondaire d’Etalonnage en Dosim�trie
(LSED) et a assur�e avec un int�r�t constant, la direction et le suivit de ce 
m�moire. Ses comp�tences scientifiques et son exp�rience Professionnelle m’ont 
�t� d’un grand apport. Ils ont permis l’aboutissement de ce travail. Je le 
remercie pour la patience donc qu’il a fait preuve tout au long de ces  deux ans 
pendant lesquels il m’accompagn� et dirig�.
Mes vifs remerciements s’adressent �galement � Monsieur Youcef Boudouma 
Professeur � l’USTHB il m’a fait l’honneur insigne  de pr�sider le jury de ce 
m�moire. 
Sont aussi cr�dit� de ma reconnaissance ineffa�able les membres de jury devant 
les quels j’ai expos� ce travail, en l’occurrence Monsieur Toutaoui Abdelkader, 
Charg� de Recherche � la  Division de Physique M�dicale (CRNA), Monsieur 
Benguerba Messaoud, Maitre de Conf�rences � la facult� de Physique 
(USTHB), Monsieur Mahiou Mokrane, Ma�tre-assistant au Centre anti-cancer 
Pierre et Marie-Curie d’Alger. Outre leur indulgence  dans l’examen de ce 
travail, je leur dois l’incalculable somme de savoir qu’ils ont mise � ma 
disposition au cours des p�riodes diff�rentes ou j’ai eu la chance de suivre leur 
enseignement.
Dans la liste des personnes qui m’ont oblig� au cours de la r�alisation de ce 
travail, je cite  avec un sentiment de grand gratitude Messieurs A. Harrati, M.
Tilmati, T. Medjaj, Y. Kessira, S. Khoudri, Mesdemoiselles Fergane Nora, 
Dari Fouzia, Madame Sid-Ahmed Nassima, Madame Kouache Zina, qui m’ont 
prodigu� sans compter leurs conseils et leurs aide morale dans leurs 
laboratoires respectifs.
En acceptant l’invitation qui lui � �t� faite d’assister � la pr�sentation de ce 
travail Monsieur Yennoune Imad, Attach� de Recherche � l’H�pital Central de 
l’Arm�e m’a fait un grand honneur. Je l’en remercie vivement.



Sommaire 

Introduction.........................................................................................................................3

Chapitre 1

Généralités

1.1 Introduction...........................................................................................................................6

1.2 Les radiations ionisantes…………….……….…………………………….…………7

1.2.1 Les radiations directement ionisantes………….….……………………………….7

1.2.2 Les radiations indirectement ionisantes…......……………………….……………7

1.3 Principes et évolution de la radiothérapie………………..…………..….………….7

1.4 Techniques de la radiothérapie....................................................................................8

1.4.1 Radioth�rapie conformationnelle par modulation d’intensit� ….............................8

1.4.2 Radioth�rapie asservie � la respiration....................................................................8

1.4.3 Radioth�rapie st�r�otaxique........ ….......................................................................9

1.5 Étapes de traitements en radiothérapie ......................................................................9

1.6 Les appareils de traitements.......................................................................................10

1.6.1 Tube � rayons X ...................................................................................................10

1.6.2 Appareil de  t�l�cobaltoth�rapie .........................................................................10

1.6.3 Acc�l�rateurs lin�aires..........................................................................................11

Chapitre 2

Interaction rayonnements matière

2.1 Interaction des photons avec la matière..................................................................14

2.1.1 La diffusion cohérente............................................................................................14

2.1.1.1 La diffusion Thomson.......................................................................................14

2.1.1.2 La diffusion Rayleigh........................................................................................15

2.1.2 La diffusion incohérente........................................................................................15

2.1.2.1 L’effet Compton................................................................................................15

2.1.2.2 L’effet photo�lectrique......................................................................................16



2.1.2.3 Cr�ation de paires ou mat�rialisation…………………………………………17

2.1.3 Importance relative des trois effets.....................................................................18

2.1.4 Notion de section efficace …………………………………………………….18

2.1.5 Atténuation et absorption des photons ………………………………………..19

2.2 Interaction des électrons avec la matière..............................................................20

2.2.1 Collision inélastiques avec les électrons liés.......................................................21

2.2.2 Interactions avec le noyau....................................................................................22

2.2.3 Ralentissements des électrons dans la matière..................................................23

2.2.3.1 Port�es des �lectrons..........................................................................................23

2.2.3.2 Pouvoir d’arr�t...................................................................................................23

2.2.3.3 Parcours des �lectrons........................................................................................24

2.2.3.4 Transfert lin�ique d’�nergie...............................................................................24

2.2.4 Réorganisation du cortège électronique ............................................................24

2.2.4.1 La fluorescence..................................................................................................24

2.2.4.2 L’effet Auger.....................................................................................................25

2.2.5 Effets biologiques des rayonnements ionisants..................................................25

2.2.5.1 Les l�sions induites............................................................................................25

2.2.5.2 La r�ponse cellulaire..........................................................................................26

2.2.5.3 Effets cellulaires des rayonnements ionisants...................................................27

Chapitre 3

Dosimétrie et protocoles dosimétriques

3.1 Grandeurs et unités dosimétriques...........................................................................29

3.1.1 L’activit� ..............................................................................................................29

3.1.2 La p�riode radioactive...........................................................................................29

3.1.3 Fluence et fluence �nerg�tique..............................................................................29

3.1.4 Le Kerma ………………………………………………………………………..30

3.1.5 L’exposition……………………………………………………………… ……..31

3.1.6 La dose absorb�e....................................................................................................31

3.1.7 La dose �quivalente ……………………………………………………………..32

3.1.8 La dose efficace …………………………………………………………………33



3.1.9 Notion d’�quilibre �lectronique…… ……………………………………….…...33

3.2 Dosim�tres utilis�s en physique m�dicale…………………………………………..34

3.2.1 Films Dosim�triques….…………………………………………………………34

3.2.2 Dosim�tres � Thermoluminescence..……………….…………………………...35

3.2.3 Les calorim�tres…………………………………………………………………35

3.2.4 Chambres � ionisations………………………………………………………….36

3.2.5 Gel (dosim�trie chimique)………………………………………………………36

3.2.6 Semi conducteur……..…………….…………………………………………....36

3.3 Protocoles dosim�triques...........................................................................................37

3.4 D�termination de la qualit� du  faisceau………………………………..…………38

3.5 Proc�dures d’�talonnage………………..……………………………………….…39

3.5.1 �talonnage � l’air libre…………………………………………………………..39

3.5.2 �talonnage dans l’eau.……………………………………………..……………41

Chapitre 4

Caract�risation de la chambre � extrapolation

4.1 Historique.....................................................................................................................44

4.2 Description de la chambre � extrapolation...............................................................44

4.3 D�termination  de l’aire de l’�lectrode de collection................................................46

4.4 Caract�risation de la chambre dans un faisceau de Cobalt ...................................48

4.4.1 Effet de saturation………………………………………………………………48

4.4.1.1 Mat�riels et m�thode………………………………………………………….48

4.4.1.2 R�sultats ……………………………………………………………………....49

4.4.2 Effet de recombinaison…………………………………………………………50

4.4.3 Effet de polarit�……………..……………….……………………………………..….52

4.4.5 Stabilit� de la chambre � extrapolation……….…….………………………………54

4.4.5.1 R�sultats………………………………………….…………………………...54

4.5 Caract�risation de la chambre dans un faisceau de RX …….…………………...57

4.5.1 D�termination du profil…………………………………………………………57

4.5.1.1  mat�riels et m�thode utilis�s…………………………………………………57

4.5.1.2  R�sultats………………………………….………………………………..…58



4.5.2 D�termination de la tension de saturation……………………………………...59

4.5.2.1 R�sultats………………………………………………………………………60

4.5.3 D�termination des facteurs de recombinaison et polarit�....................................61

Chapitre 5

Mesure de la dose absorb�e

5.1 Introduction………………………………………………………………………..63

5.5.1Formalisme de la dose absorb�e par la chambre � extrapolation……………….64

5.2 D�termination du gradient d’ionisation………………………………………....65

5.2.1 Mat�riels et m�thodes utilis�s…………………………………………………..65

5.2.2 R�sultats obtenus pour les faisceaux de Cobalt-60.……………...……………..66

5.2.3 R�sultats obtenus pour les faisceaux de RX  de moyenne �nergie ………………67

5.3  Influence du temps de pr� irradiation………………………………..…………..69

5.4 Etalonnage du faisceau de Cobalt par la chambre � extrapolation…….…..……70

5.4.1.1 Mat�riels  utilis�s……………………….……….……………………..………70

5.4.1.2 R�sultats………………………………………………………………..………71

5.5 D�termination de la zone de Bragg Gray………………………………..………..73

5.6 D�termination des rendements en profondeur……..…………………………..…75

5.7 Adaptation de la chambre � extrapolation ………………………….……………77

5.8.1 Mat�riels utilis�s……..…….…………………………………………………..…80

Conclusion………………………………………………………………………………81

Liste des figures.................................................................................................................83

Liste des tableaux..............................................................................................................86

Annexe 1 Calcul d’erreurs……………………………………………………………...87

Annexe 2  R�sultats de mesures.......................................................................................88

Bibliographie…………………………..………………………………………………..100



Introduction

1

R�sum�

Une chambre � extrapolation de type Bohm 23392, initialement destin�e � la dosim�trie 

des faisceaux b�ta a �t� incluse dans un fant�me de PMMA. Ce syst�me dosim�trique peut  

d�terminer directement la dose absorb�e dans le plexiglas par application de la th�orie de la 

cavit� de Spencer-Attix. La s�paration des �lectrodes de cette chambre est contr�l�e par le 

mouvement d’un piston � l'aide d'un microm�tre solidaire de la chambre � extrapolation. La 

position relative du piston est mesur�e par un indicateur m�canique de distances avec une 

pr�cision de l'ordre de 0,002 mm. 

La premi�re partie du travail concerne la caract�risation de la chambre � extrapolation dans un 

faisceau de Cobalt 60 et de rayons X de moyenne �nergie. Cette caract�risation consiste � 

d�terminer les param�tres g�om�triques (aire de l’�lectrode de collection, diam�tres des 

�lectrodes effectives) ainsi que les param�tres dosim�triques (efficacit� de collection, effet de 

polarit�, temps de stabilit�). La seconde partie consiste � utiliser la chambre et son fant�me pour 

la d�termination de la dose absorb�e de r�f�rence. La dose mesur�e dans le mat�riau de la 

chambre (plexiglas) � l’aide de la chambre � extrapolation a �t� compar�e � la dose absorb�e 

dans l’eau d�termin�e par une chambre d’ionisation �talonn�e en termes de dose absorb�e dans 

l’eau. Cette comparaison a �t� effectu�e pour diff�rentes distances (70 cm, 80 cm, 100 cm) et 

pour des tailles de champ allant de 8x8 cm2 � 20x20 cm2. Les r�sultats obtenus nous ont permis 

de mettre en œuvre une relation lin�aire entre les deux doses. Cette relation nous permet de 

trouver la dose absorb�e dans l’eau ou le plexiglas avec une pr�cision inf�rieure � 1%. Par 

cons�quent, la chambre � extrapolation peut �tre consid�r�e comme un instrument dosim�trique 

absolu et repr�sente une alternative simple et pratique aux techniques pr�sentement utilis�es 

pour la d�termination de la dose absorb�e pour les faisceaux de photon de haute et basse 

�nergie.
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Introduction
La th�rapie par l’utilisation des radiations ionisantes connue sous le nom de la radioth�rapie, 

est l’une des m�thodes utilis�es pour le traitement des cancers. Elle exploite l’effet de 

l’�nergie d�pos�e par ces radiations ionisantes dans les tissus afin de d�truire les cellules 

canc�reuses. Pour que le traitement par radioth�rapie soit efficace, il faut que le volume soit 

bien d�fini et que la dose d�livr�e soit mesur�e avec une bonne pr�cision. 

Dans les services de radioth�rapie, on utilise g�n�ralement des chambres d’ionisation qui 

doivent �tre �talonn�es avant d’�tre utilis�es.

L’�talonnage s’effectue par comparaison  avec un �talon de r�f�rence dans un laboratoire 

secondaire ou primaire. Les r�f�rences secondaires sont elles-m�mes �talonn�es dans un 

laboratoire primaire d’�talonnage lequel d�veloppe des r�f�rences dosim�triques en termes de 

kerma en  utilisant des chambres primaires, ou en terme de dose absorb�e dans l’eau en 

utilisant des instruments absolus tels que le calorim�tre, le dosim�tre de fricke ou la chambre 

d’ionisation primaire ins�r�e dans un fant�me de m�me constitution que la paroi. Ces 

instruments ne sont pas commercialis�s mais sont fabriqu�s par les laboratoires primaires qui 

les adaptent � leurs propres besoins.

Le calorim�tre est un instrument qui utilise l’�l�vation de temp�rature pour mesurer la dose 

absorb�e. Les premiers calorim�tres mis en fonctionnements sont r�alis�s en graphite, �l�ment 

stable sur le plan chimique. Plus r�cemment, des calorim�tres � eau ont �t� d�velopp�s par els 

laboratoires primaires, et donnent directement la dose absorb�e dans l’eau.

La dosim�trie de Fricke (chimique) exploite quand � elle le rendement radiochimique d’une 

r�action d’oxydation pour mesurer la dose absorb�e. Le nombre d’ions ferriques cr��s dans la 

solution de fricke est directement li� � la dose absorb�e. 

Les chambres d’ionisation absolues sont des chambres dont les dimensions de la cavit� sont 

connues avec une pr�cision microm�trique permettant de d�terminer de mani�re pr�cise la 

charge par unit� de volume donc de masse. Ces chambres permettent de d�terminer la dose 

absorb�e en  utilisant le principe de Bragg-Gray. 

Ces trois instruments sont appel�s instruments absolus  car ils permettent d’obtenir la dose de 

mani�re directe sans avoir besoin d’appliquer  un facteur ou coefficient  d’�talonnage.

Dans  notre travail, nous  avons essay�  de d�velopper un autre dosim�tre qui permet de 

d�terminer la dose absorb�e de mani�re quasi absolue par ce qu’il n’a pas besoin d’un facteur 

d’�talonnage. Ce dosim�tre est bas� sur une chambre � extrapolation qui, contrairement aux 
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autres instruments absolus, est disponible sur le marche et consiste en une chambre de type 

BOHM ins�r�e dans un fant�me en PMMA.

Le m�moire s’articule autour de cinq chapitres : Le premier chapitre donne un aper�u g�n�ral 

sur l’utilisation de rayonnements ionisants en radioth�rapie. Le second chapitre d�crit 

l’interaction du rayonnement ionisant  avec la mati�re. Dans le troisi�me chapitre, nous avons 

d�crit les protocoles dosim�triques mis en œuvre pour la d�termination de la dose absorb�e de 

r�f�rence. Les r�sultats de la caract�risation de la chambre � extrapolation sont d�crits en 

d�tail dans le chapitre 4. Quand au chapitre 5, il d�crit la proc�dure utilis�e pour la mesure de 

la dose absorb�e dans l’eau � partir des mesures effectu�es avec la chambre � extrapolation. 

Une comparaison de ces mesures avec les  r�sultats donn�s par la chambre d’ionisation plate, 

�talonn�e en termes de dose absorb�e dans l’eau, est pr�sent�e.        
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1.1 Introduction

La fin du 19�me si�cle a connu la d�couverte de nouveaux ph�nom�nes physiques qui ont 

r�volutionn� la m�decine. Le 8 novembre 1895 Wilhelm Conrad Roentgen d�couvre les 

rayons X en projetant des �lectrons acc�l�r�s par un champ �lectrique sur une cible de 

tungst�ne dans un tube � vide. De ce ph�nom�ne est n�e la radiologie. En 1896 Henri 

Becquerel d�couvre la radioactivit� naturelle et deux ans plus tard Pierre et Marie Curie 

mettent en �vidence les propri�t�s du radium et du polonium, depuis l’usage des radiations en 

m�decine n’a cess� d’augmenter, tant comme outil de traitement que diagnostic  (RX, scanner 

CT, PET, SPET), la science qui fait intervenir les radiations dans le traitement porte 

d�sormais le nom de physique m�dicale. 

Figure 1.1- Radiographie de la main effectuée par Roentgen en 1886- [25]-

L’un des aspects les plus importants de la physique m�dicale est la radioth�rapie. C’est une 

technique m�dicale qui utilise les rayonnements ionisants pour d�truire les cellules 

canc�reuses ; son objectif est de d�livrer de la mani�re la plus pr�cise possible la dose de 

rayonnement prescrite au volume de la tumeur, en �pargnant au mieux les tissus sains 

avoisinants ; cette dose th�rapeutique est l’effet de l’interaction des radiations ionisantes 

(photons, �lectrons) avec les tissus humain.

Pour que l’effet de radioth�rapie soit efficace il faut que le volume tumoral soit bien localis�, 

et la dose d�livr�e bien calcul�e. Un sous dosage augmente le risque de r�cidive (des cellules 

canc�reuses ne sont pas d�truites), et un sur dosage peut toucher des cellules saines et 

provoquer des cancers � long terme.   
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1.2  Les radiations ionisantes
Quand un faisceau de haute �nergie traverse un milieu, une partie de son �nergie est transmise 

au milieu selon plusieurs processus d’interactions, si la valeur de l’�nergie d�pos�e au milieu 

d�passe le seuil d’ionisation qui est de 13,6 eV, la bande mol�culaire peut se casser, et les 

atomes peuvent s’ioniser. Cela donne lieu � la cr�ation de paires �lectrons ions positifs, toute 

radiation capable de g�n�rer un tel effet  est dite radiation ionisante.

L’ICRU (International Commission on Radiation Units and Measurements) a d�fini deux 

cat�gories de radiations ionisantes selon leurs diff�rents processus d’interactions avec la 

mati�re.

1.2.1 Radiations directement ionisantes : ce sont les particules charg�es (�lectrons, 

protons, particules α, ions lourds). Ils transmettent leurs �nergies directement � la mati�re par 

le biais de plusieurs interactions coulombiennes le long de leurs trajets.

1.2.2 Radiations indirectement ionisantes : Ces  derniers sont �lectriquement neutres 

(neutrons, photons). Dans une premi�re �tape, ils transmettent leur �nergie aux particules 

charg�es du milieu (�lectrons) puis ces derni�res transmettent cette �nergie dans une 

deuxi�me �tape au milieu par des interactions coulombiennes.        

Les sources des radiations ionisantes  utilis�es en m�decine sont class�es en deux cat�gories 

les radiations continues et puls�es.

(1) les radiations continues qui sont naturellement produits par la d�croissance des  radio-

isotopes (60Co, 137Cs), les photons (rayons X de basse �nergie utilis�s pour le radio 

diagnostic..) produits par  des g�n�rateurs qui utilisent un potentiel �lectrique constant dans le 

but d’acc�l�rer les �lectrons arrach�s de la cathode vers l’anode. Le freinage de ces �lectrons 

produit des photons ( bremsstrahlung) qui poss�dent un spectre continu.

(2) les radiations pulsées la production de rayons X de haute �nergie (Clinac) n�cessite 

l’acc�l�ration des �lectrons � une �nergie de l’ordre du m�gavolt. L’exposition de la cible au 

bombardement de ces derniers peut l’endommager, c’est pour cela que la radiation r�sultante 

est divis�e en petites pulsions, c’est le cas de toutes les machines qui acc�l�rent des particules 

charg�es a une �nergie qui de l’ordre du MV (cyclotrons, b�tatrons,..)

