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Experimental evaluation of dosimetric model for dose calculation for 
photons used in extern radiotherapy. 

 
AITZIANE Mounir. 

Nuclear Sciences Laboratories. 
Institute of Physics 

USTHB 
 

Abstract. 

A whole of dosimetric data was measured in order to check the precision of a dose calculation 
algorithm for the photon beams. The dose distribution of a radioactive source of 60Co was 
measured by using an ionization chamber in a phantom of water and thermoluminescent 
dosimeters (TLD) in a heterogeneous anthropomorphic phantom. 

Tests based on the protocols of AAPM TG23 and of NCS included square fields, rectangular 
fields, fields with variable source surface distance (SSD), wedged fields, irregular fields, 
oblique incidence, fields with asymmetrical collimation, missing tissue, irregular surface and 
fields with central block. The whole of the data is used to validate the dose calculation 
algorithm for the photon beam of two treatment planning systems according to the 
recommended acceptance criteria. 

A series of six irradiations of an anthropomorphic phantom has been performed as part of a 
programme of treatment planning system (TPS) validation. The ‘treatment’ configurations 
used represent a realistic cross section of those carried out routinely in a radiotherapy centre. 
The dose distributions within the phantom were determined using 657 LiF TLD chips per 
irradiation and the measured dose distributions were compared with calculations performed 
on a TPS THERAPLAN PLUS® for three ranges of dose gradient. 
 
The accuracy of the technique per measurement point is estimated to be 3% in dose (low dose 
gradient) and 3 mm in position (high dose gradient). 

The absolute dose calculated by the various treatment planning systems in which the 
measured data of the beam were introduced, was compared for all the points of the various 
tests. The two treatment planning systems gave tolerable results for the majority of the tests, 
and the tolerances were exceeded by the systems in some complex geometry. 

The measurement and data analysis techniques used permit evaluation of a TPS against 
recently recommended criteria of acceptability although it is noted that is not possible to 
isolate TPS performance from factors depending on, for example, open beam data fitting and 
treatment set up accuracy. 



Versuchsbewertung eines dosimetrisch model der Dosisberechnung für die 
Photone, die in externer Strahlentherapie benutzt wurden. 

 AÏTZIANE Mounir. 

Laboratorium nukleare Wissenschaften. 

Physikfähigkeit - USTHB . 
 

Zusammenfassung. 

 
Eine Gesamtheit dosimetrisch Angaben ist gemessen worden, um die Genauigkeit eines 
Algorithmus der Dosisberechnung für Photonbündel zu prüfen. Die Dosisverteilungen einer 
Quelle von 60Co sind gemessen worden, indem man ein Ionisationszimmer in einem 
thermoluminescent Phantom von Wasser und der Dosimeter (TLD) in einem heterogenen 
anthropomorphen Phantom benutzt hat. 
Die Tests, die auf den umfaßten Protokollen des TG23 und des NCS der viereckigen Felder 
basieren, rechteckige Felder, planschleifen Felder, die eine Quellen-Haut-Abstand, (PQD) 
veränderlich, Felder mit Filter in Ecke, unregelmäßige Felder, Felder mit schräger Auswirkung, 
den Feldern mit asymmetrischer Kollimation Felder, die einen zentralen Block, Gewebedefizit, 
eine unregelmäßige Oberfläche haben, und zwei heterogene Dichtefälle. Die Gesamtheit der 
Angaben wird benutzt, um den Algorithmus der Dosisberechnung für das Bündel des Photons 
von zwei Systemen der Behandlungsplanung nach den empfohlenen Annehmbarkeitskriterien für 
rechtsgültig zu erklären. 

Eine Reihe von sieben Bestrahlungen eines anthropomorphen Phantoms wurden gemacht. Die 
benutzten Konfigurationen stellen eine realistischere Schüssel hinsichtlich jener dar, die 
gewöhnlich in den Strahlentherapiezentren durchgeführt wurden. Die Dosisverteilungen im 
Phantom, indem man 657 Tabletten von TLD LiF und die gemessenen sind Dosisverteilungen 
benutzt hat bestimmt worden mit den Dosisverteilungen verglichen worden, die durch die zwei 
Systeme der Behandlungsplanung TP11 berechnet wurden, und Theraplan Plus für drei Regionen 
des Dosisgradienten. Die Toleranz für das heterogene Phantom ist, auf 3% in Dosis (schwacher 
Dosisgradient) und 3mm in Position zu schätzen, (starker Dosisgradient). 

Die absolute Dosis, die durch die verschiedenen Systeme der Behandlungsplanung berechnet 
wurde, in denen die gemessenen Bündeldaten erfaßt worden sind, ist für alle Punkte der 
verschiedenen Tests verglichen worden. Die zwei Systeme der Behandlungsplanung haben 
erträgliche Ergebnisse für die Mehrheit der Tests gegeben, und die Toleranzkriterien sind durch 
die Systeme nur in bestimmten komplexen Geometrien überschritten worden. 

In Schlußfolgerung hat die Anwendung der Gesamtheit der Tests keine unüberwindbare 
Schwierigkeit vorgestellt, und obschon meine nicht überschrittenen Ergebnisse die Toleranzen 
man die Leistungen eines Systems an den Faktoren nicht trennen kann, die mit der Handhabung 
oder mit der Maßnahme zusammenhängen. 



Evaluation expérimentale d’un model dosimétrique de calcul de dose 
pour les photons utilisés en radiothérapie externe. 

 
AITZIANE Mounir. 

Laboratoire de sciences nucléaires. 
Faculté de physique 

USTHB 
 

Résumé. 
 

Un ensemble de données dosimétriques a été mesuré afin de vérifier la précision d’un 
algorithme de calcul de dose pour les faisceaux de photons. Les distributions de doses d’une 
source de 60Co ont été mesurées en utilisant une chambre d’ionisation dans un fantôme d’eau  
et avec des dosimètres thermoluminescent (TLD) dans un fantôme anthropomorphique 
hétérogène. 
 
Les tests basés sur les protocoles de l'AAPM TG23 et de NCS inclus des champs carrés, 
champs rectangulaires, champs ayant une distance source surface (DSP) variable, champs 
avec filtres en coins, champs irréguliers, champs avec incidence oblique, champs avec 
collimation asymétrique, déficit tissulaire, surface irrégulière et champs avec bloc central. 
L’ensemble des données est utilisé pour valider l’algorithme de calcul de dose pour le 
faisceau de photon de deux systèmes de planning de traitement selon les critères d’acceptance 
recommandés. 
 
Une série de six irradiations d’un fantôme anthropomorphique a été faite. Pour approcher au 
mieux les configurations rencontrées habituellement dans les centres de radiothérapie. 
Les distributions de dose dans le fantôme ont été déterminées en utilisant 657 pastilles de 
TLD LiF et les distributions de dose mesurées ont été comparées aux distributions de dose 
calculées par le système de planning de traitement THERAPLAN PLUS® pour trois régions 
de gradient de dose. 
 
La tolérance pour le fantôme hétérogène est estimée à 3% en dose (faible gradient de dose) et 
3 mm en position (fort gradient de dose). 
 
La dose absolue calculée par les différents systèmes de planning de traitement dans lesquels 
les données mesurées du faisceau ont été saisies, a été comparée pour tous les points des 
différents tests. Les deux systèmes de planning de traitement ont donné des résultats 
tolérables pour la majorité des tests, et les critères de tolérance ont été dépassés par les 
systèmes que dans certaines géométries complexes.  
 
En conclusion l’application de l’ensemble des tests n’a pas présentée une difficulté 
insurmontable, et malgré nos résultats n’ont pas dépassé les tolérances, on ne peut pas séparer 
les performances d’un système aux facteurs liés à la manipulation ou à la mesure. 
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LEXIQUE 

 
 
 
Activité : Nombre de désintégration par seconde, son unité est le Becquerel. (1 Bq = 1 des / s) 
 
Bolus : Substance équivalent–tissu que l’on ajoute pour des surfaces irrégulières. 
 
Build up : Région où la dose augmente en fonction de la profondeur jusqu’à une dose maximale 
 
Caches focalisés et personnalisés : Ces caches tiennent compte de la divergence du faisceau et de la morphologie 
du patient. 
 
Caches non focalisés : Ils se présentent en général sous la forme d’un parallélépipède en plomb (densité 11,3 g/cm3) 
dont l’épaisseur est fonction de l’énergie du rayonnement utilisé.  
 