1.3 Principes et évolution de la radiothérapie
La radioth�rapie est l’utilisation des radiations ionisantes dans un but th�rapeutique. Elle  se 

base principalement  sur la connaissance des rayonnements ionisants, et de la fa�on dont ils 

transf�rent leur �nergie au milieu qu’elles traversent. Elle est utilis�e chez les deux tiers des 

tissus canc�reux. On distingue classiquement la radioth�rapie externe, o� la source de 
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rayonnement ionisant est situ�e � distance du patient, et la curieth�rapie, o� la source est 

plac�e dans les tissus du patient, � l’int�rieur ou plus pr�s de la tumeur. Dans la radioth�rapie 

externe, l’irradiation est effectu�e au moyen d’acc�l�rateurs de particules produisant des 

faisceaux de photons ou d’�lectrons d’�nergie comprise entre 4 et 25 M�ga�lectronvolts 

(Mev) et d�livrant des d�bits de dose sup�rieur au Gray par minute. Quelques appareils 

�quip�s  d’une source de Cobalt 60 (t�l gammath�rapie) existent encore dans les services de 

radioth�rapie mais ils sont peu � peu remplac�s par des acc�l�rateurs de particules. La 

technologie utilis�e en radioth�rapie externe a �volu� tr�s rapidement au cours de la derni�re 

d�cennie il existe une tendance importante dans l’am�lioration de la conformation des doses 

au volume � traiter afin de diminuer les effets secondaires aux patients et maximiser les effets 

th�rapeutiques. Il faut noter que les premiers traitements radio th�rapeutiques �taient effectu�s 

en irradiant la zone � traiter avec un simple champ radiatif carr� ou rectangulaire, la forme du 

champ de traitement �tait d�fini par deux paires de m�choires constitu�es d’�pais blocs de 

tungst�ne servant � d�limiter la taille du champ selon l’axe transverse et longitudinal. Des 

caches en Cerrobend ou en plomb  pouvaient �tre utilis�s pour se conformer � la forme du 

champ de la zone trait�e, l’am�lioration technologique des appareils de traitement et 

l’introduction de logiciels de planification  a donn� naissance � de nouvelles techniques de 

traitements.

1.4 Techniques de la radioth�rapie

1.4.1 : Radioth�rapie Conformationnelle avec Modulation d’Intensit� (RCMI) 

Le principe de la radioth�rapie conformationnelle est am�lior� en modulant, au cours de 

chaque s�ance, le d�bit de dose d�livr� par chaque faisceau. Cette modulation est assur�e 

gr�ce � un collimateur mutil�mes, dont les lames sont mises en mouvement au cours de la 

s�ance de traitement.          

1.4.2 : Radioth�rapie asservie � la respiration

Quand les s�ances de traitement durent plusieurs minutes, les organes du patient peuvent 

bouger l�g�rement principalement � cause de la respiration, c’est le cas des tumeurs qui se 

situent dans un organe mobile comme les poumons. Afin d’am�liorer la pr�cision des 

traitements, des techniques d’asservissement du faisceau de rayonnement aux mouvements 

des organes sont en cours de d�veloppement et commencent � �tre utilis�es dans certains 

services
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1.4.3: Radiothérapie stéréotaxique

R�cemment, se sont d�velopp� des techniques de radioth�rapie de haute pr�cision par des 

faisceaux fins de photons ou d’�lectrons qui convergent au centre de la l�sion. Le principe de 

ce traitement, qui porte �galement le nom de radiochirurgie, est de d�livrer une forte dose de 

rayonnements dans une structure intracr�nienne anormale en diminuant l’irradiation des tissus 

seins autour de la l�sion. Ce traitement s’adapte bien pour les l�sions de petites tailles et 

certaines malformations vasculaires c�r�brales. Des d�veloppements importants de 

l’utilisation de cette technique et de la radio chirurgie en plusieurs s�ances pour r�duire la 

toxicit� du  traitement des l�sions plus volumineuses : c’est la radioth�rapie st�r�otaxique 

fractionn�e  

1.5 Etapes de traitement en radiothérapie
Avant la premi�re s�ance de traitement, les donn�s anatomiques du patient sont acquises 

gr�ce � un simulateur ou scanner de simulation, auxquelles peuvent �tre associ�es des images 

de l’IRM ou de m�decine nucl�aire. Ces donn�es anatomiques jointes aux r�sultats des 

examens diagnostiques pr�alables, vont permettre au radioth�rapeute :

- de d�finir le volume � irradier et de localiser les organes � risque avoisinants qu’il faudra 

prot�ger.

- D’�tablir le plan de traitement du patient (nombre de s�ances, et dose d�livr�e par 

s�ance)  

Selon la technique qui sera utilis�e pour ce patient, le radiophysicien a ensuite la 

responsabilit� d’�tablir la balistique du traitement : choix du nombre de faisceaux, de leurs 

caract�ristiques (orientation, �nergie, taille de champ, utilisation ou non de modificateurs de 

faisceaux ou de modulation d’intensit�) ; ces choix sont valid�s ensuite par le 

radioth�rapeute. 

Apr�s cette �tape de planification et simulation, le traitement peut d�buter : il est 

g�n�ralement compos� d’un grand nombre de s�ances (15-40) qui s’�talent sur plusieurs 

semaines (3 � 7), au cours desquelles les contr�les sont r�alis�s, afin de s’assurer que le 

traitement effectivement r�alis� correspond � celui planifi�. Il faut que le radiophysicien 

s’assure que les caract�ristiques physiques et dosim�triques des faisceaux correspondent avec 

les donn�es entr�s dans les diff�rents logiciels et que toute d�rive significative soit d�cel�e le 

plus rapidement possible et en toute �tat de cause avant qu’un accident ne survienne.                        
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Dans cet objectif le radio physicien doit mettre en œuvre un programme de contr�le de 

qualit� des appareils r�pondants aux exigences de la r�glementation en vigueur qui d�finit le 

minimum des contr�les � r�aliser.  

1.6Appareils de traitements 
1.6.1 Tubes à rayons X

Apr�s quelques essais, en nombre limit�, de prototype de ‘’ la bombe � Radium’’, les tubes � 

rayons X se sont impos�s jusques dans les ann�es 50 comme les principales sources de 

rayonnements utilisables en radioth�rapie. La technologie de ces tubes diff�re de ceux utilis�s 

en radiodiagnostic : ce sont des tubes � anodes fixes � gros foyer (5 a 7 mm)  pouvant 

produire des d�bit de doses nettement sup�rieurs � ceux produits par des tubes de 

radiodiagnostic. Les �lectrons, qui sont acc�l�r�s avec une diff�rence de potentiel comprise 

entre 50 et 250 kV, bombardent une cible de tungst�ne au centre d’une anode creuse dont la 

forme permet de limiter le ph�nom�ne parasite de l’�mission secondaire. Les rayons X 

produits sortent par une fen�tre mince de b�ryllium, leurs collimations � une taille d�finie est 

assur�e gr�ce � des diaphragmes � lames de plomb. 

La composition spectrale du faisceau produit varie avec le changement du potentiel 

d’acc�l�ration (kVp). L’interposition de filtres en cuivre de faible �paisseur ( 0,3 mm  � 2 

mm) att�nue s�lectivement les composantes de grandes longueur d’ondes.

1.6.2 Appareil de télcobaltothérapie

Les ann�es 1950 -1960 ont marqu� le d�but de la radioth�rapie moderne avec l’introduction 

du rayonnement de haute �nergie par l’utilisation des photons gamma �mis par des sources 

radioactives. Pour �tre utilisables, ces sources doivent �mettre des �nergies sup�rieures � 0,5 

MeV et doivent �tre produites avec des activit�s sp�cifiques relativement �lev�es. Enfin, les 

p�riodes de ces radio�l�ments doivent �tre  assez longues pour �viter le renouvellement trop 

fr�quent, les seules sources qui r�pondent � ces crit�res sont le Cobalt 60 et le C�sium 137. Ce 

dernier fut abandonn� rapidement au profit du Cobalt 60 ( le C�sium est produit avec des 

activit�s sp�cifiques faibles devant le Cobalt)

Dans les unit�s de traitement par t�l�cobaltoth�rapie, l’�l�ment radioactif est confin� dans une 

capsule cylindrique scell�e (diam�tre 2 cm), plac�e au centre d’un container de protection ( 

plomb) , muni d’un obturateur et d’un dispositif de collimation de faisceau . Cet ensemble est 

mont� sur un statif m�canique permettant d’orienter le faisceau dans la direction du 
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traitement. Ces appareils, qui fournissent des champs d’irradiation pouvant atteindre 30 cm de 

cot� � une distance de traitement de 80 cm, peuvent d�livrer des d�bits de doses qui se 

conforment avec ceux  prescrits en radioth�rapie. La radioth�rapie par le Cobalt est devenue 

au cours du temps l’outil de r�f�rence pour la dosim�trie clinique et la radiobiologie.   

Figure 1.3 unité de traitement  de télé cobalthérapie [30] -

1.6.3 Accélérateurs linaires 

Les acc�l�rateurs linaires les plus r�pandus en radioth�rapie sont des acc�l�rateurs lin�aires 

d’�lectrons qui permettent aussi de  produire des rayons X  de haute �nergie. 

Les �lectrons, produits dans un premier temps � l’aide d’une cathode m�tallique chauff�e, 

sont ensuite soumis � un champ �lectrique constant (pour les extraire). Associ� � un champ 

�lectrique alternatif (pour maintenir le faisceau group�), ils sont ensuite inject�s dans un tube 

o� r�gne un vide tr�s pouss�, et sont finalement acc�l�r�s sur une trajectoire lin�aire de 

dimensions finie par l’interm�diaire d’une onde �lectromagn�tique de haute fr�quence et de 

forte puissance, fournie par un pilote est amplifi�e par un r�sonateur amplificateur (klystron) 

ou par un magn�tron. 

Le faisceau de d’�lectrons ainsi produit est soit d�livr�e au patient pour le cas de la th�rapie 

des l�sions superficielles peu profondes, soit converti en photons X par rayonnement de 

freinage en l’injectant sur une cible de tungst�ne ins�r�e sur la trajectoire du faisceau. 

L’�nergie maximale  des rayons X produits est �gale � celle d’�lectrons acc�l�r�s



Chapitre 1 : G�n�ralit�s

12

Figure 1.4 - Accélérateur  linaire Siemens Primus -

Le faisceau de photons, ainsi produit par la machine, doit �tre mis en forme pour pouvoir �tre 

utilis� cliniquement, il doit notamment:

- �tre homog�ne (en �nergie et en fluence) sur une surface importante au niveau du patient 

(typiquement jusqu’� 40 cm X 40 cm).

- avoir une p�nombre limit�e qui est optimis�e en fonction du type de rayonnement.

- �tre collimat� au niveau du patient de fa�on � se conformer � la forme du volume �  

irradier et � prot�ger les tissus seins avoisinants.                                                         
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Chapitre 2

Interaction rayonnements matière
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Tous les effets des rayonnements ionisants, qu’ils soient ind�sirables (irradiations

accidentelles) ou exploit�s (radiologie, imagerie nucl�aire, radioth�rapie) se basent sur les 

interactions fondamentales qui interviennent entre les rayonnements et la mati�re. Le type  

des interactions occasionn�es d�pend non seulement de la nature des particules incidentes et 

de leur �nergie, mais aussi du mat�riau irradi�       

Les types d’interactions les plus probables, pour les photons et les �lectrons sont d�crits de 

mani�re succincte dans ce chapitre. 

2.1 Interactions des photons avec la matière
Les photons X (ou gamma) ont le pouvoir de traverser des �paisseurs de mati�re sans 

interagir. Or, tant qu’il n’y a pas d’interaction, il n’y a aucun transfert d’�nergie � la mati�re, 

par cons�quent aucun ph�nom�ne ni ionisation, ni excitation (donc aucun effet biologique). 

L’�nergie d�pos�e par unit� de masse dans le milieu est appel�e dose absorb�e, c’est une 

grandeur tr�s utile (mais pas suffisante) pour pr�dire la gravit� des d�g�ts biologiques 

engendr�s.

La probabilit� des modes d’interactions d�pend fortement du milieu travers� (num�ro 

atomique) et de l’�nergie des photons incidents. Seules les interactions ayant un int�r�t en 

physique m�dicale sont �num�r�es ci –dessous.

 Diffusion coh�rente (Thomson – Rayleigh)

 Effet photo�lectrique

 Effet Compton

 Cr�ation de paire ou mat�rialisation 

2.1.1   La diffusion cohérente : diffusion Thomson et Rayleigh
Au cours de ce ph�nom�ne purement diffusif, le photon incident  absorb� par l’atome cible 

est r��mis dans une direction diff�rente, mais sans changement de longueur d’onde. Tr�s  

importante  pour les photons, la diffusion Rayleigh qui n’exclut pas la diffusion Thomson, est 

insignifiante dans les milieux biologiques. 

2.1.1.1 Diffusion Thomson

La diffusion Thomson est la diffusion �lastique d’un photon par une particule charg�e, en 

g�n�ral un �lectron. En pratique, elle concerne les photons de faible �nergie qui sont absorb�s 

par un �lectron atomique. Celui-ci est mis en oscillation forc�e et �met un  photon de m�me 

�nergie que le photon incident mais pas forc�ment dans la m�me direction. 
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2.1.1.2 Diffusion Rayleigh

La diffusion Rayleigh est un mode de diffusion des ondes �lectromagn�tiques par les atomes 

comme illustr� dans la figure (2.1.). Dans ce cas, les photons incidents interagissent avec le 

nuage �lectronique des atomes qui se met � osciller avant d’�mettre un photon de m�me 

�nergie que le photon incident. Ce ph�nom�ne correspond � une diffusion de petit angle.      

Figure (2.1) : Etapes de la diffusion Rayleigh

2.1.2   La diffusion incohérente

2.1.2.1 Effet Compton 

L’effet Compton, repr�sent� par la figure (2.2), fut d�couvert par le physicien am�ricain 

Arthur Holly Compton (1892-1962). Ce processus correspond � un choc �lastique entre un 

photon et un �lectron de valence faiblement li�. Le photon incident est d�vi� de sa trajectoire 

initiale par l’�lectron auquel il c�de une partie de son �nergie lors de la collision.

Figure (2.2) : Effet Compton diffusion d’un photon par un �lectron peu li� du milieu

Les lois de conservation de l’�nergie et de l’impulsion permettent de d�terminer l’�nergie 

emport�e par chacun des partenaires de la r�action ; ainsi l’�nergie du photon diffus� hν’

reli�e � celle du photon incident hν et l’angle de diffusion θ par la relation suivante : 

2
0

1 1

' hvhv hv ( cos )
m c




 
(2.1)

o� 2
0m c est l’�nergie de l’�lectron au repos.
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Par ailleurs, la distribution angulaire des photons diffus�s est donn�e par la  formule de Klein 

et Nishina.

 
 

2 222
2

0 2

11 1 1
1 1 2 1 1 1

cosd cosZr
d ( cos ) ( cos ) ( cos )

  
    

                    
(2.2)

o� :

d
d



est la section efficace diff�rentielle angulaire de l’effet Compton,

Z est le num�ro atomique

0r est le rayon classique de l’�lectron 

2
0hv / m c 

2.1.2.2 Effet photoélectrique

Cet effet concerne l’interaction entre un photon X d’�nergie hv et un �lectron fortement li� � 

l’atome cible par l’�nergie de liaison iE de la couche i. Le photon est totalement  absorb� par 

l’atome qui expulse l’�lectron avec une �nergie cin�tique 

eT = ihv E (2.3)

Figure (2.3) : L’effet photo�lectrique –

La direction d’�mission du photo�lectron est toujours vers l’avant. Elle varie selon l’�nergie 

du photon incident.

L’effet photo�lectrique est  pr�dominant � basse �nergie (�nergie<100 keV), et sa probabilit� 

d’apparition augmente avec le num�ro atomique (� peu pr�s proportionnelle � Z5). Apr�s 

l’effet photo�lectrique, l’atome �tant ionis� en couche profonde, un �lectron des couches 

externes va venir combler la vacance de la couche interne. Cette transition est radiative pour 

la plupart des �l�ments [10]. 
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A chaque valeur de iE , la section efficace pr�sente une discontinuit� (figure 2.4), la couche L 

ayant trois sous couches, la courbe poss�de autant de discontinuit�s qui correspondent aux

transitions possibles vers cette couche (entre 10 et 20 keV dans l’exemple). Ces pics et 

diminutions sont appel�s bords ou seuils d’absorption. Plus l’�nergie hv du photon 

augmente, plus l’�lectron appara�t libre, de sorte que la section efficace diminue avec les 

valeurs de hv croissantes.  

Figure (2.4) : Variation de  la section efficace de l’effet photo�lectrique dans le platine en    

fonction de l’�nergie des photons.

2.1.2.3 Création de paire ou matérialisation

Lorsque l’�nergie du photon incident  qui  passe dans le champ �lectrique intense du noyau

d�passe 1,022 MeV, ce photon incident peut dispara�tre donnant naissance � une paire 

�lectron-positron �mis dans des sens oppos�s. C’est le ph�nom�ne de mat�rialisation ou 

cr�ation de paire. Cet �v�nement ne peut se r�aliser que pour des photons d’�nergie sup�rieure 

ou �gale � deux fois la masse au repos de l’�lectron (ou positron), soit 1022 keV        

Figure (2.5)- Cr�ation d’un positron et  d’un �lectron � proximit� d’un noyau atomique 
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Le positron finit toujours par rencontrer son antiparticule ce qui conduit au ph�nom�ne 

d’annihilation qui se traduit par l’�mission de deux photons de 511 keV correspondant � 

l’�nergie de masse lib�r�e. 

2.1.3 Importance relative des trois effets
L’importance relative des trois types d’interaction pour des photons incidents dans l’�nergie

comprise entre 10 keV et 10 MeV  est repr�sent�e par la figure (2.6). L’effet Compton est 

syst�matiquement le mode principal d’interaction pour des photons d’�nergie comprise entre 

1 et 5 MeV. Pour des �nergies plus basses, l’effet Compton pr�domine seulement pour les 

mat�riaux l�gers (tissus biologiques), laissant la place � l’effet photo�lectrique pour les autres 

mat�riaux.      

Energie (MeV)

Figure (2.6) : Importance relative des trois effets-

2.1.4 Notion de section efficace
La section  efficace, souvent not�e σ, est une grandeur physique qui correspond � la 

probabilit� d’interaction d’une particule pour un �v�nement donn�, l’unit� couramment 

employ�e est le Barn : 1barn=10-28 m2. On trouve les sections efficaces exprim�es en 

barn/atomes ou bien cm2/g. Dans certains cas, on est amen� � d�finir des sections efficaces 

diff�rentielles report�es � la valeur de l’angle solide. Le tableau suivant montre la d�pendance 

de la section efficace de chaque effet avec l’�nergie du photon et le num�ro atomique du 

milieu travers�.

(μ/ρ)
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Tableau 2.1. D�pendance des sections efficaces  atomique et �lectronique des trois effets 

D’interactions avec l’�nergie des photons incidents et le num�ro atomique du milieu

2.1.5  Att�nuation et absorption des photons

Un faisceau �troit, de photons monochromatiques, ayant un flux incident 0 p�n�trant une  

couche d’�paisseur massique x et de densit� ρ �merge avec un flux  tel que : 

0
att Z .Ex( / )e      (2.4)

avec :

att Z .E( / )  : est le coefficient d’att�nuation massique propre � l’�l�ment de num�ro atomique  

Z  pour l’�nergie E des photons consid�r�s et exprim�s en cm2/g.

L’�paisseur massique d�finie comme la masse par unit� de surface, est obtenue en multipliant 

l’�paisseur de la mati�re t par la densit�  (x=  �t exprim� en g/cm2).

Le coefficient d’att�nuation rend compte des diff�rentes probabilit�s d’interactions (sections 

efficaces) des photons avec la mati�re dans le domaine d’�nergie �tudi�. 

att Z .E( / )  = att Z .E photo�lectrique Compton paire coherente( / ) ( ) / uA         (2.5)

o� :

u est l’unit� de masse atomique (1/12 de la masse du noyau de Carbone 12 soit 1,6605402�10-

27 kg) et A la masse relative de l’�l�ment consid�r� 

photo�lectrique Compton paire coherente, , ,    repr�sentent les sections efficaces des diff�rents  effets.

Effet photo�lectrique Effet Compton Cr�ation de paire

Section efficace 
�lectronique

3

3

Z
( hv )


0Z

hv


 ( Z ln( hv ))

Section efficace 
atomique

4

3

Z
( hv )


Z

( hv )


 2(Z ln(hv))

Coefficient 
d’att�nuation lin�aire 

4

3

Z
( hv )



0Z

hv


 ( Zln(hv))

Coefficient 
d’att�nuation massique 

3

3

Z
( hv )


0Z

hv


 (Zln(hv))
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L’occurrence des �v�nements d�pend fortement du milieu travers� (num�ro atomique) et de 

l’�nergie  des photons incidents. 

Les coefficients   att Z .E( / )  se trouvent dans les tables de r�f�rences   r�guli�rement mises � 

jour, et plus sp�cialement dans l’ ICRU 44 [23] pour les mat�riaux qui peuvent intervenir en 

dosim�trie   .           

Figure (2.7) : Coefficients d’att�nuation massique pour l’eau entre 10keV et 10 MeV 

2.2 Interactions des électrons avec la matière
Les �lectrons, comme l’ensemble des particules charg�es, interagissent contin�ment avec les 

�lectrons du mat�riau travers�. Ils sont donc progressivement frein�s en c�dant leur �nergie,

puisqu’ils sont soumis aux champs �lectrostatiques (cort�ge �lectronique, noyau), lorsqu’ils 

traversent la mati�re. Les trajectoires de ces �lectrons sont caract�ris�es par un grand 

changement de direction. Ces interactions qui conduisent � une grande perte d’�nergie 

peuvent �tre class�es en quatre grandes cat�gories.

a. Collision in�lastique avec des �lectrons li�s : Ce ph�nom�ne est loin d’�tre le plus 

dominant. Lors de chaque collision, un ou plusieurs  �lectrons passent dans un �tat 

excit� l’atome est ionis� si l’�lectron est �ject� de la couche. 

b. Collision in�lastique avec un noyau : si l’�lectron perd toute son �nergie, cette derni�re 

est �mise sous forme de photon  d’�nergie �gale � Ee (bremsstrahlung ) ,et si il est 

ralenti par effet coulombien ,une partie de son �nergie est �mise sous forme de spectre 

continue correspondant au bremsstrahlung. 

c. Collision �lastique avec le noyau : lors d’une collision �lastique, l’�lectron n’�met  pas 

de rayonnements et le noyau ne passe pas dans un �tat excit�. Les �lectrons ont de 

grande chance de subir ce genre d’interactions.
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d. Collision �lastique avec les �lectrons li�s : une particule incidente peut �tre d�vi�e de 

mani�re �lastique par le champ �lectronique des atomes. Le transfert d’�nergie est 

g�n�ralement inf�rieur au potentiel (le plus bas) d’excitation. Cette  interaction  est 

significative pour les �lectrons de tr�s basse �nergie (<100 eV).

2.2.1 Collision inélastique avec les électrons liés
La collision entre un �lectron et le cort�ge �lectronique des atomes du milieu est le 

m�canisme principal de perte d’�nergie cin�tique. Ce ph�nom�ne est souvent d�crit sous le 

terme g�n�rique de � collision �      

Figure (2.8)- Sch�ma classique d’une interaction coulombienne

Afin de donner une �quation permettant d’�valuer la perte d’�nergie par voie collisionnelle, 

faisons les hypoth�ses simplificatrices suivantes :

- l’�lectron n’interagit que par la voie coulombienne.

- le ph�nom�ne d’agitation thermique n’est pas consid�r�. Cela revient � dire que l’�nergie 

cin�tique de l’�lectron incident est beaucoup plus grande que l’�nergie thermique des 

particules du milieu.

- l’�lectron cible est consid�r� comme libre, c'est-�-dire que l’�nergie de liaison est consid�r�e 

comme petite devant l’�nergie cin�tique de l’�lectron incident. La collision, en r�alit� 

in�lastique, est consid�r�e comme �lastique.

- la vitesse de l’�lectron est tr�s inf�rieure � celle de la lumi�re. Ainsi, aucun ph�nom�ne 

relativiste n’est pris en consid�ration.

La section efficace diff�rentielle par �lectron de l’atome pour un transfert d’�nergie entre Q et 
Q+dQ est : 

4

2
0

2 e dQ
m v Q


  en cm2/�lectron (2.6)

avec :  
2

01 2( / )m v = Te l’�nergie cin�tique et e la charge �l�mentaire.
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Dans ce cas, la perte d’�nergie par voie collisionnelle (ionisation) est donn�e par la formule 

de Bethe modifi�e pour tenir compte de la petite masse des �lectrons  qui annule le fait que la 

particule incidente ne change pas de trajectoire lors de la collision et du fait que la collision a

lieu entre deux particules identiques (non discernables). L’une des cons�quences notable de 

la valeur maximum de l’�nergie transf�rable qui devient  2eT / o� eT est  l’�nergie cin�tique 

de l’�lectron incident. La formule de Bethe devient :  

  42 2e ecol
dE / dL ( e / T )ZN ln( T / I )  (2.7)

Avec e : charge �l�mentaire, I : potentiel d’ionisation du milieu et N : densit� d’atomes de 

num�ro atomique Z dans le milieu. 

2.2.2 Interactions avec le noyau 
Ce type d’effet contribue d’une mani�re significative � la perte d’�nergie seulement pour les 

�lectrons. Quand un �lectron passe � proximit� du noyau, il est d�vi� de sa trajectoire sous 

l’effet de l’attraction coulombienne. La perte d’�nergie accompagnant cette d�c�l�ration se 

pr�sente sous forme de rayonnement appel� rayonnement de freinage ou bremsstrahlung (de 

l’allemand bremsen  freiner et strahlung radiation).    

Figure (2.9)- un �lectron passant � proximit� d’un noyau est d�vi� de sa trajectoire –

Selon le mod�le du dip�le oscillant en �lectromagn�tisme, une particule charg�e de masse m

subissant une acc�l�ration a �met une quantit� de radiation (sous forme de photons)  

proportionnelle � 2a . Or au voisinage d’un noyau contenant Z protons, l’acc�l�ration est 

proportionnelle �  Z/m  (principe fondamental de la dynamique). Le flux radiatif �mis est 

donc proportionnel �  2Z / m . Le terme  21 / m r�v�le que la perte d’�nergie par voie 

radiative est bien plus importante pour les �lectrons que pour les ions. La composante en 2Z

implique que le freinage sera d’autant plus efficace que le num�ro atomique du milieu sera 

grand. C’est d’ailleurs sur ce principe que repose la production des RX dans les tubes et 
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acc�l�rateurs m�dicaux. Par contre, ce type d’interaction est n�gligeable dans l’eau, et par 

cons�quent dans les milieux biologiques. 

2.2.3 Ralentissement des �lectrons dans la mati�re
2.2.3.1  Port�e des �lectrons

Il n’est pas possible d’estimer la longueur du parcours d’un �lectron dans la mati�re d’une 

fa�on exacte. Pour cela, une grandeur exp�rimentale a �t� d�finie pour caract�riser la 

p�n�tration des �lectrons. La port�e R (range en anglais) est extrapol�e � partir de 

l’enregistrement des �lectrons sortants � la travers�e d’�paisseurs variables de la mati�re.

2.2.3.2  Pouvoir d’arr�t 

Le pouvoir d’arr�t total S , qui s’exprime en J.m-1, est d�fini comme le quotient de l’�nergie 

perdue dE par la particule charg�e en traversant l’�paisseur de mati�re dL : S dE / dL .

On trouve couramment dans les tables le pouvoir d’arr�t massique  S / dE / dL  ou

est la masse volumique du mat�riau travers� il est exprim� en J.m2.kg-1 . 

Le pouvoir d’arr�t massique total peut �tre s�par� en deux composantes  

rad col( S / ) ( S / ) ( S / )    (2.8)

Le pouvoir d’arr�t massique collisionnel col( S / ) comprend toutes les pertes d’�nergies 

dues aux collisions qui engendrent des �lectrons secondaires et le pouvoir d’arr�t massique 

radiatif  rad( S / ) qui inclut les pertes par Bremsstrahlung. 

Figure (2.10) : Pouvoir d’arr�t �lectronique total dans l’eau  

2.2.3.3  Parcours des �lectrons

Les interactions fondamentales des �lectrons avec la mati�re permettent d’appr�hender les 

diff�rents m�canismes de transfert d’�nergie mis en jeu par les �lectrons, notamment aux 
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�nergies utilis�es en radioth�rapie, il n’est pas possible de consid�rer les transferts d’�nergie 

mis en jeu � chaque interaction, ce qui rend n�cessaire l’utilisation d’une grandeur globale 

afin de caract�riser le comportement moyen d’un faisceau d’�lectrons.

Les �lectrons interagissent de fa�on continue avec le milieu qu’ils traversent et finissent par 

s’y arr�ter une fois la totalit� de leur �nergie c�d�e. La distance parcourue d�pend de l’�nergie 

initiale de l’�lectron et de la nature du mat�riau travers�.                

2.2.3.4 Transfert d’�nergie lin�ique 

Le transfert d’�nergie lin�ique (T E L ) ou le pouvoir d’arr�t collisionnel lin�ique est le 

rapport de l’�nergie moyenne perdue dE par particule due aux collisions avec les �lectrons , 

sur l’�l�ment de distance dl travers� L= dE/ dl ; il s’exprime habituellement en keV/�m.

Le concept le plus g�n�ral du transfert d’�nergie implique une valeur de coupure en �nergie 

(energy cut off), on parle alors de transfert d’�nergie lin�ique restreint L∆ , d�fini comme un 

TEL ou les transferts d’�nergies pris en compte dE∆ sont limit�s � une valeur maximale ∆ qui 

vaut 100 eV . Cela correspond pratiquement � un parcours r�siduel de 5 nm d’un �lectron 

dans l’eau, distance qui correspond approximativement au diam�tre d’une double h�lice 

d’ADN. 

2.2.4 R�organisation du cort�ge �lectronique
Un atome ionis� par l’un des processus d�crits pr�c�demment (effet photo�lectrique, 

collisions) retrouve un cort�ge �lectronique complet par deux processus. L’un est radiatif : 

c’est la fluorescence, le deuxi�me est non radiatif : c’est l’effet Auger.

2.2.4.1: La fluorescence

C’est un mode radiatif qui correspond � l’�mission d’un rayonnement dit de fluorescence, 

dont le spectre est discontinu est caract�ristique du mat�riau. Ce ph�nom�ne de relaxation est 

d’autant plus probable et intense que le num�ro atomique du mat�riau est important, et que 

l’�lectron provient d’une couche profonde.  Dans ce processus l’�lectron acc�l�r� arrache un 

�lectron d’une couche profonde de l’atome ; l’atome ionis� subit un r�arrangement 

�lectronique tel que l’emplacement vide tend � �tre report� sur la couche la plus externe. 

L’exc�dent d’�nergie apr�s chaque saut, est c�d� sous forme d’un photon de fluorescence 

dans l’�nergie correspondant � la diff�rence entre les �nergies de liaison de l’�lectron entre 

lesquels s’effectuent  les transitions.                       
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Figure (2.11)- Stabilisation du cort�ge �lectronique apr�s ionisation (a) �mission RX par 
fluorescence (b) �mission d’�lectron Auger -

2.2.4.2: L’effet Auger

Ce mode de d�sexcitation non radiatif (ou �lectronique), qui conduit � l’�mission d’�lectrons,

est �galement connu sous le nom de cascade ou effet Auger. �tant donn� qu’une vacance 

�lectronique initialement produite par les photons incidents conduit � deux nouvelles vacances 

�lectroniques, qui � leur tour peuvent en produire autant, toute une cascade �lectronique peut 

�tre g�n�r�e et l’atome est laiss�e dans un �tat de multiples ionisations. La d�sexcitation non 

radiative est pr�pond�rante dans le cas des atomes l�gers (Z ≤ 8) qui subissent principalement 

des ionisations en couche K.

2.2.5 Effets biologiques des rayonnements ionisants
Il y a une grande disproportion entre le rayonnement d�pos� et l’effet biologique observ�.

Par exemple, pour une dose 1 Gy soit 1 Joule/kg , correspondant � une ionisation de 2�1015 

mol�cules par gramme, ce qui repr�sente environ 2 mol�cules d’eau par 107 mol�cules. 

L’�l�vation de la temp�rature de ce volume irradi� est de l’ordre de 2�10-3 �C . Si l’�l�vation 

de la temp�rature est sans cons�quence pour l’individu concern� il n’en va pas de m�me pour 

cette densit� d’ionisation.

2.2.5.1 Les l�sions induites

Si les rayonnements ionisants occasionnent tant de 

dommages au niveau des cellules, c’est que ces 

dommages ne sont pas uniquement occasionn�s par 

les particules incidentes ayant interagi avec le 

noyau, mais aussi indirectement par les radicaux 

libres fortement r�actifs issus de la radiolyse de 

l’eau (qui constitue 70 % du corps humain) (Fig. 

2.12). 

Figure (2.12)- les l�sions de ADN induites 
par l’effet des rayonnements-
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Ces radicaux, une fois cr��s, peuvent s’attaquer aux diff�rents composants de la cellule 

(membrane, appareil de Golgi). Cependant, en raison de leur r�le important dans la cellule, les 

l�sions les plus �tudi�es sont celles induites sur la mol�cule d’ADN. La figure pr�c�dente 

montre les diff�rents effets que peut subir l’ADN.

Parmi cinq grandes modifications identifi�es au niveau de l’ADN, nous pouvons citer les 

cassures simples et doubles du brin, qui entra�nent des perturbations fonctionnelles pouvant 

aboutir � la mort cellulaire ou � des mutations en fonction de la r�ponse adopt�e par la cellule 

[22].

2.2.5.2 La  réponse cellulaire 

Les m�canismes de r�ponse de la cellule aux rayonnements ionisants sont extr�mement  

complexes. N�anmoins, ces m�canismes peuvent �tre d�crits sch�matiquement suivant la 

chronologie illustr�e par la figure 2.13.

Temps                               minutes                    heures -jours                   ann�es g�n�rations 

Rayonnements 

ionisants                   pas de r�paration           mort cellulaire             pathologie tissulaire   

Radiolyse de                r�paration fautive          mutation non l�tale             anomalie   

l’eau                      r�paration fid�le                                             cancer 

�limination par  

le syst�me immunitaire 

radicaux libres            arr�t du cycle cellulaire    survie cellulaire 

Figure (2.13) : M�canismes mis en jeu � la suite d’une irradiation 

Pour simplifier les choses, soit les d�g�ts occasionn�s sont trop importants pour qu’il y ait 

r�paration et il y a alors mort cellulaire non contr�l�e (la n�crose), soit la cellule met en action     

des m�canismes de r�paration et si la r�paration est correctement effectu�e, la cellule reprend

le cours normal de sa vie. Le cas contraire m�ne, quand � lui, au �suicide� de la cellule 

(l’apoptose) si l’erreur est d�tect�e, ou bien � des mutations pouvant engendrer, � long terme 

un cancer ou une anomalie h�r�ditaire [22].
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2.2.5.3 Effets cellulaire des rayonnements ionisants

La consid�ration de l’effet des rayonnements au niveau tissulaire apporte encore un degr� de 

complexit� au probl�me d�j� riche qu’est la r�ponse cellulaire aux rayonnements. En effet, la 

sensibilit� des tissus � l’irradiation d�pend  de nombreux param�tres cellulaires mais aussi du

type de cellules consid�r�es,  de l’�tat d’oxyg�nation du tissu, etc ….  

La radiosensibilit� des tissus est g�n�ralement caract�ris�e par des courbes de survie 

cellulaire, c'est-�-dire la proportion des cellules survivantes en fonction de la dose absorb�e. 

Pour beaucoup de cellules, et pour des rayonnements ionisants de faible transfert d’�nergie 

lin�ique, les courbes de survie pr�sentent un �paulement pour les faibles doses, puis une 

diminution exponentielle (Fig. 2.14). Ce  comportement est g�n�ralement mod�lis� par une 

fonction lin�aire quadratique :  
2( D D )S( D ) e    (2.9)

O� D est la dose qui sera introduite dans le chapitre suivant, avec ,  respectivement 

associ�es � la mortalit� par accumulation de l�sions non r�parables (dites l�tales) et � la 

mortalit� par  accumulation de l�sions � priori r�parables (dites sub-l�tales)      

Figure (2.14) : Modèle de courbe de survie avec épaulement 

Le rapport /  correspond  � la dose pour laquelle la mortalit� associ�e �  et sont 

identiques et souvent utilis�s pour caract�riser la radiosensibilit� du tissu [22].
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Chapitre 3

Dosimétrie et protocoles dosimétriques 
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-Figure 3.1 : Flux de photons incidents

traversant une section dA-

La dosim�trie est la branche de la physique m�dicale charg�e de mesurer la dose gr�ce � 

un dosim�tre qui est un appareil con�u sp�cialement pour mesurer l’�nergie d�pos�e dans un 

volume sensible. Une grande vari�t� de dosim�tres a �t� d�velopp�e au fil des d�cennies. 

Certains dosim�tres ou certaines techniques utilis�es en physique nucl�aire ont �t� adapt�s 

pour la physique m�dicale. Notons que la physique nucl�aire concerne surtout la d�tection et 

le comptage des particules, la d�termination de leur �nergie et leur trajectoire, alors que la 

physique m�dicale s’int�resse � mesurer l’�nergie d�pos�e dans un certain volume. C’est ce 

param�tre qui d�termine l’effet th�rapeutique. 

3.1 : Grandeurs et unit�s dosim�triques e

3.1.1 L’activit� : c’est une grandeur physique d�finie par l’ICRU 33 [8], comme le nombre 

d’atomes qui se d�sint�grent par unit� de temps pour un �l�ment donn�. L’unit� de la 

radioactivit� est soit le Becquerel qui corresponds � une d�sint�gration par seconde, soit le 

Curie qui correspond �  3,7�1010 d�sint�grations /seconde.

3.1.2 La p�riode radioactive : c’est l’intervalle de temps au bout duquel l’activit� du 

radionucl�ide diminue de moiti�. Chaque radio�l�ment a sa propre p�riode radioactive.  

3.1.3 Fluence et fluence �nerg�tique : la fluence  est d�finie comme �tant le nombre de 

particules incidentes dN sur une sph�re de section infinit�simale dA . Elle s’exprime 

habituellement en m-2 dN / dA  ; le flux repr�sente en g�n�ral la fluence rapport�e par 

unit� de temps.

La fluence ne contient q’une information 

quantitative sur les particules incidentes. Afin  

d’introduire une grandeur en �nergie, la notion 

d’�nergie radiante R est utilis�e. Elle 

repr�sente l’esp�rance de l’�nergie totale 

(exclusion faite de l’�nergie de masse)  

transport�e par les N particules traversant la 

sph�re �l�mentaire ainsi qu’illustr� dans la 

figure ci-contre.           

La fluence �nerg�tique  s’exprime aussi sous forme diff�rentielle. Les variables peuvent  

�tre l’angle solide ( d / d  ), ou l’�nergie ( d / dE ). Dans ce dernier cas, la distribution 
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r�sultante est appel�e spectre en �nergie de rayonnement ( E ) . La fluence �nerg�tique peut  

s’�crire sous la forme suivante : 

0 0

E E max E E max

E E

( E )dE E ( E )dE  
 

 

   (3.1)

3.1.4 Le Kerma

Dans le cas des photons, l’�nergie est d�pos�e dans le milieu gr�ce aux �lectrons secondaires. 

Pour conna�tre cette quantit�, il est n�cessaire de d�finir le Kerma qui est l’abr�viation de  

Kinetic Energy Realeased per unit Mass. Elle  repr�sente la somme des �nergies cin�tiques

transf�r�es par les photons aux �lectrons secondaires dans un volume dV de masse dm

trK dE / dm (3.2)

Le Kerma s’exprime en J/Kg , ou gray (Gy) , il est aussi reli� � la fluence �nerg�tique du 

rayonnement (spectre �nerg�tique de photons ∫ ( E ) ) par la relation suivante :  

0

E E max

tr Z ,E
E

K ( E )( / ) dE  




  (3.3)

1ab Z ,E ab Z ,E col radK ( / ) ( / ) ( g / g ) K K          (3.4)

o� Z ,E( / )  est le coefficient massique de transfert d’�nergie d’un mat�riau de num�ro 

atomique  ayant une masse volumique  . Il s’exprime usuellement en cm2/g. Ce coefficient 

donne la fraction d’�nergie transform�e en �nergie cin�tique des particules charg�es par unit� 

d’�paisseur massique du milieu absorbant. En cons�quence, toute �nergie �ventuellement 

rayonn�e (rayonnement de freinage) par les particules secondaires est incluse dans ce 

transfert.