Cerobend : Alliage métallique de densité 9,64 g/cm3. 
 
Densité électronique relative : Nombre d’électron par unité de volume d’un milieu sur le nombre d’électron par unité 
de volume de l’eau. 
 
Effets biologiques : Les effets biologiques d’une irradiation sur les tissus cellulaires sont l’aboutissement d’une 
chaîne de phénomènes déclenchés par le passage du rayonnement. Les événements initiaux sont des ionisations 
(éjections d’un électron) ou des excitations (passage d’un électron sur une couche d’énergie supérieure), provoquées 
par l’interaction des radiations incidentes avec les atomes des molécules cellulaires. Ces modifications physiques 
entraînent des perturbations physico-chimiques, puis chimiques pour aboutir enfin à un effet biologique. 
 
Electron delta : Lorsque un électron incident a un paramètre d’impacte b de même ordre de grandeur que le rayon 
de l’atome a ceci qui provoque une forte collision et un électron orbital sera éjecté de cet atome. 
 
Énergie radiante : C'est l’énergie totale crée par les charges en ionisant les molécules du milieu (l’air)                        
R =  , elle s’exprime en   J ou en MeV Airpair WN .
 
Excitation : L’absorption d’une énergie E insuffisante pour rompre la liaison d’un électron peut entraîner une 
modification de la structure électronique, l'électron passe d’une couche à une autre. On dit alors que l’atome est excité. 
 
Fading : Evacuation des électrons de leurs sites dans les TLD avant la lecture à la température ambiante (fading 
thermique), par effet de la lumière (fading optique) ou par un moyen quelconque (fading anormal).    
 
Filtre en coin : Les filtres en coins sont utilisés pour compenser le « manque de tissus » lorsque l’entrée du faisceau 
est oblique. Il existe des coins de 30°, 35° ou de 45° et 60°. Ces valeurs indiquent l’angle de redressement des 
isodoses de base par rapport à l’axe du faisceau. Les filtres en coins sont aussi parfois utilisés pour déformer les 
isodoses en leur donnant une direction oblique. Ils sont placés dans le faisceau de rayonnement près du collimateur. 
 
Fluorescence : Un atome ayant subi une ionisation ou une excitation se trouve dans un état instable qui correspond à un 
excès d’énergie par rapport à l’état fondamental. Il tend à retourner à l’état fondamental en restituant l’énergie absorbée. 
Dans la fluorescence, cette restitution s’effectue par l’émission immédiate (10-10 à 10-8 s) d’un ou plusieurs photons. 
 
Ionisation : Lorsqu’une structure électronique absorbe une quantité d’énergie E suffisante pour rompre la liaison d’un 
de ses électrons, celui-ci se trouve libéré. On dit qu’il y a ionisation. 
 
Ionisation spécifique : Est le nombre d’ions crées par unité de longueur 

 i



Lexique 
 
Indice de qualité d'un faisceau de photon est le rapport des doses absorbées aux profondeurs de 20 cm et 10 cm dans 
l'eau avec une distance source peau (distance source axe) constante et un champ de dimension 10 cm × 10 cm à la 
surface du fantôme (au niveau du plan du détecteur).  
 
Luminescence : Est l'émission de lumière par un corps non chauffé et soumis à une excitation.  
 
Non stochastique : Peut être défini par une fonction continue et différentielle dans l’espace et dans le temps. 
  
Parcours: Représente la profondeur de pénétration du rayonnement dans la matière. Il diffère de la longueur de la 
trajectoire. 
 
Pénombre : C’est une zone à fort gradient de dose, elle est définie comme la distance entre les isodoses 20 et 80% 
 
Quanta d’annihilation : Résulte de l’annihilation d’un électron et un positron. Quand le positon incident est au repos, 
c'est-à-dire quand il a perdu la totalité de son énergie initiale, il s'associe à un négaton et ces 2 particules se 
dématérialisent. C’est ce qu’on appelle annihilation Cependant, les lois de la conservation de l'énergie montrent qu'il 
résulte de ce phénomène d'annihilation 2 rayonnements γ émis dans des directions opposées et chacun d'une énergie de 
511 keV. 
  
Radiothérapie de contact : Les tubes de radiothérapie de contact (30 à 60 kV) sont construits pour permettre des 
applications avec une courte distance source-peau (de quelques mm à quelques cm). 
 
Rayonnement de freinage : Un électron rapide passant à proximité d’un noyau de la cible subit une attraction 
coulombienne, sa trajectoire est incurvée, l’électron est freiné par perte d’énergie émise sous forme de rayonnement 
X de freinage. Ce phénomène ne concerne que les électrons de très fortes énergies (plusieurs MeV) et qui de plus 
traversent un milieu constitué d'atomes lourds, c'est-à-dire un milieu dense.  
 
Technique dite en « DSP » : La technique consiste à positionner le point d’entrée du faisceau sur la peau du patient, 
à une distance de la source (Distance Source Peau, DSP). 
 

Technique dite en « DST » : La technique consiste à placer le point « T », point du volume cible à l’isocentre de 
l’appareil de traitement ; tous les faisceaux concourent alors au point « T ». La Distance de la Source au point « T » 
(DST) est ainsi égale à la DSA. 
 
Thermoluminescence : Les radiations ionisantes peuvent créer dans les minéraux des électrons libres qui sont 
piégés dans les défauts de leur structure cristalline. Ces électrons piégés s'échappent par thermoluminescence 
lorsqu'ils sont chauffés à une température inférieure à celle de l'incandescence.  
 
CPE : Est une région idéale où les photons ne sont ni atténués ni diffusés dans le milieu pour des profondeurs 
supérieures à la profondeur maximale (la région de l’équilibre électronique), il en résulte que le Kerma de collision est 
égale à la dose absorbée. 
 
TCPE : Est une situation réelle où les photons sont atténués et diffusés dans le milieu pour des profondeurs supérieures 
à la profondeur maximale, mais le rapport Kerma sur la dose absorbée est constant. (La région de l’équilibre 
électronique transitoire) 
 
Stochastique : Définit dans un domaine fini uniquement, ses valeurs varie de manier discontinue dans l’espace et dans 
le temps, sa valeur ne peut être prédite ; cependant, la probabilité d’avoir une valeur particulière est déterminée par une 
distribution. 
    
Unité Hounsfield : Une unité d'atténuation de rayon X utilisée pour les coupes CT,  chaque pixel lui est assigné une 
valeur sur une échelle dans laquelle l'air a une valeur égale à -1000, l'eau à 0 et l'os compact une valeur égale à  
+1000.   
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INTRODUCTION 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
La radiothérapie est, avec la chirurgie et la chimiothérapie, l’une des modalités de traitement du 
cancer. Environ un patient sur trois subit une radiothérapie au cours de son traitement. Elle est 
née juste après la découverte des rayons X et de la radioactivité. Il a néanmoins fallu 
expérimenter l’effet des rayonnements sur les tissus (rayonnements émis par les tubes ou 
‘curiethérapie’ par radium, par exemple) pour que la radiothérapie prenne son essor, par une 
association entre médecins et physiciens. La radiothérapie représente (sauf quelques rares 
exceptions comme l’irradiation corporelle totale) un traitement local, à visée curative 
(stérilisation d’un tissu tumoral) ou palliative (décompression d’organes, antalgie, …).  
La première propriété d’un rayonnement, tout particulièrement en radiothérapie externe où les 
rayons sont projetés sur le patient à distance, est sa balistique à trois dimensions : le long de sa 
trajectoire vers la zone visée et transversalement à son parcours. Ces propriétés balistiques 
découlent directement de la variation de la perte d’énergie des particules dans la matière ainsi que 
des phénomènes de diffusion. 
L’essor de la radiothérapie est lié à une double évolution dans les domaines médical et physique : 

• dans le domaine médical, la compréhension approfondie de l’effet des rayonnements sur 
les tissus, le fractionnement, l’étalement ainsi qu'à sur l’accumulation d’expériences 
cliniques dans les traitements (doses curatives pour certaines tumeurs, doses limites pour 
les organes critiques). 

• dans le domaine physique et technologique, l’évolution des machines produisant des 
rayonnements : l’apparition du source de Cobalt, les premiers accélérateurs de particules 
(électrons et photons de haute énergie), le développement des bras isocentriques (rotation 
du faisceau autour du patient) ainsi que les progrès considérables de la dosimétrie 
prévisionnelle (simulation du traitement) et expérimentale (mesure de la dose et contrôle 
du traitement). 