Le Kerma peut �galement s’exprimer sous la forme : 

1ab Z ,EK ( / ) / ( g )    (3.5)

g repr�sente le facteur de bremsstrahlung ou la fraction d’�nergie des �lectrons secondaires 

perdue par le rayonnement, et ab Z ,E( / )  le coefficient d’absorption massique. 
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De la formule pr�c�dente, on peut d�duire une autre �criture du Kerma :

1ab Z ,E ab Z ,E col radK ( / ) ( / ) ( g / g ) K K          (3.6)

o� colK est le kerma collisionnel et  radK le kerma radiatif

μab et . μtr sont respectivement les coefficients d’absorbation et transfert d’�nergie 

Le processus Bremsstrahlung est peu probable pour les mat�riaux de faible num�ro atomique 

et pour les �lectrons de faible �nergie. 

-Figure 3.2 : Processus de transfert d’�nergie d’un photon au milieu -

3.1.5 L’exposition 

D’apr�s les rapports 33[8]et 60 de L’ICRU [9], l’exposition est d�finie comme la somme des 

charges de m�me signe ΔQ produites dans l’air, quand tous les �lectrons lib�r�s par les 

photons dans une masse Δmair d’air sont compl�tement stopp�s. Elle est donn�e par la loi 

suivante :                                          

X= ΔQ/Δmair (3.7)

L’exposition est d�finie seulement pour les faisceaux de photons dont l’�nergie est inf�rieure 

� 3 MeV et seulement pour l’air. L’unit� de l’exposition est le R�ntgen 1 R= 2,58x10-4C.kg-1

d’air dans les conditions standards de pression (101,3 kPa) et de temp�rature (273,2 K).           

3.1.6 La dose absorb�e

C’est la grandeur physique la plus importante en radioth�rapie. Par d�finition [9], la dose 

absorb�e est la quantit� d’�nergie moyenne d E d�livr�e � un volume �l�mentaire de masse :  

dm

D dE / dm (3.8)
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Elle s’exprime en Gray (Gy). Un Gray correspond � un d�p�t d’�nergie de 1 joule par 

kilogramme de mati�re.

La dose absorb�e �tant une quantit� purement physique, son grand int�r�t pratique est qu’elle 

est directement mesurable � l’aide d’un dosim�tre, contrairement aux autres notions de dose.

3.1.7 La  dose �quivalente

La dose �quivalente tient compte du degr� de qualit� de transfert d’�nergie par le 

rayonnement. En effet, la mortalit� de la cellule �tant li�e dans un premier lieu  � la densit� 

d’ionisation, elle  tient  compte aussi de la nature du rayonnement incident en terme de TEL. 

Pour une �nergie �gale � 1 MeV, une particule α produits 6000 ionisations par μm alors qu’un 

�lectron produits 6 ionisations par μm. Un dommage plus important rend la r�paration  de la 

cellule plus  difficile. Ainsi, une irradiation par les particules α g�n�re plus de d�g�ts qu’une 

irradiation par �lectrons. 

Pour tenir compte de la nature du rayonnement incident, la dose doit �tre multipli�e  par un 

facteur appel� facteur de pond�ration RW . La valeur de ce facteur est fix�e par la

Commission Internationale de Protection Radiologique (CIPR) comme c’est indiqu� dans le 

tableau (4.1).

En pr�sence d’un faisceau mixte, chaque contribution doit �tre prise en compte

individuellement. Si RD est la dose absorb�e pour un rayonnement donn�, la dose �quivalente 

H s’�crit : R RH W D (3.9)

Tableau 4.1 : Facteurs  de pondération pour différents rayonnements [13]-

Particules Energies RW

photons toutes 1

�lectrons toutes 1

protons >2Mev 5

α et ions 

lourds 

toutes 20

La dose �quivalente s’exprime en sievert (Sv), qui correspond � un (J/kg) d�pos� par dans la

mati�re pour les photons et les �lectrons. Il n’existe pas de capteur de dose �quivalente. Cette 
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dose est toujours obtenue par le calcul. Les �dosicards� essaient d’approcher cette notion en 

utilisant la notion du capteur sp�cifique � chaque type de rayonnement.

3.1.8 La dose efficace E 

La dose efficace rend compte des effets des rayonnements au niveau tissulaire. Ce concept est 

tr�s d�licat car il  est bas� sur l’observation ou l’estimation des effets de l’irradiation sur les 

diff�rents organes d’une population d’individus. Cette observation permet de qualifier un type 

d’exposition sur un organe donn� et de remonter � un chiffre. Le passage de la dose 

�quivalente H � la dose efficace E prend en compte l’efficacit� biologique des organes 

touch�s par l’interm�diaire d’un de coefficient de pond�ration tissulaire Wi elle s’�crit avec 

la formule suivante :

T iE W H (3.10)

Tableau 4.2 : Facteurs  de pond�ration tissulaire pour quelques organes (CIPR60)–

Organes TW

gonades 0,20

seins 0,05

peau 0,01

estomac 0,12

3.1.9 Notion d’�quilibre �lectronique

Consid�rons un faisceau �troit  de photons mono�nerg�tiques passant du vide dans un milieu 

mat�riel dispos� normalement � sa trajectoire. On suppose que le faisceau n’est pas att�nu�.

En tenant compte du fait que pour les photons, la probabilit� d’interagir par unit� de longueur 

est constante, on admettra que chaque tranche dx est le si�ge d’un nombre constant 

d’interactions. 

Les �lectrons  mis en mouvement  emportent en moyenne toujours la m�me quantit� d’�nergie                 

trE , leur parcours dans le milieu est donc fix�.
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Tranches 

Flux 
de photons

Faisceau       
de photons                                                                                     

Xe Parcours moyen 
Electrons   

Photons att�nu�s      

Figure 3.3 : Sch�ma repr�sentatif de l’�quilibre  �lectronique –

Au d�part, chaque tranche dx est travers�e par un nombre croissant d’�lectrons. Ce n’est qu’� 

partir de la ni�me tranche que le nombre atteint une valeur qui demeure constante. Au-del� de

la profondeur qui correspond � la port�e maximale des �lectrons mis en mouvement, il y a 

autant d’�lectrons qui terminent leurs parcours qu‘il y en a de mis en mouvement. C’est � 

partir de cette profondeur que l’�quilibre �lectronique est r�alis� et que le rapport entre la 

fluence d’�lectrons et de photons est alors constant [12].

3.2 Dosim�tres utilis�s en physique m�dicale

3.2.1 Films dosim�triques 

La couche sensible du film est une �mulsion de bromure d’argent et de g�latine prise en 

sandwich entre deux couches protectrices en plastique. Les particules charg�es incidentes sur 

l’�mulsion r�duisent les ions Ag  pr�sents et produisent une image latente qui peut �tre 

r�v�l�e apr�s d�veloppement. La densit� optique de l’image est directement proportionnelle � 

la dose d�pos�e sur une certaine plage d’�nergie. Les films photographiques ont une bonne 

sensibilit�, et une excellente r�solution spatiale. Par contre, ils pr�sentent une sur-r�ponse aux 

�lectrons de basse �nergie. Ils peuvent atteindre une pr�cision de 5 % comme dosim�tre 

absolu. Ce dosim�tre est consid�r� comme le seul dosim�tre l�gal pour les personnes 

directement affect�es aux travaux sous rayonnements.      
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3.2.2 Dosim�tres � Thermoluminescences 

Figure 3.4 : Etapes du processus de thermoluminescence –

Les dosim�tres � thermoluminescence (TLD) sont des petits cristaux di�lectriques dop�s qui 

contiennent des pi�ges � �lectrons, trous, et des centres de recombinaison. Les d�fauts 

pr�sents dans la structure cristalline permettent de pi�ger les �lectrons qui se cr�ent apr�s 

l’ionisation due � la radiation. Les centres de radiation permettent de recombiner les �lectrons 

et les trous, ce qui produit des photons optiques apr�s le chauffage de ce cristal.

Les TLD ont l’avantage d’�tre ind�pendants des d�bits de dose. Ils ont une bonne pr�cision 

(1%). Comme pour les films, leur lecture n�cessite l’application d’un cycle plus ou moins 

complexe [11].

3.2.3 Les Calorim�tres 

La calorim�trie exploite l’�l�vation de la temp�rature qui r�sulte du d�p�t d’�nergie dans la  

mati�re. C’est une m�thode conceptuellement simple et directe de mesure de dose. Mais elle 

est compliqu�e par le fait que l’�l�vation de la temp�rature dont il est question pour les doses 

courantes en radioth�rapie est extr�mement faible. Par exemple, une dose de 5 Gy provoque 

une �l�vation de temp�rature de 1 kg d’eau de l’ordre de 1,2�10-3 K. (On sait que l’eau a une 

capacit� calorifique de 4,18�103 joule.kg-1.K-1 ).

Actuellement, seuls les grands laboratoires internationaux poss�dent de tels instruments.

Notons qu’il s’agit d’une m�thode  dosim�trique de r�f�rence appliqu�e pour la d�termination 

des coefficients d’�talonnage en termes de dose absorb�e dans l’eau au niveau des 



Chapitre 3 : Dosim�trie et protocoles dosim�triques

36

laboratoires primaires. Ces coefficients d’�talonnage sont pr�conis�s par les protocoles 

dosim�triques TG-51 de l’AAPM et TRS 398 de l’AIEA.

3.2.4 Chambres à ionisation 

Le principe de base de la chambre � ionisation est la collecte de charges produites par le 

passage d’une radiation ionisante dans la mati�re. La charge mesur�e dans l’air de la cavit� de 

la chambre donne l’exposition, quantit� qui fut longtemps la quantit� de r�f�rence pour la 

calibration des appareils utilis�s en radioth�rapie. L’air est la substance la plus souvent 

utilis�e dans ce type de chambre car l’�nergie requise pour produire une paire d’ions dans l’air 

est ind�pendante de l’�nergie des particules incidentes. Les chambres d’ionisation sont 

pr�cises mais leur r�solution spatiale est limit�e. La mesure par la chambre � ionisation est 

moyenn�e sur le volume de mesure, la valeur moyenne de la dose dans tout le volume 

sensible est donn�e par application de plusieurs facteurs correctifs tenant compte de 

l’humidit�, la temp�rature, la pression et autres facteurs de perturbation. Cependant leur 

pr�cision et leur convivialit� font des chambres � ionisation les dosim�tres les plus 

couramment utilis�s en radioth�rapie.                          

3.2.5 Gel (dosimétrie chimique) 

La radiation, en interagissant avec certaines mol�cules, peut d�clencher certaines r�actions 

chimiques. La concentration de produits de r�action peut alors informer sur la dose d�pos�e 

dans le milieu. Le dosim�tre de Fricke, � titre d’exemple, est un compos� de sulfate de fer qui 

s’oxyde en pr�sence de radiation. La concentration d’ions de fer permet de d�terminer la dose 

re�ue. Cette concentration peut �tre d�termin�e soit par un appareil de r�sonance magn�tique 

soit par une m�thode de lecture optique (spectrophotom�trie). Les dosim�tres chimiques 

poss�dent une bonne r�solution spatiale ; malheureusement, leur pr�paration est d�licate. 

Comme la calorim�trie, l’utilisation du dosim�tre chimique reste limit�e aux laboratoires de 

m�trologie o� � la radiochimie.            

3.2.6 Semi-conducteurs

Des paires �lectrons trous sont form�es lors du passage de particules ionisantes � travers un 

semi-conducteur. Il est possible d’utiliser la r�gion neutre situ�e � l’interface d’une jonction 

P-N  (un sandwich de semi conducteur dop� p et n) pour guider des paires d’�lectrons trous 

g�n�r�es par des particules ionisantes hors de cette zone par le champ �lectrique pr�sent dans 



Chapitre 3 : Dosim�trie et protocoles dosim�triques

37

la jonction. Ce type de d�tecteur est g�n�ralement construit en silicium ou en germanium et 

peut �tre op�r� selon deux modes : il est possible de compter le nombre de charges produites 

ou de mesurer la variation de tension seuil de la diode avec un transistor de type MOSFET. 

Des dosim�tres � semi-conducteurs int�grant des MOSFET sont utilis�s pour la mesure de 

dose  en radioth�rapie pour des applications sp�ciales. Ce type de d�tecteur poss�de un faible 

volume et une bonne r�solution spatiale, mais ils sont loin d’�tre �quivalents tissus et doivent 

�tre calibr�s r�guli�rement afin de fournir une r�ponse pr�cise.

3.3 Protocoles dosimétriques 
Pour �valuer avec pr�cision la dose produite par un rayonnement ionisant, on met en œuvre 

l’un des protocoles dosim�triques existants. A titre d’exemples : le TG21 (AAPM 1983) [27], 

le TRS 277 (AIEA 1987[6],1997), le TG25 (AAPM 1991) [5]. Tous ces protocoles sont bas�s 

sur des mesures par le biais de chambres d’ionisation plates ou cylindriques et passant par des 

formalismes de complexit� variable.

Il faut pr�ciser que l’�valuation de la dose absorb�e n’est possible qu’avec une chambre 

d’ionisation �talonn�e. L’�lectrom�tre reli� � une chambre d’ionisation fournit des indications 

exprim�es en terme de grandeurs physiques connues (courants, charges). Pour �tablir une 

relation fiable entre les indications de l’appareil et la valeur r�elle de la grandeur recherch�e 

(Dose, Kerma), il faut tenir compte d’un facteur d’�talonnage d�termin� dans un laboratoire 

de r�f�rence, ainsi que d’autres facteurs de correction li�s aux param�tres physiques de la 

chambre, aux param�tres dosim�triques, au milieu de mesure. 

Le facteur d’�talonnage est d�termin� par un laboratoire de r�f�rence et les facteurs de 

correction sont d�finis exp�rimentalement ou donn�s par la litt�rature.

Des protocoles de dosim�trie pour la calibration des faisceaux d’�lectrons et de photons de 

haute �nergie ont fait l’objet de publications au cours de ces vingt derni�res ann�es. Les 

auteurs de ces publications sont des organisations nationales ou internationales comme 

l’AIEA, l’AAPM (American Association of the Physicists in Medicine),la JARP (Japanese 

Association of Radiological Physics). Parmi ces protocoles, on retrouve le protocole TRS 277

de l’AIEA et le protocole TG21 de l’AAPM. Ces protocoles sont bas�s sur l’�talonnage des 

chambres d’ionisation  en Kerma � l’air libre dans un faisceau de cobalt 60 et la d�termination 

de la dose absorb�e dans l’eau � travers le facteur d’�talonnage NK. On retrouve dans ces 

publications, des instructions d�taill�es permettant de r�aliser la dosim�trie de toutes les 

radiations modernes avec une grande pr�cision.
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D’autres publications ont vu le jour ult�rieurement. Elles d�crivent des protocoles bas�s sur la 

d�termination de la dose absorb�e dans l’eau pour diff�rents faisceaux employ�s en 

radioth�rapie. Au nombre de ces protocoles, le TRS398 de l’AIEA (Andreo et al 2000), le 

TG51 de l’AAPM [18].

Ces nouveaux protocoles dosim�triques ont �tabli des r�f�rences m�trologiques pour la 

d�termination de la dose absorb�e dans l’eau.  Ils ont �galement introduit des simplifications 

dans les formalismes, ce qui r�duit l’incertitude sur l’�valuation de la dose absorb�e. Celle-ci 

reste toujours plus faible que l’incertitude li�e aux anciens protocoles. De plus, ils permettent 

d’englober de fa�on syst�matique, les diff�rentes approches mondiales pour la d�termination 

de la dose absorb�e dans l’eau en dehors des conditions de r�f�rence.  

En raison des avantages qu’ils offrent, ces protocoles ont �t� adopt�s par la majorit� des 

laboratoires d’�talonnage du monde. Le but recherch� consiste toujours � �tablir par les voies 

les plus simples, une relation entre la dose r�elle absorb�e et l’indication chiffr�e de 

l’�lectrom�tre. 

3.4 : Détermination de la qualité du faisceau

L’indice de qualit� du faisceau est un param�tre simple qui d�crit le faisceau. Il peut �tre 

d�termin� de deux fa�ons :

1- Il est le rapport tissu fant�me  TPR20,10 ou le rapport de la lecture corrig�e de la 

chambre � 20 cm de profondeur dans l’eau sur la lecture corrig�e de la chambre � 10 

cm de profondeur, avec une taille du champ de 10 � 10 cm2 au niveau du plan du 

centre de la chambre et une distance source chambre fixe de 100 cm (figure 3.7).

Q= TPR20,10= M20∕M1O                                                                  (3.11)

2- La deuxi�me m�thode  consiste � mesurer les lectures corrig�es par tout les effets de 

temp�rature, de pression, de recombinaison, de polarit� de la chambre � ionisation � 

20 et 10 cm de profondeur en gardant la distance source surface fixe � 100 cm avec 

une ouverture du champ de 10 � 10 cm2 au niveau de la surface. L’indice de qualit� 

est alors donn� par la relation suivante :   

Q=2,012-1,05�M+0,1265�M2+0,01877�M3 (DIN 6800-20 1997)    (3.12)

o� M est le rapport de la lecture corrig�e � 10 cm sur celle � 20 cm de profondeur. 
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Figure 3.5 : Détermination de la qualité du faisceau par la première méthode 

3.5 Proc�dures d’�talonnage 
L‘application des rayonnements ionisants en radioprotection et en radioth�rapie n�cessite 

l’�talonnage de l’appareil de mesure. Cette op�ration consiste � trouver une relation entre 

l’indication de l’appareil et la grandeur dosim�trique vraie (kerma, exposition, dose 

absorb�e).  

A ce jour il existe deux m�thodes d’�talonnage :

- soit en terme de kerma pour un faisceau de r�f�rence de photons gamma du Cobalt 

- soit en terme de dose absorb�e dans l’eau pour un faisceau de r�f�rence de photons gamma 

du Cobalt ou rayons X produits par l’acc�l�rateur.

3.5.1 �talonnage � l’air libre 

Cette m�thode se base sur l’utilisation du coefficient d’�talonnage en terme de kerma � l’air  

libre NK. fourni par un laboratoire d’�talonnage. Elle est recommand�e par les anciens 

protocoles dosim�triques   TRS 277 (IAEA 1987, 1997) et le TG 21 (AAPM) 

Le coefficient d’�talonnage en terme de kerma � l’air libre s’exprime par la relation suivante :   

K air QN K / M (En cGy/ unit� de lecture) (3.13)

avec :

airK : valeur du kerma dans l’air pour un faisceau de Cobalt 60  pour un temps d’irradiation  t 



Chapitre 3 : Dosim�trie et protocoles dosim�triques

40

QM : Lecture de l’instrument de mesure (�lectrom�tre)  en terme de courant ou de charge 

corrig�e  par le facteur T ,PK (temp�rature et pression) ainsi que pour l’effet de l’humidit�.  

Si on place une autre chambre pour l’�talonner dans le m�me faisceau avec la m�me 

g�om�trie pour une dur�e de temps �gale � celle de la premi�re chambre, le facteur 

d’�talonnage en terme de kerma dans l’air de cette deuxi�me chambre ( /
KN ) sera donn� par 

la relation suivante : 

 / //   K K Q QN N M M  (3.14)

/
QM : Lecture corrig�e de la chambre � �talonner pour le m�me temps d’irradiation. 

En dosim�trie  clinique, le facteur K est utilis� pour d�terminer la dose dans l’eau, le passage 

� la dose dans l’eau pour un faisceau de qualit� Q,  selon le TRS 277 en utilisant la relation 

suivante :

 ,  , ,1  eau Q Q K att m ele eau air Q QD M N g k k k S P         (3.15)

g : repr�sente la fraction de l’�nergie des �lectrons secondaires perdue par rayonnement de 

freinage (g=0,003) pour les photons du Cobalt.

katt : facteur corrigeant l’att�nuation et la diffusion des photons dans la paroi et le capuchon de 

la chambre 

km : facteur corrigeant la non-�quivalence de la paroi du capuchon � l’air 

kele : facteur introduit par le protocole dosim�trique le plus r�cent (TRS 398)  qui prend en 

compte la perturbation de la cavit� d’air de la chambre due � l’�lectrode

Seau,air,Q : rapport des pouvoirs d’arr�t par collision de l’eau et de l’air 

PQ : facteur correctif qui inclut l’effet de la non �quivalence de la paroi de la chambre � l’eau 

ainsi que l’effet de la diff�rence de la diffusion des �lectrons entre l’air et la cavit� d’eau 

remplac�e par l’air pour la qualit� de rayonnement Q.