 
La radiothérapie permet aujourd’hui de traiter annuellement plusieurs millions de personnes dans 
le monde et reste une modalité majeure dans le traitement du cancer. 
Elle est actuellement en expansion, grâce aux progrès importants dans l’imagerie et les 
techniques de délivrance de la dose. 
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Pour pouvoir utiliser avec succès les rayonnements ionisants dans le traitement des tumeurs 
cancéreuses en épargnant les tissus sains, différents paramètres doivent être considérés, tel que la 
détermination du type de rayonnement, le dosage correct, la taille, la forme et le nombre de 
champs de radiation et leurs emplacements géométriques. 
La planification du traitement se réfère au processus par lequel tous ces paramètres sont 
représentés et le système de planning de traitement aide dans l’accomplissement de cette tâche. 
 
Le processus de planification de traitement en radiothérapie est une tâche complexe et implique 
des étapes multiples et divers moyens technologiques. La première étape du processus inclut la 
détermination des informations anatomiques du patient. Cette information est alors employée 
pour déterminer l'emplacement de la tumeur et des tissus sains importants qui pourraient être 
affectés par la radiothérapie. 
Le système de planning de traitement (TPS) est employé pour déterminer la distribution de dose 
dans le patient qui résultera de la configuration d'irradiation choisie. L'arrangement optimal sera 
choisi de telle sorte que les faisceaux d'irradiation qui fourniront la couverture adéquate des tissus 
cancéreux réduisent au minimum la dose critique aux tissus sains. Pour ce faire, l'information est 
requise soit dans la forme de contours simples externes soit sous forme d'images plus détaillées 
qui peuvent être obtenues par la tomographie numérisée (TDM) ou par d'autres modalités 
d'imagerie comme l'imagerie par résonance magnétique (IRM). Une fois que la balistique 
d'irradiation est choisie, la dose absorbée est calculée partout dans le volume d'intérêt par le 
système de planning de traitement. En ayant la distribution de dose, le physicien ou le médecin 
peut choisir finalement la distribution de dose adéquate et déterminer si on a besoin d'un nouveau 
complément de faisceaux ou la modification de direction, la pondération ou la modification des 
formes des champs d'irradiation pour améliorer le plan de traitement. En utilisant un processus 
itératif, un plan de traitement optimisé est développé. Le TPS est aussi employé pour déterminer 
le temps de traitement requis pour chaque faisceau incident. 
 
Comme partie intégrante de la mise en oeuvre de technologie sophistiquée de traitement par 
radiothérapie dans la pratique clinique, il faut garder à l'esprit qu'une telle technologie a des 
risques inhérents si elle n'est pas appliquée correctement. Les examens récents d'expositions 
accidentelles en radiothérapie (Brahme et al. 1988) fournissent quelques enseignements clairs qui 
doivent être pris en considération par les professionnels impliqués dans la prescription, le calcul 
et l'exécution des traitements par les rayonnements ionisants. Un rapport récent de l'AIEA      
(AIEA 2004) décrit 92 expositions accidentelles en radiothérapie. Certains cas de ces accidents 
sont liés au processus de planification du traitement. Ces accidents sont décrits avec certains 
détails pour mettre l'accent sur les types d'erreurs qui peuvent se produire et souligner 
l'importance des procédures d'assurance qualité pour la mise en oeuvre et l'utilisation des 
systèmes de planning de traitement.  
Pour les accidents associés aux systèmes de planning de traitement, il a été conclu que les 
facteurs principaux contribuant incluent : 
(a) Un manque de compréhension du système de planning de traitement 
(b) Une incorrecte mise en marche ; 
(c) Un manque de contrôle par calcul indépendant. 
L'assurance qualité systématique de systèmes de planification de traitement reçoit un intérêt 
croissant ces dernières années. Plusieurs groupes de travail sont entrain de concevoir ou ont 
récemment achevé des protocoles et des outils pour évaluer les systèmes de planning de 
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traitement (AAPM 1995, Brahme et al. 1988, Fraass et al. 1998, ICRU 1987, IPEMB 1996, NCS 
1997, Rosenwald 1995, SSRPM 1997).  
La réduction des erreurs et des incertitudes dans le calcul de dose joue un rôle important dans le 
succès d'un traitement (Cygler et Rosse 1988, IPEM 1999, Jacky et White 1990, Van Dyk et 
al.1993). En analysant les courbes d'effet de dose cliniques, Mijnheer (Mijnheer et al.1987) a 
conclu qu'une exactitude globale de 3.5 % (une Déviation Standard) en valeur de dose fournie au 
point de spécification ICRU est requise. 
 