Deau,,Q est la valeur de la dose mesur�e par la chambre � ionisation dans l’eau. Le point 

effectif de mesure est plac� � une profondeur de r�f�rence. Ce point effectif est obtenu par 

d�placement du centre g�om�trique d’une distance �gale � 0,6 � rayon int�rieur de la chambre 

d’ionisation.
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Figure 3.6 : Dispositif exp�rimental pour l’�talonnage � l’air libre

3.5.2 �talonnage dans l’eau 

Cette deuxi�me m�thode, qui est propos�e par le protocole dosim�trique TRS 398, peut �tre 

utilis�e pour les faisceaux de Cobalt 60, ou les rayons X haute �nergie. Elle se base sur 

l’utilisation du coefficient d’�talonnage en terme de dose absorb�e dans l’eau qui est d�fini 

pour un faisceau de qualit� Q0 par la relation suivante :

ND,eau,Q0 =D eau,Q0∕∕M Q0 (3.16)

o� :

MQ0 repr�sente la r�ponse de l’instrument de mesure en termes de courant ou charge corrig�e 

pour l’influence des conditions atmosph�riques et d’humidit� et pour les effets de 

recombinaison et polarit�.

Deau, Q0 est la dose absorb�e dans les conditions de r�f�rence dans l’eau au point de centrage 

de la chambre � ionisation en absence de la chambre.

ND,eau,Q0 est le facteur d’�talonnage de la chambre d’ionisation, exprim� en unit� de lecture 

par cGy, d�termin� dans le faisceau de r�f�rence de qualit� Qo.

L’avantage de cette m�thode  en dosim�trie clinique est quelle permet de d�duire la  dose 

dans l’eau pour un faisceau de qualit� diff�rente en introduisant le facteur de qualit� kQ,Qo qui 

corrige la diff�rence de la qualit� de faisceau.                                                 

D eau,Q0=MQ� ND,eau,Q0� kQ,Qo ( 3.17)
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Figure 3.7 : D�termination du facteur d’�talonnage dans l’eau

Le facteur de qualit� est alors le rapport des coefficients d’�talonnage de la chambre 

respectivement pour les qualit�s Q et QO. kQ,Qo d�pend du type de chambre utilis�e et est 

d�duit exp�rimentalement. Son avantage est qu’il regroupe l’ensemble des facteurs correctifs 

cit�s par les anciens protocoles dosim�triques, ce qui facilite la t�che en dosim�trie clinique.
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Chapitre  4

Caractérisation de la chambre à 
extrapolation 
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4.1 Historique
La premi�re chambre � extrapolation fut l’œuvre de Failla [31]. Il la r�alisa en 1937 pour d�terminer

les doses relatives en surface pour des faisceaux de photons de moyenne et haute �nergie et pour la 

dosim�trie des rayonnements beta ainsi que les faisceaux RX de basse �nergie.

En 1955, Genna et Laughlin[32] propos�rent l’emploi de la chambre � extrapolation pour la 

dosim�trie des faisceaux cliniques. Ils ont �talonn� un faisceau de Cobalt 60 � l’aide d’une chambre 

� extrapolation con�ue dans un fant�me en polystyr�ne.

Plus tard, au moyen d’une chambre � extrapolation de son invention, Klevenhagen[16] r�alisa un 

autre travail de dosim�trie de faisceaux de photons et d’�lectrons. Il appela sa chambre � 

extrapolation � chambre � gradient d’ionisation �.

Les travaux de Klevenhagen ont �t� repris plus r�cemment par d’autres auteurs. Une reproduction de 

ses exp�riences a fait l’objet d’une publication en 1997[20].

4.2 Description de la chambre à extrapolation
La chambre � extrapolation qui a �t� utilis�e pour notre travail est de type Bohm 23392. Une vue 

transversale de cette chambre est sch�matis�e par la figure 4.1.

Dans son fonctionnement la chambre � extrapolation ressemble � une chambre d’ionisation plate les 

dimensions du volume de collection (11) �tant variables. 

Les mat�riaux qui constituent le piston et les structures environnantes ainsi que la fen�tre 

d’entr�e(10) sont choisis pour �tre �quivalents tissus en tenant compte des pouvoirs d’arr�t massique 

des radiations  de diff�rents �nergies.        

La fen�tre d’entr�e (10) est maintenue � l’aide d’un anneau (2) sur le logement de l’�lectrode. Cette 

fen�tre est polaris�e par l’interm�diaire de la fiche BNC (haute tension) (8) .L’�lectrode se trouvant 

� l’arri�re au niveau du bloc (13), poss�de une surface induite en graphite (12). Cette surface est 

divis�e en deux parties : une partie circulaire (30 mm de diam�tre) et un anneau de garde, par 

l’interm�diaire d’une rainure de 0,2 mm de profondeur et de largeur. Le connecteur BNC de 

collection (3) doit �tre connect� � l’aide d’un c�ble coaxial � un �lectrom�tre de pr�cision ; cela,

dans le but de mesurer la charge produite dans la cavit� (11) de la chambre apr�s irradiation.

Le volume effectif de la chambre � extrapolation peut �tre chang� en faisant varier la distance entre 

l’�lectrode de collection(12) et l’�lectrode de garde(10) (cette distance est comprise entre 0,5 a 15 

mm) � l’aide d’une vis microm�trique avec un parall�lisme de l’�lectrode maintenu avec une 

exactitude de �1 �m. Une telle pr�cision est obtenue en montant un bloc de plexiglas sur le barreau 

(4) maintenu par un ressort (5) qui se d�place � l’int�rieur d’un guide cylindrique long de 125 mm. 

L’�chelle sur la vis microm�trique (Vernier) donne la profondeur exacte de la chambre en mm. 
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La chambre peut �tre fix�e sur le banc de mesure � l’aide de la tige Support (6).

Un cache protecteur en plastique (9) est plac� sur la fen�tre d’entr�e cela pour emp�cher 

l’endommagement de la fen�tre d’entr�e; sa fixation est garantie gr�ce � trois vis amovibles (1) [21].

4.3 D�termination  de l’aire de l’�lectrode de collection 
La d�termination pr�cise de la dose absorb�e � l’aide d’une chambre � extrapolation d�pend 

beaucoup de la connaissance pr�cise de l’aire A de l’�lectrode de collection. La d�termination 

physique de cette aire peut diff�rer de l’aire effective � cause de la rainure de largeur non 

n�gligeable qui s�pare l’�lectrode de collection (12) � l’�lectrode de garde (10). Une m�thode est 

alors pr�f�r�e pour la d�termination exp�rimentale de l’aire effective.

On peut comparer la chambre � extrapolation � un condensateur ayant deux plaques parall�les de 

surface A s�par�es par une distance d dont l’une est amovible [1,2,3,4,20].. La capacit� de ce 

condensateur est donc donn�e par la relation : 

0
AC
d

Q
V
 


  (4.1)

o� 

ε0 est la permittivit� �lectrique du vide (8,854�10-12 F/m).

d  repr�sente la s�paration entre les deux �lectrodes.

 est la constante di�lectrique (κ =1pour le vide).         

Pour d�terminer la capacit� de la chambre, les mesures ont �t� effectu�es avec un capacim�tre LCR 

Meter Mod�le HP 4263A du constructeur Hewlett  Packard. L’avantage de cet instrument est de 

mesurer des petites capacit�s avec une tr�s bonne pr�cision.

Pour chaque �cartement d, trois valeurs de la capacit� C ont �t� mesur�es. Les r�sultats de ces 

mesures et calculs ont �t� rapport�s dans le tableau 4.1. La variation de 1/C en fonction de 

l’�cartement d, est illustr�e par la figure 4.2.

On voit d’apr�s la figure 4.2. que la relation entre l’�cartement d des �lectrodes et la capacitance 

mesur�e est quasi lin�aire. 

1 d
C

    (4.2)

Avec α = 0,1539 et β = 0,0122

Le terme β repr�sente l’inverse de la capacit� parasite qui est due au c�blage �lectrique reliant la 

chambre � extrapolation au capacim�tre.

Cparasite =1/0,0122 = 0,09  pF
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Tableau 4.1. Résultats de la mesure de capacitance 

D’apr�s la relation (4.1) on peut d�duire que (1/ ε0A)=0,1539 pF.

A=708,14 mm2 et puisque l’�lectrode a une forme circulaire on peut d�duire facilement son  

diam�tre  A = 3,14x (D/2)2   alors D=30,037 mm          

y = 0,1539x + 0,0122
R2 = 0,9999

0
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1

1,5
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Ecartements entre électrodes (mm)

C
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(1
/p
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Figure. 4.2. Variation de la capacitance 1/C en fonction de l’�cartement d des �lectrodes

Ecartement d (mm) C (pF) 1/C (pF-1)

0 62,51 0,02

1 5,78 0,17

2 3,03 0,33

3 2,05 0,49

4 1,55 0,64

5 1,24 0,81

6 1,04 0,96

7 0,89 1,13

8 0,77 1,29

9 0,69 1,45

10 0,60 1,61
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Pour v�rifier l’exactitude de nos r�sultats l’aire de l’�lectrode a �t� calcul�e une deuxi�me fois en 

utilisant d’autres s�ries de mesures. Les valeurs de la capacit� parasite et de l’aire de l’�lectrode 

(D=30,027 mm, Cparasite=0,39 pF) diff�rent l�g�rement des valeurs trouv�es lors des premi�res 

mesures. Cela est du probablement aux conditions de mesures diff�rentes.

4.4. Caractérisation de la chambre dans un faisceau de Cobalt

4.4.1 Effet de saturation

En radioth�rapie g�n�ralement, la dose absorb�e est li�e directement � la valeur de la charge Q

collect�e dans la cavit�. Le passage d’une radiation ionisante dans la cavit� cr�e des paires de 

charges (�lectrons, ions positifs). La collection de cette charge se fait par l’application d’un champ 

�lectrique entre les deux �lectrodes de la chambre ; mais g�n�ralement, cette charge collect�e est 

inf�rieure � satQ qui repr�sente la charge de saturation. Cela est d� principalement � l’effet de 

recombinaison et � la diffusion thermique par application du champ �lectrique. On d�finit alors la 

fonction d’efficacit� de collection de charge.                         

Vu que la dose absorb�e par la chambre � extrapolation a un lien direct avec la charge collect�e (le 

gradient d’ionisation dQ / dz (z repr�sente l‘�cartement entre �lectrodes) qui n�cessite la mesure 

avec pr�cision de plusieurs charges pour une seule mesure de dose, l’�tude de l’effet de saturation en 

fonction de la tension de polarisation a une importance capitale. On doit s’assurer que les charges 

sont mesur�es avec la m�me saturation et que le champ �lectrique appliqu� entre les �lectrodes est

ind�pendant de la distance qui les s�pare.

4.4.1.1.  Matériels et méthode

Pour d�terminer la tension de saturation de la chambre � extrapolation, nous avons utilis� le mat�riel 

suivant :

1. Chambre � extrapolation ins�r�e dans un fant�me de PMMA (plexiglas) 

2. Electrom�tre Kheitley 6517.    

3. C�blage �lectrique de liaison entre la chambre � extrapolation � l’�lectrom�tre. 

4. Unit� de  60Co Eldorado 78.

5. Plaque de PMMA.                     

6. Barom�tre 

7. Thermom�tre       

Les mesures sont effectu�es en utilisant le dispositif exp�rimental repr�sent� par la figure 4.3.                         
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DSP=80 cm              1 cm de PMMA   fantôme PMMA

Figure. 4.3 : Dispositif expérimental pour la détermination de la  tension de saturation

Apr�s avoir laiss� le temps � l’�lectrom�tre pour se stabiliser (30 mn), on rel�ve pour chaque 

�cartement la valeur du courant qui est la moyenne d’une s�rie de mesures compos�e de 100 valeurs, 

et cela en augmentant � chaque fois la tension de polarisation par pas de 10 Volts pour chaque 

�cartement, les valeurs des courants I sont corrig�es pour tenir compte de l’influence de la 

temp�rature et de la pression en appliquant le facteur T ,PK :

      273 15 293 15 760corI I , T / , / P )    (4.3)

T : Temp�rature en Kelvin 

P : Pression en mm Hg               

Vu le temps d’acquisition qui est voisin de 100 secondes, la pression et la temp�rature sont 

consid�r�es comme constantes pour la m�me s�rie de mesure. Pour chaque �cartement, les valeurs 

du courant I sont normalis�es par rapport � la valeur obtenue apr�s saturation.

4.4.1.2 Résultats

Les r�sultats sont repr�sent�s par la figure 4.4. 
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Figure. 4.4 : Variation du rapport courant sur courant de saturation en fonction de la tension
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D’apr�s le graphe pr�c�dent, on peut constater que pour chaque �cartement, la r�ponse de la 

chambre d�pend de la tension de polarisation. Ceci est bien visible pour les grands �cartements.  

Pour  un volume d’air important la tension de polarisation doit �tre importante pour collecter toutes 

les charges produites et minimiser la recombinaison.

A partir de ces r�sultats on d�duit que la tension de polarisation a un rapport constant avec 

l’�cartement entre �lectrodes, elle est  de l’ordre de  35 V/mm  pour une efficacit� de collection  

99 99f , %. Donc l’utilisation de cette chambre dans un faisceau de Cobalt 60  n�cessite une 

polarisation d'au moins 35 V/mm.

4.4.2 Effet de recombinaison
Apr�s le passage d’une radiation ionisante dans la cavit� d’air, il y a cr�ation de paires �lectrons-

ions positifs. La probabilit� pour que ces paires se recombinent en mol�cules neutres d�pend de la 

concentration de ces ions et du temps d’interaction ioniques. Le nombre de charges perdues par 

recombinaison par unit� de volume et de temps est d�fini comme de taux de recombinaison.       

Le taux de recombinaison = d / dV( dN / dT )

d / dV( dN / dT ) = C C    (4.4)

 �tant une constante de proportionnalit� appel�e constante de recombinaison

C et C sont  respectivement la concentration des ions positifs et n�gatifs. 

La perte de charges par recombinaison peut g�n�rer une erreur sur la mesure de dose pour un 

dosim�tre qui utilise une cavit� d’air (c’est le cas de la chambre � extrapolation). Ceci nous oblige �

appliquer un facteur correctif  krec qui d�pend de la g�om�trie de la chambre, de la tension de 

polarisation appliqu�e ainsi que de la densit� de charges produite dans la cavit�. Les travaux 

effectu�s par Mie (1907), Boag et Wilson (1952) ont abouti � lier le facteur de recombinaison avec la 

fonction d’efficacit� de collection gf (V ) qui d�pend de la tension de polarisation V par la relation 

suivante.

g satf (V ) Q(V ) / Q = 21 1 g/ ( / V ) (4.5)

g est un param�tre proportionnel au d�bit de dose pour les radiations continues.

Dans la r�gion proche de la saturation  ( gf (V ) ≥ 0,7), la relation pr�c�dente devient 

21 1 sat g/ Q / Q / V  (4.6)
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Avec                                                               g g sat/ Q 

Le facteur krec peut �tre d�duit facilement :

1rec g pol sat polk / f (V ) Q / Q(V )  (4.7)             

o� polV est la tension de polarisation propre � la chambre. 

Dans le cas de notre chambre � extrapolation, chaque �cartement entre �lectrodes poss�de sa propre 

tension de polarisation (ex : d=10mm polV =350 Volts).

Dans le protocole dosim�trique TSR 398 [14] , la m�thode des deux voltages est recommand�e. 

Cette derni�re se base sur le principe de calculer les charges collect�es 1Q et 2Q pour deux tensions

diff�rentes 1V et 2V ( 1V > 2 2V ). En combinant les trois relations, en peut d�duire la  fonction 

d’efficacit� de collection donc le facteur de recombinaison.       

2 2
1 1 1 2 1 2 1 21g satf (V ) Q / Q (( Q / Q ) (V / V ) ) / ( (V / V ) )    (4.8)             

L’�valuation du facteur de recombinaison a �t� effectu�e pour tous les �cartements d’�lectrodes de la 

chambre � extrapolation dans la r�gion du build up et hors build up. Les r�sultats sont illustr�s dans 

le tableau suivant :                                                              

Tableau 4.2 : Résultats de mesure du facteur recombinaison 

Ecartement (mm) krec  (région build up) krec  (hors build up)

0,5 1,0011 1,0012

1 1,0007 1,0002

2 1,0002 1,0002

3 1,0002 0,9999

4 0,9998 1,0003

5 0,9999 1,0005

6 1,0001 1,0005

7 1,0002 1,0008

8 1,0002 1,0010

9 1,0001 1,0013

10 1,0005 1,0019
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Figure. 4.5 : Variation de krec  en fonction de l’�cartement

On constate d’apr�s le graphe 4.5. que l’effet de recombinaison, que ce soit  dans le r�gion du build  

up ou hors build up est compris entre 1,002 et 0,999. Par cons�quent, la correction pour ce facteur 

n’est pas n�cessaire pour l’utilisation de la chambre dans le les faisceaux de Cobalt 60.      

4.4.3 Effet de polarité 

L’effet de polarit� provient de la perte d’�quilibre �lectronique des mat�riaux qui entourent le 

volume de collection ainsi que de la nature du milieu que contient ce volume. Il se manifeste par une 

diff�rence entre les valeurs absolues des courants d’ionisations mesur�s dans les m�mes conditions

d’irradiation pour des polarit�s �gales en valeur absolue. G�n�ralement, l’effet de polarit� est 

n�gligeable pour les chambres d’ionisation. Il existe une m�thode simple pour �tudier l’effet de 

polarit� : elle consiste � effectuer deux s�ries de mesures : la premi�re s�rie avec une polarisation 

positive et la seconde avec une polarisation n�gative [14,19]. 

Le facteur de polarit� est donn� par la relation suivante :

( ) / 2polk Q Q Q   (4.9)

Q : est la valeur de la charge mesur�e � une tension positive   

Q : est la valeur de la charge mesur�e � une tension n�gative

Q : est la valeur de la charge correspondant � la tension de polarisation utilis�e en routine 

Le facteur de polarit� a �t� �tudi� pour la chambre � extrapolation pour tous les �cartements. Les

valeurs de ce facteur sont illustr�es dans le tableau .suivant : 
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Tableau 4.3. Résultats de mesure du facteur de polarité

Ecartement (mm) kpol  (region build up) kpol  (hors build up)

0,5 1,0074 1,0075

1 0,9996 1,0101

2 1,0023 1 ,0014

3 1,0017 1,0002

4 1,0011 1,0009

5 1,0008 1,0006

6 1,0007 1,0005

7 1,0004 1,0003

8 1,0003 1,0002

9 1,0003 1,0000

10 1,0002 0 ,9998
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Figure. 4.6 : Variation de kpol en fonction de l’�cartement

L’effet de polarit� a tendance � diminuer  pour les grands �cartements et cela dans les deux r�gions 

(buil up et hors build up). Les valeurs de ce facteur restent n�anmoins n�gligeables. Par cons�quent, 

comme pour le facteur de recombinaison, l’application de ce facteur correctif kpol pour les doses 

mesur�es par la chambre � extrapolation dans un faisceau de 60Co  n’est pas n�cessaire



Chapitre 4 : Caract�risation de la chambre  � extrapolation

54

4.4.5 Stabilité de la chambre à extrapolation
Tout instrument dosim�trique qui se base sur la mesure de la charge collect�e par une cavit� d’air 

poss�de un temps de stabilit�. C’est le cas des chambres d’ionisation cylindriques ou plates. Ce 

temps est d�fini comme le temps  minimum accord� � ce dosim�tre sous irradiation pour atteindre

des  lectures stables.

Pour d�terminer le temps de stabilit� de la chambre � extrapolation, nous avons utilis� le dispositif 

exp�rimental illustr� par la figure  4.3 .