Si les incertitudes des autres parties de la chaîne de dosimétrie telles que l'étalonnage du faisceau 
dans les conditions cliniques et l’exécution du traitement sont considérées, une marge  
relativement petite demeure pour l'exactitude du calcul  de dose.  
De nombreuses études ont été réalisées dans lesquelles des problèmes spécifiques de planning de 
traitement ont été analysés et les procédures de calcul de dose ont été évaluées. Ces études ont 
porté, par exemple, sur l'utilisation des informations CT dans le processus de planification de 
traitement (Coffey et al. 1985, Dahlin et al. 1983, Geise et McCullough 1977, Kappas et 
Rosenwald 1995, Mustafa et Jackson 1983, Parker et al. 1979) et l'influence de la taille du réseau 
de calcul sur la précision de dose (Niemierko et Goitein 1989, Rosen et Ane 1990). Certaines 
études ont portées sur l’évaluation des performances globales d'un système de planning de 
traitement spécifique (Dale 1978, Dunscombe et al. 1996, Prasad et al. 1979,                        
Sauer et al. 1987), tandis que d'autres ont rapporté les résultats des intercomparaisons de 
différents systèmes de planning de traitement (McCullough et Krueger 1980, Panitsa et al. 1997, 
Rosenwald 1995, Rosenow et al. 1987, SFPM 1992, Venselaar et Welleweerd 2001, Westermann 
et al. 1984, Wittkamper et al. 1987). Ces types de tests resteront importants en raison du 
développement en cours de techniques de traitement et l'accroissement de la complexité des 
équipements et des algorithmes. 
Dans un système de planning de traitement, des distributions de dose sont calculées pour des 
techniques d'irradiation compliquées appliquant des algorithmes qui peuvent parfois être 
sophistiqués, ou d'autre part, délibérer approximativement pour avoir des temps de calcul 
acceptables. Il est important que l'utilisateur s'assure que les calculs de dose sont précis pour des 
situations simples telles que :  

• Champs carrés et rectangulaires.  
• Différentes valeurs de Distance Source Peau.  
• Modificateurs de faisceau : Filtres en coins, blocs et port–caches.  
• Collimateurs asymétriques.  

 
Par conséquent une série de mesures devrait être effectuée pour les différentes situations 
rencontrées en clinique. C'est particulièrement important pour les modificateurs de faisceau pour 
lesquels des résultats précis seront obtenus seulement si les paramètres appropriés ont été définis 
dans la bibliothèque du TPS. Pour les champs rectangulaires ou pour les différentes DSP, il 
pourrait être acceptable de calculer manuellement à partir de l’approximation du carré équivalent 
ou à partir de la loi de l’Inverse Carré, les valeurs prévues des doses calculées.  
 
Les tests décrits dans ce travail sont définis pour examiner les limites des algorithmes de calcul 
de dose en combinaison avec des tests des ajustements de faisceau dans le système de planning 
de traitement. Il n’est pas nécessaire de réaliser tous les tests pour toutes les énergies et tous les 
appareils existants dans un service de radiothérapie. Les tests décrits ce travail concernent la dose 
en profondeur (PDD), les profils des faisceaux et les calculs des facteurs d’output (temps de 
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traitement). Et devraient d'être exécuté au moins à la profondeur du maximum de dose et à la 
profondeur de 5, de 10 et de 20 cm. La profondeur de 5cm est considérée comme profondeur de 
référence.  
L’objectif de ce travail est double ; d’un côté élaborer un ensemble de données dosimétriques 
pour les faisceaux de 60Co en vue de constituer un ensemble self–consistent de données tests 
destinées à l’évaluation des performances des systèmes de planning de traitement utilisés en 
radiothérapie externe et d’un autre côté vérifier expérimentalement les calculs des distributions 
de dose pour deux systèmes de planning de traitement utilisés en routine clinique. De plus nous 
allons entreprendre une étude comparative des différents critères d’acceptabilité énoncés par 
différents groupes de travail. 
 