La stabilit� a �t� �tudi�e pour tous les �cartements entre �lectrode (de 1 mm � 10 mm). Les charges 

mesur�es sont collect�es automatiquement et stock�es gr�ce un �lectrom�tre 6517 qui permet de 

faire des mesures de courants ou de charges � des intervalles r�guliers. Ces donn�es sont transf�r�es 

� un PC gr�ce � un logiciel d�velopp� sous Labview. Avant la collecte de ces donn�es, il faut 

s’assurer que l’�lectrom�tre est rest� allum� pendant au moins 30 minutes pour �viter les probl�mes 

li�s � sa stabilit� propre.

4.4.5.1-Résultats 

Les r�sultats sont pr�sent�s par les figures suivantes pour certains �cartements.
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Figure 4.7 : Temps de stabilité de la chambre pour un écartement de 1 et 2 mm. 
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Figure 4.8 : Temps de stabilité de la chambre pour des écartements de 6 , 7 et 9 mm

Les figures 4.7.et 4.8 montrent la variation du rapport de la charge mesur�e par rapport la charge 

collect�e dans la zone de stabilit� pour diff�rents �cartements de la chambre � extrapolation. On 

remarque bien que le temps n�cessaire pour obtenir des lectures stables croit avec l’�cartement. Pour

un �cartement de 1 mm, il faut un temps minimum de 9000 secondes (2 heures et demie), alors que

pour 9 mm il faut un temps d’irradiation sup�rieur � 18000 secondes. Le tableau 4.4 donne l’�cart 

types des mesures effectu�es dans l’heure qui suit les 9000 secondes de pr� irradiation. 

Tableau 4.4 : �cart type  des mesures apr�s 9000 secondes d’irradiation

écartement (mm) écarts type   
%

1 0,018 %
2 0,028 %
3 0,039 %
4 0,048 %
5 0,057 %
6 0,059 %
7 0,072 %

8 0,078 %
9 0,092 %
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Le temps minimal requis par la chambre pour atteindre un r�gime stable o� la variation du signal 

reste faible d�pend de l’�cartement des �lectrodes. D’apr�s le tableau 4.4, on d�duit que la chambre 

doit �tre mise en marche pendant  au moins 2 heures et demie pour qu’elle atteigne son r�gime de 

stabilit�.
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4.5. Caract�risation de la chambre dans un faisceau des Rayons X  (Moyenne 

�nergie) 

4.5.1. D�termination du profil

4.5.1.1  Mat�riels et m�thode utilis�s  

- G�n�rateur RX 

- Electrom�tre Unidos 

- C�blage �lectrique 

- Chambre � ionisation cylindrique (PM 05 N503007 V= +300 Volts) 

- Thermom�tre et barom�tre 

Fig 4.9 G�n�rateur RX Fig 4.10 Electrom�tre UNIDOS    Fig 4.11 Chambre 

d’ionisation

Le profil d’un champ de rayonnements est la distribution de dose dans un milieu irradi� (eau, 

plexiglas….), ou  la distribution de d�bit de Kerma � l’air libre dans un plan orthogonal � l’axe du 

faisceau. Il permet  de connaitre la zone o� la dose reste constante.

Avant  de caract�riser la chambre � extrapolation dans un faisceau RX de moyenne �nergie, nous

avons d�termin� le profil du faisceau en utilisant la plus grande �nergie disponible qui est de 250  

keV.

La chambre d’ionisation, qui mesure les charges produites dans l’air, est fix�e gr�ce � un support en 

plastique. L’alignement de la chambre avec l’axe du faisceau se fait gr�ce � un laser frontal plac� au 

niveau du mur oppos�. 

Apr�s avoir ajust� une distance source surface de 100 cm on  balaye horizontalement le champ du 

faisceau par pas de 1 cm � chaque fois on rel�ve la valeur de la charge Q,  la temp�rature, et la 

pression. On reproduit cela pour une autre distance source surface de 200 cm. Les charges sont 

normalis�es  par rapport � la moyenne de toutes valeurs. 
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4.5.1.2 Résultats 
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Figure 4.12 : Profil horizontal du faisceau de RX à 100 et 200 cm

D’une mani�re analogue, on effectue les m�mes mesures pour d�terminer le profil vertical pour les 

deux DSP (100 cm, 200 cm ). Pour cela, la chambre d’ionisation est plac�e en position horizontale et 

le d�placement se fait � l’aide du support. 
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Figure 4.13 : Profil vertical du faisceau de RX à 100 et 200 cm  
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Les figures pr�c�dentes montrent bien que l’axe du faisceau est inclin� dans l’espace (dans les deux  

directions). Pour calculer les valeurs de ces deux angles d’inclinaison, il faut d�terminer les centres

des profils.

Pour chaque profil, on d�termine les centres des zones ou (Q/Qmoy ) > 0,95. Les r�sultats sont 

rapport�s dans le tableau suivant :          

- Profil horizontal

DSP (cm) Largeur de la zone   

(Q/Qmoy) > 0,95  

Coordonnée du  

centre   

100 (-11,5-(0,5))=12cm -5 ,5 cm 

200 (-20-0) =20cm -10 cm 

-Profil vertical 

DSP (cm) Largeur de la zone 

(Q/Qmoy) > 0,95  

Coordonnée du  

centre   

100 (-8,5-(4))=12,5              -2,25 cm 

200 (-17,5-(7,5))=25              - 5 cm 

D’apr�s les r�sultas suivants, on peut d�duire que le faisceau de RX est inclin� dans l’espace 

respectivement  d’un angle de 1,43�, et 2,86� verticalement et horizontalement par rapport � l’axe 

g�om�trique du faisceau.

4.5.2. Détermination de la tension de saturation

Pour d�terminer la tension de polarisation de la chambre � extrapolation dans  le faisceau de rayons 

X ( kVp = 250 Kilovolts , courant 5 mA) , on proc�de de la m�me mani�re que pour le Cobalt 60.

Apr�s avoir plac� la chambre avec une �paisseur de PMMA de 2 cm (�paisseur de r�f�rence pour les 

rayons X), au  point du centre de profil � 100 cm :

i. On effectue un pr� irradiation de 45 minutes (le temps n�cessaire pour la 

saturabilit� du tube).

ii. En commen�ant par le plus petit des �cartements (1 mm), on rel�ve la valeur

de charge collect�e pendant 30 secondes en relevant aussi les valeurs de la 

pression et de la temp�rature.
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iii. Pour ce m�me �cartement, on refait les mesures de charges en augmentant � 

chaque fois la tension de polarisation � partir de 0 Volt  gr�ce �  l’�lectrom�tre 

(UNIDOS) par pas de 10 Volts. 

iv. On effectue ces mesures pour tous les �cartements.  

4.5.2.1  Résultats
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Figure. 4.14 : Variation du rapport charge sur charge de saturation en fonction de l’�cartement

D’apr�s la figure suivante qui illustre la variation du rapport des charges mesur�es (corrig�es par le

T ,PK ) � la charge de saturation, en fonction de la tension de polarisation, on peut d�duire 

approximativement qu’une tension de 20 Volts/mm est suffisante pour assurer une saturation  

sup�rieur � 99,96  %,. Une comparaison  avec les r�sultats trouv�s pour le Cobalt 60, nous permet de  

d�duire que le champ �lectrique appliqu� pour avoir saturation d�pend de l’�nergie des photons 

incidents. 

4.5.3. Détermination des facteurs de recombinaison et polarité 

Les protocoles et recommandations dosim�triques relatives aux rayons X faible et moyenne �nergie

[26] exigent la v�rification du facteur de recombinaison et de polarit� dans chaque op�ration 

d’�talonnage. Pour mettre en relief l’influence de ces facteurs sur la dose mesur�e par la chambre � 

extrapolation, on mesure ces facteurs pour tous les �cartements. Les r�sultats sont repr�sent�s par la 

figure 4.15
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Figure. 4.15 : Variation des  facteurs de recombinaison et polarit� en fonction de l’�cartement

On remarque d’apr�s la figure 4.15 que les facteurs de polarit� et de recombinaison sont l�g�rement 

sup�rieurs � ceux obtenus pour le Cobalt 60, pour les petits �cartements. Ceci est probablement du 

aux fluctuations du courant du tube. Ils ne sont pas pris en compte en raison de la panne de la 

chambre � transmission qui est utilis�e justement pour corriger ces fluctuations. Les facteurs restent 

plus au moins n�gligeables pour �tre pris en consid�ration.         



62

Chapitre 5

Mesure de la dose absorbée



Chapitre 5 : Mesure de la dose absorb�e

63

Introduction
La  d�termination  avec pr�cision de la valeur de la dose absorb�e produite par les faisceaux de  

photons ou d’�lectrons de haute �nergie �mis par des machines utilis�es en radioth�rapie (Co60, 

acc�l�rateurs lin�aires, g�n�rateurs RX) est n�cessaire pour assurer un traitement par 

radioth�rapie de qualit�. Les d�bits de dose absorb�e sont g�n�ralement d�termin�s � l’aide de 

chambres d’ionisation cylindriques ou plates par application des protocoles dosim�triques 

nationaux ou internationaux (ICRU, AAPM, AIEA, WHO). Tous ces protocoles se basent  sur la 

th�orie de la cavit� de Bragg Gray[33], [34] ou  de Spencer-Attix [15] qui donne une relation 

lin�aire entre la dose absorb�e en un point donn� dans un milieu milD et le rapport Q / m o� Q

est la charge d’ionisation collect�e produite dans la masse m de gaz  qui forme le milieu de la 

cavit� (g�n�ralement c’est de l’air). Contrairement � la chargeQ qui peut �tre mesur�e avec une 

grande pr�cision � l’aide d’un �lectrom�tre �talonn�, il est tr�s difficile de d�terminer 

exp�rimentalement la masse effective m du gaz. Pour contourner ce probl�me, les protocoles 

dosim�triques recommandent d’utiliser une chambre d’ionisation pr�alablement �talonn�e aupr�s 

d’un laboratoire de r�f�rence. L’op�ration d’�talonnage consiste � relier, � travers le coefficient 

d’�talonnage, la r�ponse de la chambre d’ionisation donn�e en termes de courant ou charge, � la 

grandeur mesur�e (kerma ou dose absorb�e). Ces coefficients d’�talonnage d�pendent de 

plusieurs param�tres, tels que le volume de la cavit� de la chambre, le type du mat�riau de la 

paroi et son �paisseur, et surtout, l’�nergie du faisceau  utilis� pour l’�talonnage. Pour une 

meilleure rigueur, il est alors n�cessaire de proc�der � l’�talonnage de chaque chambre pour 

chaque faisceau utilis�. Les protocoles dosim�triques pr�conisent depuis longtemps des 

formalismes de d�termination de la dose absorb�e dans l’eau � partir d’une chambre d’ionisation 

�talonn�e pour un faisceau unique consid�r� comme un faisceau de r�f�rence (le faisceau de 

Cobalt 60). Les premiers protocoles bas�s sur l’utilisation d’une chambre � ionisation �talonn�e 

en terme de kerma � l’air libre, ont l’inconv�nient de g�n�rer une incertitude globale sur la dose 

absorb�e dans l’eau. Cette incertitude  peut atteindre 3,5 %  en raison des divers facteurs de 

conversion de la grandeur kerma en dose absorb�e. Les protocoles les plus r�cents ont am�lior� 

la pr�cision sur la dose absorb�e. Ils  pr�conisent l’utilisation de chambre �talonn�e directement 

en termes de dose absorb�e dans l’eau, grandeur d’int�r�t en radioth�rapie. Le passage des 

coefficients d’�talonnage pour le Cobalt � des coefficients correspondants pour des faisceaux  

diff�rents, n�cessite l’utilisation de facteurs de conversion qui d�pendent de l’�nergie. La

d�termination de ces facteurs se fait exp�rimentalement ou par l’utilisation de la simulation de 

Monte Carlo.
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Au stade actuel, chaque grande �cole (AAPM, DIN) a son propre protocole qui adopte ses 

propres facteurs de conversion, mais il n’existe pas un consensus international concernant ces 

facteurs.                                

5.1 Formalisme de la dose absorbée déterminée par une chambre à
extrapolation 

La th�orie de la cavit� de Spencer-Attix donne la dose absorb�e milD dans un milieu donn� par    

la  relation suivante :

milD =( Q / m )   airW � mil
air( L / ) (5.1)

o� :

Q est la charge collect�e dans  la  masse de la cavit�

Δm est la masse de l’air contenu dans la cavit� 

airW est l’�nergie moyenne n�cessaire pour la cr�ation d’une paire (e-,ion) dans l’air
mil
air( L / ) est le rapport des pouvoirs d’arr�t restreints par collision du milieu et de l’air calcul� 

pour le spectre des �lectrons � la position de la cavit� (pour les faisceaux de photons, le pouvoir

d’arr�t restreint d�pend de leur �nergie) [24].

Pour les cavit�s suffisamment petites, le rapport ( Q / m )  de l’�quation (5.1) peut �tre 

remplac� par une grandeur facilement mesurable dQ / dm . C’est le cas de la chambre � 

extrapolation : la cavit� est de forme cylindrique donc de volume facilement calculable.

cavit�V =  0A z z  (5.2)

o� :

A : est l’aire de l’�lectrode

 0z z : est la diff�rence entre deux �cartement de la chambre a extrapolation 

La masse de l’air de la cavit� peut donc �tre calcul�e  facilement :

∆m=  0A z z   

 : repr�sente la densit� de l’air, corrig�e par la temp�rature et la pression 

Quand z 0z  0z z  dz

et  ∆mdm

la relation (5.1) devient :
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1 mil
mil air air airD ( / A ) ( dQ / dz ) W ( L / )      (5.3)

D’apr�s la relation (5.3), on peut conclure que la mesure de dose par une chambre � extrapolation 

n�cessite la connaissance avec pr�cision des valeurs du gradient d’ionisation dQ / dz et de la 

masse volumique de l’air.

La temp�rature et la pression affectent la densit� de l’air, donc la masse de la cavit�. Pour les 

mesures avec la chambre � extrapolation, la densit� de l’air doit �tre corrig�e par la formule 

suivante : P / R T   . (L’influence de l’humidit� est consid�r�e comme n�gligeable).   

P : pression en Pascal 

T : temp�rature en Kelvin  

R : 287  Joule � Kelvin / Kg 

5.2. D�termination du gradient d’ionisation
5.2.1 Mat�riels et m�thode utilis�s

Electrom�tre Keithley Chambre � extrapolation                     Unit� Cobalt Eldorado    

1- Electrom�tre Keithley et c�bles de connexions multiples

2- Chambre � extrapolation ins�r�e dans son fant�me de plexiglas

3- Unit� Cobalt 60 de type ELDORADO 78 

4- G�n�rateur RX  de type PHILLIPS 

5- Diff�rentes plaques de PMMA (�paisseur 5 cm qui est l‘�paisseur de r�f�rence pour les 

faisceaux de Co 60).

Pour toutes les tailles du champ et pour chaque �cartement entre les �lectrodes, on effectue une 

s�rie de 10 mesures de la charge de saturation pendant un temps de 10 secondes. La moyenne de 

ces mesures est alors calcul�e. L’�cart type moyen de toutes les mesures est de 0,03 %. Nous 

avons d�cid� de refaire toute s�rie de mesure dont l’�cart type est sup�rieur � cette limite. 
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5.2.2 Résultats obtenus pour les faisceaux de Cobalt-60
Les r�sultats de la charge de saturation en fonction de l’�cartement des �lectrodes pour 

diff�rentes tailles du champ sont donn�s dans le tableau 5.1, et illustr�s par la figure 5.1.

Tableau 5.1 Résultats de la mesure de la charge saturation pour différents écartements
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Fig. 5.1 : Variation de la charge de saturation Qsat (nC) en fonction des écartements (mm) 

Ecartement 

(mm)

5×5 cm

Charge (nC)

8×8 cm

Charge (nC)

10×10 cm

Charge (nC)

15×15 cm

Charge (nC)

20×20 cm

Charge (nC)

1 mm 1,862 2,039 2,116� 0,03% 2,239 2,321

2 mm 3,473 3,872 4,021� 0,01% 4,261 4,403

3 mm 5,027 5,692 5,919� 0,03% 6,276 6,485

4 mm 6,528 7,494 7,806� 0,03% 8,284 8,566

5 mm 7,981 9,285 9,679� 0,02% 10,29 10,62

6 mm 9,398 11,05 11,54� 0,02% 12,26 12,69

7 mm 10,75 12,83 13,39 � 0,02% 14,25 14,737

8 mm 12,11 14,57 15,24 � 0,01% 16,21 16,781

9 mm 13,411 16,31 17,07 � 0,03% 18,174 18,81

10 mm 14,7 18,03 18,88 � 0,02% 20,12 20,821
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Sur la figure 5.1, on remarque que la  fonction qui relie la charge collect�e aux �cartements entre 

�lectrodes est une fonction lin�aire , vue leurs faibles valeurs les bars d’erreurs n’ont pas �t� 

repr�sent�es sur la figure(5.1). Le gradient d’ionisation dQ /dz qui repr�sente la pente de la 

droite Q f ( d ) para�t constant le long de chaque courbe d’extrapolation. Par ailleurs il 

augmente avec la taille du champ  comme  indiqu� dans le tableau 5.2.

Tableau 5.2 : Variation du gradient d’ionisation en fonction de la taille du champ

Taille champ (cm) dQ /dz (nC/mm)

5�5 cm2 1,422

8�8 cm2 1,777

10�10 cm2 1,863

15�15 cm2 1,987

20�20 cm2 2,057

5.2.3. Résultats obtenus pour les faisceaux RX de moyenne énergie

Le m�me travail a �t� reproduit  pour des faisceaux RX  d’�nergies comprises entre 100 et 250 

keV. Apr�s avoir laiss� le temps au g�n�rateur des rayons X de se stabiliser (environ 45 

minutes), on effectue les mesures pour tous les �cartements entre �lectrodes. Cela a �t� r�alis� 

pour les  quatre qualit�s suivantes :

Tension (Kvp) Couche de demi 

atténuation (mm)

Filtration

(mm)

Filtration  

additionnelle (mm) 

100 kV 3,93 Al 2,5 Al 1 Al

135 kV 0,488 Cu 2,5 Al 1,014 Al +0,22 Cu

180 kV 0,984 Cu 2,5 Al 1,012 Al + 0,492 Cu

250 kV 2,472 Cu 2,5 Al 1 Al + 1,439 Cu

Les mesures ont �t� effectu�es dans les conditions suivantes :

 distance source surface : 100  centim�tres (au centre du profil d�termin�) 

 �paisseur PMMA : 2  centim�tres (�paisseur de r�f�rence pour les faisceaux RX)

 tension de polarisation : 20 Volts/mm 

 courant : 5 mA 

 temps de pr� –irradiation : � heure
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 pour chaque �cartement on rel�ve une s�rie de mesure compos�e de 50 valeurs 

de courant dont l’�cart type ne d�passe pas les 0,06 %  
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Figure. 5.2 : Variation des courants de saturation Isat (pA) en fonction des �cartements (mm)

Sur les courbes d’extrapolation illustr�es par les figures (5.2), on  remarque que le gradient 

d’ionisation est constant pour chaque qualit� de rayons X utilis�s. On peut conclure que, comme 

pour les faisceaux de Cobalt, l’utilisation de la chambre � extrapolation pour la dosim�trie des 

faisceaux de photons de moyennes �nergies est possible ceci a �t� d�montrer par les publications 

r�centes [17,19],. 
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La console de contr�le du g�n�rateur de RX qui a �t� utilis�e permet d’ajuster deux param�tres : 

la tension (kV) et l’intensit� du courant (mA). La tension permet de contr�ler l’�nergie maximale 

du spectre produit, tandis que le courant permet de contr�ler seulement la quantit� des rayons X.  

La figure pr�c�dente (5.3) montre que la chambre � extrapolation r�pond parfaitement au 

changement de courant, lequel est li� directement � la dose absorb�e [17]. 

5.3 Influence du temps de pré irradiation

Les dosim�tres utilis�s couramment  dans les services de radioth�rapie (chambre d’ionisation, 

chambre plate) ont un temps de stabilit� qui varie selon le type de dosim�tre. Ce temps d�pend 

g�n�ralement du d�bit de dose d�livr� par la source de rayonnements, g�n�ralement 30 minutes  

de pr� –irradiation est suffisante pour ce type de dosim�tres.