Nous avons entamé notre travail par une étude des aspects physique et dosimétriques relatifs aux 
faisceaux de photons utilisés en radiothérapie externe dans le chapitre 1 et 2. Par la suite nous 
avons examiné dans le chapitre 3 les différents modèles dosimétriques utilisés en clinique et nous 
avons abordé les aspects d’assurance qualité des systèmes de planning de traitement dans le 
chapitre 4 et qui définissent le cadre de l’évaluation des performances de modèles dosimétriques. 
En passant à l’évaluation expérimentale dans le chapitre 5, nous avons défini un ensemble de 
tests constitué des mesures de dose en profondeur et de profils dans un milieu homogène pour 
différentes configurations d’irradiation les plus fréquentes en routine clinque. Nous avons aussi 
testé la précision des modèles dosimétriques considérés dans ce travail pour des cas cliniques en 
utilisant un fantôme anthropomorphique. Enfin, nous avons comparé les différentes méthodes 
d’évaluation des déviations entre les doses calculées et mesurées. 
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C H A P I T R E  1  
 

Interactions des photons avec la matière 
 
 
 
I. Introduction  
Un rayonnement ionisant est un rayonnement dont l’énergie est suffisante pour ioniser les 
atomes ou les molécules c’est -à- dire pour leur arracher un ou plusieurs électrons. Il existe deux 
types de rayonnements ionisants : les rayonnements directement ionisants (les particules 
chargées) et les rayonnements indirectement ionisants (photons et neutrons). Les rayonnements 
directement ionisants délivrent directement à la matière leur énergie via les forces 
coulombiennes s’exerçant entre elles et les atomes du milieu. Le transfert d’énergie dépend des 
masses des particules en mouvement. Les rayonnements indirectement ionisants sont 
électriquement neutres et sont susceptibles de transférer une importante fraction ou la totalité de 
leur énergie en une seule interaction à des particules chargées. Ce sont ces particules 
secondaires qui ionisent le milieu. 
Lorsque les photons pénètrent dans un milieu, ils ont une certaine probabilité d’interagir avec 
les électrons atomiques, les nucléons, les champs électriques entourant les particules chargées et 
le champ mésonique entourant les nucléons . Les différentes interactions qui peuvent avoir lieu 
sont l’effet photoélectrique, la diffusion élastique (cohérente), la diffusion inélastique 
(incohérente) et la production de paires. La probabilité de ces événements dépend uniquement 
de l’énergie du photon et non de sa provenance. Dans les gammes d’énergie des faisceaux de 
photons utilisés en radiothérapie, certaines diffusions seront négligées et l’atténuation du 
faisceau sera essentiellement régie par l’effet photoélectrique, l’effet Compton et la création de 
paires. 
 
II. Diffusion Rayleigh  
 

(a) (b) (c)

 
 

Figure 1-1 : Lors d'une diffusion Rayleigh, un photon est absorbé par les électrons d'un atome 
(a) qui se mettent à osciller (b), puis émettent un photon de même énergie que le photon 

incident (c). 
 
La diffusion Rayleigh est une diffusion élastique de photons sur des électrons atomiques des 
molécules ou des atomes neutres. Cette diffusion se produit essentiellement aux petits angles 
car l'énergie de recul de l'atome est trop faible pour produire une ionisation ou une excitation. 
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Ce phénomène est surtout très important pour les photons de faible énergie ( < 100 keV ) pour 
les éléments de Z elevé. Puisqu 'aucun transfert d'énergie ne se produit entre le photon et la 
particule chargée, la diffusion Rayleigh ne joue aucun rôle dans le coefficient de transfert 
d'énergie; cependant, elle contribue au coefficient d'atténuation. (Evans 1955). 
La section efficace atomique de diffusion Rayleigh aσR est proportionnel à  
(Segré1977, Greening.1985, Evans.1955), r

( )22
0 / νhZr

0 est le rayon atomique de Thomson qui est égale à 
( )²4² 00 cme πε . Le coefficient d’atténuation massique est proportionnelle à ρσ R .  