On a vu dans le chapitre pr�c�dent que le temps de stabilit� de la chambre � extrapolation est 

d�pendant de certains param�tres tel que la tension de polarisation et surtout des �cartements 

entre �lectrodes. Cela peut-il affecter les mesures de dose ? Pour le v�rifier, des mesures de 

gradient du courant d’ionisation  dzdI / on �t� effectu�es

- dans les conditions de r�f�rence :

 Distance source surface 80 cm 

 Taille du champ 10�10 cm � la surface

 Profondeur de 5 cm de plexiglas 

 Tension de polarisation : 35 V/mm

- avec des temps de pr�-irradiation diff�rents :

 Premi�re mesure : apr�s � heure de pr�-irradiation

 Deuxi�me mesure : apr�s 1 heure et demie de pr�-irradiation 

 Troisi�me mesure : apr�s 2 heures et demie de pr�-irradiation 

Tableau 5.3 : Gradient d’ionisation  apr�s des temps de pr� -irradiation diff�rents :

Temps de pré irradiation dI/dz nA/mm

1800 secondes 0,2029

5400 secondes 0,2025

9000 secondes 0,2024

D’apr�s  le tableau 5.3, on remarque qu’il y a une l�g�re diminution du gradient d’ionisation  

dzdI / avec l’augmentation du temps de pr� irradiation. N�anmoins, l’�cart type ne d�passe pas 
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0,03 %. Vu que la dose mesur�e par la chambre � extrapolation d�pend de la densit� de l’air (qui 

varie en fonction de la temp�rature et la pression), il est n�cessaire de v�rifier  le taux d’influence 

de ces deux param�tres  sur la dose � des temps de pr�-irradiation diff�rents.     

Tableau 5.4 : Températures et pressions 

Temp�rature (Kelvin) Pression (Pascal) Densit� de l’air (g/Litre) ((dI/dz)/ρ)(nAmm2/g)

293,65 100442,317 1,1915 0,170210-6

292,11 100454,583 1,1980 0,169010-6

292,15 100406,942 1,1973 0,169010-6

Les lignes 1, 2 et 3 du tableau 5.4 rapportent les valeurs moyennes de la temp�rature et de la 

pression des mesures effectu�es respectivement apr�s 1800, 5400 et 9000 secondes de pr� 

irradiation. On remarque que le rapport /)/( dzdI est  presque  constant ; son �cart-type ne 

d�passe pas 0,07 %. Cela nous permet de conclure qu’une demi-heure de pr�-irradiation est 

largement suffisante � la chambre � extrapolation pour effectuer des mesures fiables.  

5.4 Etalonnage du faisceau de Cobalt par la chambre à extrapolation

5.4.1 Comparaison de dose entre chambre à extrapolation et chambre plate
Dans le but d’�valuer de mani�re pr�cise la dose mesur�e par la chambre � extrapolation dans le  

PMMA, des mesures simultan�es ont �t� effectu�es en utilisant une chambre plate ins�r�e  dans 

un fant�me de PMMA comme  indiqu� dans la figure 5.4. 

5.4.1.1 : Matériel  utilisé.

a. Chambre � extrapolation avec son fant�me de PMMA

b. Chambre plate 34001 (tension de polarisation -100 Volts)

c. Thermom�tre

d. Barom�tre

e. 5 Plaques de 1 cm de PMMA

f. Unit� Cobalt Eldorado 78 

g. Fant�me en PMMA pour la chambre plate,  dimensions 30�30�6 cm 

h. Electrom�tre Keithley 

Pour avoir les m�mes conditions de mesure pour les deux chambres, il est n�cessaire 

d’ajouter une �paisseur de 10 cm de PMMA derri�re de fant�me de la chambre plate pour 

avoir la m�me g�om�trie.
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Dsp = 80 cm                                    5 cm PMMA 

Taille du champ  10×10 cm 

Dsp = 80 cm                Câble de connexion   

avec électromètre                         

Chambre plate 

-Figure 5.4 : Dispositif expérimental pour comparaison de dose 

Chambre plate / chambre à extrapolation  

5.4.1.2 -Résultats  

Chambre plate :

Tmoy = 297,15 Kelvin

Pmoy = 749,73 mmHg

Q = 0,0962 nC

Qcor = 0,0991 nC

ND,w = 81,78 mGy/Nc

Débit de dose mesuré par la chambre plate = Qcor×ND,w = 8,10 mGy.s-1

Chambre à extrapolation :

Tmoy = 297,43 Kelvin

Pmoy = 750,27 mmHg

dQ/dz =0,17486 nC/mm  (pente de la droite qui passe par tout les écartements 0mm-10mm)

airW = 39,97 eV/ paire
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pmma
air( L / ) =1,1022  (pour les photons 60Co) 

D�bit de dose mesur�e par la chambre � extrapolation = 7,89 mGy.s-1

On remarque que la dose mesur�e par la chambre � extrapolation est inf�rieure � celle mesur�e 

par la chambre plate.  L’�cart entre les deux mesures est :

Ecart en %  = (Dose Ch plate –Dose Ch extra)/(Dose Ch extra ) = 2,60 % (5.4)

Pour ces calculs, nous avons utilis�s la pente de la droite qui passe par touts les points 

correspondant aux �cartements entre  0 et 10 mm. Cette droite a un bon coefficient de 

d�termination R2 = 0,9996. Pour appr�cier l’influence de cette pente sur l’�cart avec la dose 

chambre plate, les calculs ont �t� effectu�s en utilisant les pentes des droites passant par des 

points arbitraires. Quelques exemples sont rapport�s dans le tableau 5.5 (les valeurs de pressions 

et temp�ratures utilis�es  pour  les calculs  de dose correspondent aux  valeurs  de charges qui 

sont utilis�es pour le calcul de pentes des droites d’extrapolation Q=f(z)). Le  tableau 5.5

montre que l’�cart d�pend effectivement du nombre de points consid�r�s.

Tableau 5.5 : Variation de l’erreur relative des d�bits de dose avec le choix de la pente

d’extrapolation 

La figure suivante repr�sente des valeurs des doses calcul�es en utilisant les pentes de diff�rents 

points. Le gradient d’ionisation repr�sente la pente de la droite qui passe par le point et les deux 

points adjacents.  

Choix de la pente Erreur relative

Ecartements  (1…6) 2,38 %

Ecartements  (1…5) 2,15 %

Ecartements  (1…4) 1,87 %

Ecartements  (1…3) 1,64 %

Ecartements  (1…7) 2,59 %

Ecartement   (2…7) 2 ,82 %
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Fig. 5.5 : Variation du d�bit de dose avec le point de mesure du gradient d’ionisation (dQ/dz)

5.5. Détermination de la zone de Bragg Gray
D’apr�s les r�sultats trouv�s pr�c�demment, on constate que le gradient d’ionisation (dont la 

d�termination est n�cessaire afin de calculer la dose absorb�e par la  chambre � extrapolation)

peut prendre plusieurs valeurs selon l’emplacement du point de calcul dans la droite 

d’extrapolation, ce qui affecte consid�rablement  la valeur de la dose mesur�e. Ceci nous permet 

d’affirmer que l’application de la formule (5.3), qui se base sur la th�orie de la cavit� de 

Spencer-Attix, n’est pas justifi�e pour chaque point de la cavit� d�limit�e par les deux �lectrodes 

de la chambre. Elle n’est seulement valable que dans la r�gion ou le gradient d’ionisation est 

constant. Pour �tudier ce facteur de plus pr�s, nous avons r�alis� des mesures de charges sous 

irradiation de faisceau de Cobalt 60  pour des �cartements plus faibles ( 1/10 mm). 

La pente en chaque point est calcul�e en utilisant les valeurs de charges ou de courants  des deux 

points adjacents. La figure (5.6) repr�sente la variation du gradient d’ionisation normalis� par 

rapport � la valeur moyenne. Ce dernier est le r�sultat des pertes d’�nergies lin�iques  dues �

l’ionisation de l’air apr�s interaction du spectre d’�lectrons produit  par  les photons dans la paroi 

de graphite de la fen�tre d’entr�e de la chambre.  

On peut clairement remarquer que le gradient d’ionisation  n’est pas constant. Il peut prendre 

des valeurs diff�rentes le long  de la cavit� de la chambre. Sa variation suit l’ordre suivant :

1- r�gion   1mm < z < 1,8 mm : le gradient d’ionisation varie consid�rablement. 

2- r�gion   1,8mm < z < 2,5 mm : le gradient d’ionisation est pratiquement constant. 

3- r�gion   2,5mm < z < 6 mm : le gradient d’ionisation d�cro�t l�g�rement
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Fig. 5.6 : Variation du gradient d’ionisation normalis� en fonction de l’�cartement entre   

�lectrodes (60Co, 10�10cm2, DSP=80 cm)  

Le gradient d’ionisation peut varier jusqu'�  5 % le long de toute la cavit�, alors que dans la 

deuxi�me r�gion (1,8mm < z < 2,5 mm) la variation ne d�passe pas 1 %. C’est dans cette r�gion 

que le principe de la th�orie de la cavit� de Spencer- Attix est v�rifi�. Nous pouvons conclure par 

cons�quent que le  calcul de la  dose par la formule (4.3) n�cessite l’utilisation de la valeur de   

( dQ / dz ) Calcul�e dans cette deuxi�me r�gion 1,8mm < z < 2,5 mm. Ces r�sultats sont en 

accord avec ceux publi�s dans la litt�rature [1]. 

Pour voir l’influence de la taille du champ et la DSP (pour le faisceau de Cobalt 60)  ainsi que de 

l’�nergie du faisceau de photons, nous avons reproduit le travail pr�c�dent pour plusieurs tailles 

de champs  du faisceau de cobalt 60, ainsi que pour une qualit� de rayons X moyenne �nergie 

(250 keV). 

La variation en fonction de la taille du champ et de la DSP est donn�e dans le tableau 5.6.

Tableau 5.6 : Variation de l’ecart-type moyen du gradient d’ionisation dans la zone de Bragg 

Gray pour diff�rentes tailles du champ et diff�rente distances source surface 

Taille du champ (cm2) 8×8 10×10 14×14 16×16 1 8×18 20×20 

Distance source
surface (cm)

70 0,33 % 0,14 % 0,26 % 0,24 % 0,23  % 0,24 %

80 0,43 % 0,50 % 0,26 % 0,17 % 0,21 % 0,14 %

100 1,4  % 0,61 % 0,51 % 0,24 % 0,50 % 1,13 %
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D’apr�s les r�sultats rapport�s dans le tableau (5.6), on peut d�duire que la variation de la 

distance source surface, et la taille du champ, n’affecte pas sensiblement la zone de Bragg Gray 

pour un faisceau de Cobalt 60. Ceci est probablement d� � la faible  influence des photons 

diffus�s dans l’air sur la forme du spectre d’�lectrons produits par diff�rents modes

d’interactions avec la surface en graphite de la chambre.     

La figure 5.7 repr�sente les variations du gradient d’ionisation en fonction de l’�cartement pour 

les faisceaux RX de 250 kV.
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Fig. 5.7 : Variation du gradient d’ionisation normalis� en fonction de l’�cartement entre   

�lectrodes (RX 250Kv –CDA=2,49 mm Cu)  

D’apr�s  la figure 5.7, on peut constater que la zone de Bragg Gray pour un faisceau de rayons X 

de 250 kV se situe entre 1,7 et 2,1 mm. Elle est plus �troite que celle produite par le faisceau 

de Cobalt et est d�cal�e l�g�rement vers les petits �cartements. Cela est probablement du � la 

diff�rence d’�nergie des �lectrons constituant le spectre �lectronique produit par l’interaction des 

photons avec le graphite de la paroi de la chambre.

5.7 Détermination des rendements en profondeur
Le rendement en profondeur dans un milieu irradi� a �t�  d�fini par l’ICRU (Commission 

Internationale des Unit�s et Mesures de Radiations) comme �tant le rapport en pour cent (%) de 

la dose absorb�e dans ce milieu � une profondeur z , sur la dose absorb�e maximale Dmax qui 
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correspond � une profondeur dont la valeur d�pend de l’�nergie du faisceau et de la nature du 

milieu (pour un faisceau de 60Co, elle est de 0,5 cm dan l’eau ).  

Rendement en profondeur (%) = (Dose (z)/Dose Max) �100 (5.6)

Pour �tudier la pr�cision de la chambre � extrapolation dans la d�termination de la dose en 

fonction de l’�paisseur de mesure, on effectue des mesures de doses � des profondeurs variant de 

0,25 cm � 9 cm ), avec une DSP de 80 cm et pour 5 tailles de champs (5x5 cm2 , 8x8 cm2 , 10x10 

cm2, 15x15 cm2 et 20x20 cm2). Vu que les mesures ont �t� effectu�es durant une p�riode 

relativement importante (presque un mois), et pour �viter les probl�mes de d�croissance 

radioactive de la source de 60Co, les doses mesur�es � diff�rentes dates ont �t� rapport�es � une 

date r�f�rence, prise comme �tant le 17 Mars 2008, date de la derni�re mesure, et en tenant 

compte de cette d�croissance � l’aide de l’�quation suivante :

Dose (J) = Dose (J0) 2exp( ln t / T )   (5.7)

T = 5,6 ans : p�riode radioactive du Cobalt 60  

t : diff�rence temporaire entre la date de mesure et la date r�f�rence ( J-J0) .  

La figure suivante (5.8) montre les rendements en profondeur dans le PMMA pour les cinq 

tailles de champs. On doit pr�ciser ici que les doses ont �t� calcul�es en utilisant les gradients 

d’ionisation dans la zone de Bragg Gray (1,8mm -2,5 mm) . (Les valeurs de doses et leurs jours 

de mesure sont rapport�s dans l’annexe (1).
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Figure. 5.8. : Rendement en profondeur dans le PMMA par  la chambre à extrapolation
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Pour voir l’exactitude de ces valeurs, on doit comparer avec les rendements en profondeurs 

tabul�s dans le BJR25  (British Journal of Radiology) [7] ainsi que rapport� dans  le tableau 

suivant :  

Tableau 5.7 : Différences entre les rendements en profondeur mesurés par la chambre à

extrapolation et le BJR25.

Il appara�t  d’apr�s le tableau pr�c�dent que les rendements en profondeur calcul�s � partir des 

doses mesur�es dans le PMMA  avec la chambre � extrapolation sont diff�rents de ceux  tabul�s 

dans le BJR 25 [7]. Cette diff�rence augmente avec la profondeur dans le PMMA et la taille du 

champ. Des travaux analogues r�alis�s au LSED ont permis de montrer que les rendements en 

profondeur dans l’eau et dans le PMMA sont confondus [29]. Nous pouvons par cons�quent  

conclure que la chambre � extrapolation n’est pas du tout adapt�e pour la mesure des rendements 

en profondeur. 

5.8 Adaptation de la chambre à extrapolation
Afin de trouver une relation et d’�tablir un facteur correctif  entre la dose mesur�e par la 

chambre � extrapolation et la chambre plate dans le PMMA, des mesures simultan�es ont �t� 

effectu�es   pour plusieurs DSP (70-80-100 cm) et pour toutes les tailles du champ allant  de 8x8 

cm2 jusqu’�  20x20 cm2. Le gradient d’ionisation utilis� pour ces mesures a �t� d�termin� par la 

pente de la droite qui relie tout les points compris entre les �cartements 2 mm et 2,5 mm et ce,

pour se mettre dans la zone de Bragg-Gray et pour minimiser le temps de mesure.            

La figure suivante  montre la variation du rapport de la dose mesur�e par la chambre � 

extrapolation et celle mesur�e par la chambre plate pour les valeurs pr�c�dentes de DSP et tailles 

du champ.

Taille du champ 5x5 cm2 8x8 cm2 10x10 cm2 15x15 cm2 20x20 cm2

Profondeur (mm)

10 0,04 % 0,31 % 0,31 % 0,29 % 0,34  %

20 0,39 % 1,45 % 1,36 % 1,13 % 1,25  %

40 1,77 % 2,46 % 2,54 % 2,13 % 1,95  %

50 0,92 % 2,49 % 2,09 % 1,86 % 1,95  %

60 1,47 % 3,23 % 2,73 % 2,67 % 2,60  %

70 1,94 % 3,50 % 3,48 % 3,16 % 2,98  %

80 2,43 % 3,85 % 3,72 % 2,90 % 3,11  %

90 5,46 % 4,11 % 3,94 % 3,68 % 3,18  %
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Figure. 5.9 : Variation du rapport de  doses en fonction de la taille du champ et la DSP 

D’apr�s la figure 5.9 on peut constater que, mis � part les deux points qui correspondent � la 

taille du champ 8 X 8 cm2 pour les DSP 80 et 100 cm le rapport des d�bits de  doses est compris 

entre 0,975 et 0,995, ce qui implique que l’�cart entre les deux d�bits est compris entre 0,5 % et 

2,5 %. Cela nous permet de dire qu’il existe un facteur global pour toutes les tailles du champ et 

DSP utilis�es qui doit �tre appliqu� � la dose mesur�e par la chambre � extrapolation pour 

obtenir des doses absorb�es r�elles avec une erreur relative qui ne d�passe pas 1 %. La figure 

5.10 illustre de mani�re claire cette affirmation.

y  =  1,0102x + 0,031
R2 = 0,9998
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Fig. 5.10 : Relation entre les débits mesurés par les deux chambres dans le PMMA
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On peut d�duire de la figure (5.10) qu’il existe une relation lin�aire approximative qui nous 

permet de donner la dose � 5 cm dans le PMMA en utilisant notre chambre � extrapolation 

ins�r�e dans son fant�me pour toute DSP comprise entre 70 cm et 100 cm. 

Dose(5 cm PMMA) = (Dosechbr extrap) � 1,0102 + 0,031  (5.8)

Dans le tableau suivant, nous donnons quelques exemples sur les erreurs relatives qu’on peut 

avoir sur la mesure de dose � 5 cm dans le PMMA en utilisant la chambre � extrapolation avec 

application de la formule pr�c�dente.        

Tableau 5.8. Ecarts relatifs entre la dose mesurée par la chambre plate et celle mesurée par la 

chambre à extrapolation en appliquant le formalisme.

Taille du champ (cm2) 9�9 11�11 13�13 15�15 1 8�18 20�20 

Distance source
surface (cm)

70 0,12 % 0,43 % 0,37 % 0,40 % -0,32 % -0,30 %

80 -0,39 % 0,11 % 0,52 % - 0,18 % -0,67 % 0,06 %

100 -0,01 % 0,46 % 0,39 % 0,99 % 0,43 % - 0,95 %

Dans le but de trouver une relation analogue qui nous permet de d�terminer la dose � une 

profondeur de 5 cm dans l’eau � partir de la dose mesur�e avec la chambre � extrapolation 

ins�r�e dans son fant�me de PMMA, nous avons reproduit les mesures pr�c�dentes pour les 

m�mes conditions (DSP et tailles du champ). Les doses mesur�es dans le fant�me d’eau sont 

effectu�es gr�ce � une chambre d’ionisation cylindrique de type FARMER �talonn�e en termes 

de dose absorb�e dans l’eau. 

Fig. 5.11 : Fant�me d’eau AIEA Fig. 5.12 : Chambres cylindriques
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5.8.1 Matériel utilisé 

 Chambre � extrapolation ins�r�e dans son fant�me de PMMA. 

 Chambre � ionisation cylindrique de type NE 2571 (R�f : N� s�rie 2402 NE Technolgy 

Limited V = -100 Volts).

 Unit� d’irradiation Cobalt ELDORADO 78. 

 �lectrom�tre Keitlhey 6517.  

 C�blages �lectriques.

 Fant�me d’eau AIEA.  

 Thermom�tre et Barom�tre.   

 5 plaques de PMMA de 1 cm d’�paisseur. 

y = 1,0374x - 0,0862
R2 = 0,9996
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Figure. 5.13 : Relation entre les d�bits mesur�s par les deux chambres dans le PMMA et          

Dans l’eau  

La figure (5.11) montre la lin�arit� entre les doses mesur�es par la chambre � extrapolation dans 

le PMMA et celles mesur�es dans l’eau par la chambre � ionisation. A partir de ces r�sultats, on 

peut relier les deux d�bits par une relation lin�aire permettant de remonter � la dose � 5 cm dans 

l’eau � partir des mesures r�alis�es � l’aide de la chambre � extrapolation dans le PMMA.     

Dose (5 cm eau) = (Dose Chbr extr)�1,0374 - 0,0862 (5.9)
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Le tableau suivant rapporte quelques r�sultats des �carts relatifs entre les doses dans l’eau 

d�duites � partir de la formule pr�c�dente, et celles obtenues directement  par la chambre 

d’ionisation dans le fant�me d’eau.    

Nous pouvons constater que l’�cart maximal entre les doses absorb�es d�termin�es � l’aide  de la 

chambre � extrapolation est celle mesur�e par une chambre cylindrique �talonn�e est inf�rieur

dans tous les cas de figure �  1 %. Ce r�sultat est int�ressant si on tient compte du fait que le 

facteur d’�talonnage des chambres d’ionisation en termes de dose absorb�e dans l’eau est donn�

avec une incertitude globale de 1 %.

Conclusion  
Le travail effectu� dans le cadre de ce m�moire de Magister porte sur le d�veloppement et la 

mise en œuvre d’une m�thodologie de d�termination exp�rimentale de la dose absorb�e dans 

l’eau produite par les photons de  Cobalt 60, � l’aide d’une chambre � extrapolation 

incorpor�e dans un fant�me en PMMA. La dose mesur�e par la chambre est d�duite par 

application de la formule de Spencer-Attix  qui n�cessite la connaissance pr�cise de la masse 

de l’air de la cavit� d�limit�e par les deux �lectrodes et le gradient d’ionisation dans cette 

cavit�. La d�termination de ces deux param�tres constitue la premi�re partie du travail r�alis�  

(caract�risation de la chambre). L’aire de l’�lectrode de collection a �t� d�termin�e par une 

m�thode �lectrique qui consiste � d�terminer d’abord la capacit� des deux �lectrodes de la 

chambre, consid�r�es comme les deux plateaux d’un condensateur. L’�tude de l’effet de 

saturation nous a permis de d�duire les valeurs des champs �lectriques n�cessaires pour 

polariser la chambre. Ils sont de l’ordre de 35 V/mm et 20 V/mm respectivement pour le 60Co 

et les rayons X de 250 kV. Avec ces polarisations, le gradient d’ionisation dQ/dz varie 

lin�airement avec l’�cartement des �lectrodes. Pour le 60Co, ce gradient augmente avec la 

taille du champ. Pour les rayons X, il augmente avec le courant du g�n�rateur. Ce qui signifie 

que l’adaptation de la chambre �t� possible pour la dosim�trie de ces deux faisceaux de 

Taille du champ (cm2) 9×9 10×10 11×11 14×14 16×16 18×18 20×20

Distance source
surface (cm)

100 0,30 % -0,12 % -0 ,60 % 0,56 % 0,43 % -0 ,26 % -0 ,68 %

80 -0,82 % -0,44 % +0,47 % 0,34 % -0,31 % -0 ,27 % -0 ,70 %

70 0,78 % 0,79 % 0,67 % -0,09 % 0,10 % -0 ,49 % -0 ,08 %
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photons. Les mesures simultan�es  nous ont permis de mettre en place une relation donnant 

des valeurs de la  dose a 5 cm dans le PMMA, ou 5 cm dans l’eau avec une pr�cision de 

l’ordre de 1 % pour des tailles du champ qui peuvent aller de 8x8 cm2 jusqu’� 20x20 cm et 

pour des DSP comprises entre 70 cm et 100 cm. Les mesures effectu�es montrent que la 

chambre � extrapolation mesure � chaque fois une dose inferieure � la dose r�elle. Cela est 

probablement du � l’effet de la partie m�tallique de la chambre � extrapolation dont les 

propri�t�s de r�tro diffusion [28] pourraient �tre diff�rentes de celles du PMMA. L’�tude de 

ce facteur n�cessite la conception d’un clone m�tallique en acier de m�me mat�riau que la 

partie m�tallique de la chambre � extrapolation. Des mesures avec et sans clone utilisant une 

chambre plate pourraient donner des renseignements li�s aux effets de la partie m�tallique. 
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Annexe 1

L’erreur commise sur le d�bit de dose mesur� par la chambre � extrapolation d�pend des erreurs 

commises sur les mesures des grandeurs physiques suivantes :

1-La Temp�rature : L’erreur globale est la somme de l’erreur statistique de la s�rie de mesure 

compos�e de 10 mesures, et l’erreur due � la r�solution du thermom�tre, ainsi que l’erreur sur la 

diff�rence de temp�rature entre la cavit� d’air et le milieu de  mesure l’erreur globale est estim�e � 

0,11 %

2-La Pression : Une erreur globale pour cette grandeur est estim�e � 0,06 %

3-Le Courant : L’erreur globale sur le courant est la somme de l’erreur statistique de la s�rie de 

mesure compos�e de 10  valeurs ainsi que  l’erreur due � la lecture de l’�lectrom�tre, elle est de 

l’ordre de 0,13 %

4-L’�cartement entre �lectrode : Elle englobe l’erreur sur la lecture du microm�tre, ainsi que 

l’erreur due au non �talonnage du vis microm�trique, elle est estim�e � 0,41 %

L’erreur totale sur la mesure du d�bit de dose est donc donn�e par la formule suivante :

2 2 2D I Z
D I Z




             
    

De la formule qui donne la densit� de l’air en fonction de la temp�rature et la pression 

P / R T  

On d�duit que :
2 2P T

P T


         

   

A.N : D
D
 = � 0,45 %

Donc le d�bit de dose mesur�  par la chambre � extrapolation est donn� avec une erreur maximale 

de �  0,45 % 
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Annexe 2

-Débits de doses (mGy/s) mesurées par la chambre à extrapolation pour plusieurs tailles du  
Champ dans plusieurs épaisseurs de PMMA.

Taille du 
champ 5×5 cm2 8×8 cm2 10×10 cm2 15×15 cm2 20×20 cm2

Epaisseur 
mm
2,5 9,206 10,579 10,832 11,271 11,759
5 9,269 10,667 10,830 11,259 11,638

10 9,034 10,403 10,666 11,095 11,384
20 8,482 9,766 10,057 10,521 10,809
25 8,158 9,460 9,774 10,253 10,545
35 7,580 8,844 9,142 9,668 9,993
40 7,295 8,545 8,833 9,363 9,714
50 6,833 7,976 8,313 8,835 9,171
60 6,263 7,328 7,693 8,243 8,585
70 5,759 6,800 7,112 7,675 8,026
80 5,257 6,249 6,570 7,190 7,529
90 4,566 5,744 6,079 6,626 7,043

-Dates de mesures des débits de doses. 

Taille du 
champ 5×5 cm2 8×8 cm2 10×10 cm2 15×15 cm2 20×20 cm2

Epaisseur 
mm
2,5 02/02/2008 02/02/2008 02/02/2008 25/02/2008 02/02/2008
5 03/02/2008 03/02/2008 25/02/2008 24/02/2008 05/02/2008

10 05/02/2008 05/02/2008 05/02/2008 09/02/2008 09/02/2008
20 09/02/2008 09/02/2008 09/02/2008 10/02/2008 10/02/2008
25 13/02/2008 13/02/2008 13/02/2008 13/02/2008 24/02/2008
35 10/02/2008 10/02/2008 10/02/2008 10/02/2008 10/02/2008
40 11/02/2008 11/02/2008 11/02/2008 11/02/2008 11/02/2008
50 24/02/2008 23/02/2008 23/02/2008 23/02/2008 24/02/2008
60 01/03/2008 01/03/2008 01/03/2008 25/02/2008 25/02/2008
70 02/03/2008 02/03/2008 02/03/2008 02/03/2008 02/03/2008
80 10/03/2008 10/03/2008 10/03/2008 10/03/2008 10/03/2008
90 17/03/2008 17/03/2008 17/03/2008 17/03/2008 17/03/2008
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D�bits de doses (mGy/s) calcul�s par d�croissance radioactive � une date r�f�rence 
17/03/2008

- Taille du 
champ 5�5 cm2 8�8 cm2 10�10 cm2 15�15 cm2 20�20 cm2

Epaisseur 
mm
2,5 9,061 10,413 10,662 11,187 11,574
5 9,126 10,503 10,748 11,170 11,467

10 8,902 10,250 10,510 10,948 11,234
20 8,370 9,637 9,924 10,385 10,670
25 8,061 9,348 9,659 10,132 10,462
35 7,482 8,731 9,024 9,543 9,864
40 7,204 8,438 8,723 9,246 9,592
50 6,833 7 ,976 8 ,313 8,835 9,171
60 6,227 7,286 7,649 8,180 8,520
70 5,728 6,764 7,074 7,633 7,983
80 5,244 6,233 6,554 7,172 7,510
90 4,566 5,744 6,079 6,626 7,043

- Rendement en profondeur d’un faisceau de Cobalt 60 dans l’eau pour une DSP de 80 cm par 
le BJR 25    

- Taille du 
champ 5�5 cm2 8�8 cm2 10�10 cm2 15�15 cm2 20�20 cm2

Epaisseur 
mm

5 100,0 100,0 100,0 100,0 100,0
10 97,5 97,9 98,1 98,3 98,3
20 92,1 93,2 93,7 94,1 94,3
30 86,3 88,0 88,7 89,5 90,1
40 80,7 82,8 83,7 84,9 85,6
50 75,2 77,8 78,8 80,3 81,3
60 69,7 72,6 73,9 75,9 76,9
70 64,7 67,9 69,3 71,5 72,6
80 59,9 63,2 64,7 67,1 68,6
90 55,5 58,8 60,5 63,0 64,6
100 51,2 54,8 56,4 58,8 60,8
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-Courbes illustrant la différence entre les rendements en profondeur mesurés par la chambre à 
extrapolation avec le BJR25 
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-Diff�rence  des rendements pour un champ 5x5cm2 –
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-Diff�rence  des rendements pour un champ 8x8cm2 –



9191

40.0

50.0

60.0

70.0

80.0

90.0

100.0

0 20 40 60 80 100

Profondeur (mm)

R
en

de
m

en
t e

n 
pr

of
on

de
ur

(%
)

BJR 25

PDD Ch à
Extrapolati
on 

-Diff�rence  des rendements pour un champ 10x10cm2 –
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-Diff�rence  des rendements pour un champ 15x15cm2 –
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-Diff�rence  des rendements pour un champ 20x20 cm2 –
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Mesures des débits de doses dans le PMMA avec la  chambre plate et à extrapolation 

DSP= 100  cm.                                                       

DSP= 80  cm.  

Taille du champ (cm2)

Débit de dose ( mGy .s-1)

Chambre plate

Débit de dose ( mGy .s-1) 

Chambre à extrapolation

8×8 cm2
7,581 7,382

9×9 cm2

7,682 7,544
10×10 cm2

7,718 7,609
11×11 cm2

7,920 7,818
12×12 cm2

8,030 7,899
13×13 cm2

8,114 8,044
14×14 cm2

8,263 8,172
15×15 cm2

8,294 8,165
16×16 cm2

8,370 8,227
17×17 cm2

8,444 8,320
18×18 cm2

8,507 8,335
20×20 cm2

8,699 8,585

Taille du champ (cm2)

Débit de dose (mGy .s-1)

Chambre plate

Débit de dose (mGy .s-1) 

Chambre à extrapolation

8×8 cm2
4,976 4,847

9×9 cm2
5,040 4,958

10×10 cm2
5,110 5,051

11×11 cm2
5,184 5,124

12×12 cm2
5,279 5,204

13×13 cm2
5,326 5,262

14×14 cm2
5,403 5,328

15×15 cm2
5,428 5,397

16×16 cm2
5,508 5,408

17×17 cm2
5,536 5,487

18×18 cm2
5,582 5,519

20×20 cm2
5,678 5,537
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DSP= 70  cm                                            

Mesures des d�bits de doses dans l’eau  avec la  chambre � ionisation et � extrapolation dans le 

PMMA 

DSP=100 cm 

Taille du champ (cm2)

D�bit de dose ( mGy .s-1)

Chambre � extrapolation

D�bit de dose ( mGy .s-1)

Chambre plate

8�8 cm2
9,521 9,681

9�9 cm2
9,738 9,856

10�10 cm2
9,895 10,032

11�11 cm2
10,089 10,179

12�12 cm2
10,176 10,300

13�13 cm2
10,329 10,427

14�14 cm2
10,416 10,542

15�15 cm2
10,542 10,638

16�16 cm2
10,617 10,731

17�17 cm2
10,684 10,840

18�18 cm2
10,742 10,917

20�20 cm2
10,866 11,041

Taille du champ (cm2)

D�bit de dose (mGy .s-1) 

Chambre � ionisation  (eau)

D�bit de dose ( mGy .s-1)     

Chambre � extrapolation

8�8 cm2
4,993 4,900

9�9 cm2
5,073 4,956

10�10 cm2
5,143 5,045

11�11 cm2
5,209 5,132

12�12 cm2
5,276 5,220

13�13 cm2
5,359 5,237

14�14 cm2
5,412 5,269

15�15 cm2
5,465 5,352

16�16 cm2
5,516 5,375

17�17 cm2
5,548 5,435

18�18 cm2
5,589 5,483

19�19 cm2
5,629 5,525

20�20 cm2
5,662 5,577
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DSP=80 cm

DSP=70 cm 

Taille du champ (cm2)

Débit de dose (mGy .s-1)

Chambre à ionisation  (eau)

Débit de dose (mGy .s-1) 

Chambre à extrapolation

8×8 cm2
9,840 9,450

9×9 cm2
10,007 9,656

10×10 cm2
10,154 9,796

11×11 cm2
10,297 9,944

12×12 cm2
10,426 10,036

13×13 cm2
10,543 10,247

14×14 cm2
10,653 10,364

15×15 cm2
10,756 10,514

16×16 cm2
10,846 10,529

17×17 cm2
10,921 10,570

18×18 cm2
10,988 10,730

19×19 cm2
11,083 10,758

20×20 cm2
11,142 10,835

Taille du champ (cm2)

Débit de dose (mGy .s-1)

Chambre à ionisation  (eau)

Débit de dose (mGy .s-1) 

Chambre à extrapolation

8×8 cm2
7,657 7,570

9×9 cm2
7,773 7,638

10×10 cm2
7,889 7,721

11×11 cm2
8,005 7,763

12×12 cm2
8,100 7,837

13×13 cm2
8,204 7,984

14×14 cm2
8,287 8,045

15×15 cm2
8,318 8,155

16×16 cm2
8,393 8,200

17×17 cm2
8,454 8,281

18×18 cm2
8,518 8,317

19×19 cm2
8,569 8,406

20×20 cm2
8,618 8,449
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Mesures des pentes normalisées pour une taille de champ 10×10 cm2, DSP= 80 cm.(zone de 

Bragg-Gray)  

Ecartement  mm) Pente normalisée %

1,4 102,95
1,5 100,42
1,6 98,72
1,7 98,51
1,8 99,44
1,9 100,98
2 100,87

2,1 100,70
2,2 100,80
2,3 100,92
2,4 100,90
2,5 100,86
2,6 100,28
2,7 99,89
2,8 99,58
2,9 99,69
3 99,46
4 99,13
5 98,75
6 98,26
7 97,99
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- Courants de saturation (nA) pour rayons X (250Kv, CDA=2,472mm Cu) (pour plusieurs 

courants du tube)

(Ecartement  mm) Courant saturation 

(nA), (2 mA)

Courant saturation

(nA), (4 mA)

Courant saturation

(nA), (5 mA)

1 0,0074 0,0172 0,0222
1,1 0,0081 0,0189 0,0243
1,2 0,0088 0,0204 0,0264
1,3 0,0095 0,0220 0,0283
1,4 0,0102 0,0237 0,0305
1,5 0,0108 0,0254 0,0321
1,6 0,0115 0,0269 0,0343
1,7 0,0122 0,0283 0,0362
1,8 0,0129 0,0301 0,0383
1,9 0,0137 0,0316 0,0403
2 0,0143 0,0330 0,0428

2,1 0,0150 0,0347 0,0447
2,2 0,0157 0,0363 0,0467
2,3 0,0164 0,0379 0,0487
2,4 0,0170 0,0394 0,0507
2,5 0,0177 0,0409 0,0527
2,6 0,0184 0,0425 0,0545
2,7 0,0190 0,0443 0,0566
2,8 0,0198 0,0455 0,0580
2,9 0,0204 0,0471 0,0596
3 0,0211 0,0486 0,0630

Valeurs des pentes nC/mm (zone Bragg-Gray 1,8mm ≤ z ≤2,5mm) pour les trois DSP ( 70 cm, 

80 cm et 100cm ) 

-DSP =70 

8×8 cm 9×9 cm 10×10 cm 11×11 cm 12×12 cm

0,221 0,221 0,228 0,234 0,234
0,220 0,225 0,228 0,232 0,233
0,219 0,224 0,228 0,232 0,233
0,219 0,224 0,228 0,233 0,233
0,219 0,224 0,228 0,232 0,233
0,220 0,224 0,228 0,232 0,234
0,220 0,224 0,228 0,232 0,234
0,218 0,224 0,227 0,228 0,233
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13×13 cm 14×14 cm 15×15 cm 16×16 cm 17×17 cm 

0,237 0,240 0,242 0,244 0,245
0,237 0,240 0,242 0,245 0,244
0,236 0,239 0,242 0,245 0,245
0,236 0,240 0,243 0,245 0,245
0,237 0,239 0,242 0,244 0,245
0,237 0,239 0,242 0,244 0,245
0,237 0,239 0,242 0,243 0,245
0,236 0,238 0,241 0,243 0,244

18×18 cm 19×19 cm 20 ×20 cm 

0,247 0,248 0,249
0,247 0,248 0,249
0,246 0,247 0,248
0,246 0,247 0,248
0,246 0,248 0,249
0,247 0,241 0,250
0,247 0,249 0,249
0,246 0,247 0,248

-DSP =80 cm 

8×8 cm 9×9 cm 10×10 cm 11×11 cm 12×12 cm

0,172 0,172 0,176 0,182 0,184
0,171 0,172 0,178 0,182 0,184
0,171 0,173 0,178 0,182 0,184
0,172 0,173 0,178 0,182 0,183
0,172 0,173 0,178 0,182 0,184
0,171 0,173 0,178 0,182 0,184
0,171 0,173 0,178 0,182 0,184
0,170 0,173 0,178 0,182 0,184
13×13 cm 14×14 cm 15×15 cm 16×16 cm 17×17 cm 

0,186 0,186 0,187 0,189 0,190
0,185 0,187 0,187 0,189 0,189
0,184 0,187 0,187 0,189 0,190
0,185 0,187 0,187 0,188 0,190
0,186 0,188 0,188 0,189 0,191
0,186 0,187 0,187 0,189 0,191
0,185 0,187 0,187 0,189 0,191
0,184 0,187 0,187 0,189 0,190

18×18 cm 19×19 cm 20 ×20 cm 

0,192 0,193 0,197
0,192 0,193 0,197
0,192 0,195 0,197
0,192 0,194 0,197
0,192 0,195 0,197
0,191 0,196 0,197
0,191 0,196 0,197
0,191 0,195 0,197
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DSP =100 cm 

8×8 cm 9×9 cm 10×10 cm 11×11 cm 12×12 cm

0,114 0,116 0,118 0,120 0,121
0,113 0,115 0,117 0,118 0,119
0,110 0,112 0,117 0,118 0,120
0,110 0,113 0,117 0,118 0,120
0,111 0,114 0,117 0,118 0,120
0,111 0,113 0,116 0,118 0,120
0,112 0,113 0,116 0,118 0,120
0,112 0,113 0,116 0,117 0,120

13×13 cm 14×14 cm 15×15 cm 16×16 cm 17×17 cm

0,122 0,121 0,125 0,124 0,125
0,120 0,123 0,126 0,124 0,126
0,121 0,123 0,125 0,124 0,126
0,121 0,123 0,125 0,125 0,126
0,121 0,123 0,125 0,124 0,126
0,121 0,123 0,124 0,124 0,126
0,121 0,123 0,125 0,124 0,125
0,120 0,123 0,125 0,124 0,125

18×18 cm 19×19 cm 20 ×20 cm

0,125 0,126 0,128
0,126 0,127 0,128
0,126 0,126 0,127
0,127 0,127 0,128
0,127 0,127 0,128
0,126 0,127 0,127
0,126 0,125 0,126
0,125 0,125 0,124
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