 
III. Diffusion Thomson  
La diffusion Thomson ne se manifeste que pour des valeurs d'énergie faibles : un photon 
subissant l'effet Thomson va diffuser sur un électron libre sans échanger d'énergie, le 
photon est simplement dévié par rapport à sa direction d'incidence. Pour les milieux qui 
nous intéressent en pratique (eau, tissus biologiques ou dosimètres solides en matériaux 
équivalents tissus), la participation de cet effet au coefficient d'absorption massique total 
est négligeable. 
 

(a) (b) (c)

 
 

Figure 1-2 : Lors d'une diffusion Thomson, un photon incident est absorbé par un électron (a), 
qui se met à osciller (b), puis émet un photon de même énergie que le photon incident (c). 

 
La diffusion Thomson a lieu pour νh 2

0cm<<  et ionisationEh >ν , la section efficace 
différentielle d’interaction est donnée par : 
 

) ( )( )22
0 cos12 θσ +∗=Ω rdd Th   (1.1a) 

 
Où ϕθθ ddd .sin ⋅=Ω  est l'angle solide, θ est l'angle du photon diffusé, quant à la section 
efficace de diffusion Thomson elle est donnée par : 
 

2
032 rTh πσ =  = 6.652 10 m².  29− (1.1b) 

 
Cet effet est comparable a celui de Rayleigh.  
 
IV. Effet photoélectrique  
Il s'agit de l'absorption totale de l'énergie du photon incident hν par l'ensemble de l'atome 
lorsque le photon rencontre un électron fortement lié. Cet effet ne peut se produire que si 
l'énergie du photon est supérieure à l'énergie de liaison Wex de l'électron qui se trouve alors 
éjecté avec une énergie cinétique : 
 
   (1.2a) K

lKK
photo

tr EPhE ων −=
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où ( )44 ZaZ KK +∝ω  est le rendement de fluorescence, PK la fraction des photons qui 
interagissent avec la couche K, et  l’énergie de liaison de la couche K. On notera que 
l'absorption photoélectrique conduit souvent à une configuration qui correspond à un état 
fortement excité de l'atome, puis une émission des rayons X caractéristiques (ou de 
fluorescence) ou encore un autre mode compétitif qui est l'effet Auger.   

K
lE

 

(a) (b)

θ

 
 

Figure 1-3 : Effet photoélectrique. Un photon est absorbé par un électron (a), puis est éjecté 
hors de l'atome (b). 

 
La section efficace globale par atome, dans un milieu composé d'atomes de nombre atomique Z 
est : 
 

nm
photo EZC 1+⋅=σ                                                                                            (1.2b) 

 
où , et m = 3.8 pour les éléments de faible Z (Johns 1994),            
m = 3.05 (Lea 1946), m = 2.94 (Spiers 1949), et n = 3 pour les basses énergies (< 0.5 MeV) et 
diminuant jusqu'à n = 1 pour des énergies supérieurs à 10 MeV. (Johns 1994, Turner 2004, Paic 
1988, Segré 1977). Le coefficient linéaire d’atténuation est donné par : 

⋅⋅⋅⋅+++= MLK CCCC 882

 
Nphotoστ =                                              (1.2c)  

 
N est le nombre d'électron par unité de volume. 
 
V. Effet Compton  
C’est une diffusion incohérente entre un photon et un électron orbital peu lié. L’effet Compton 
s’explique simplement en appliquant les lois de la conservation de l’énergie et du moment 
cinétique au choc du photon avec un électron libre. Le photon est dévié, l’électron acquiert une 
énergie cinétique qui dépend de l’angle de diffusion. On définit une longueur d'onde Compton 
qui est : 
 
 ( )θλλλ cos100 −⋅=−= cmhc                                                                                 (1.3a) 
 
L’énergie du photon diffusée sera : 
 
 ( )νθν hcmcmh ²cos1²' 00 +−=                                  (1.3b) 
 
La section efficace totale de l’effet Compton est obtenue à partir de l'équation établie par Klein 
et Nishina (Evans 1955) :  
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( ) ( ) ( )
( ) ⎭
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+

+⎥⎦
⎤
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−
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++

⋅= 2
2
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31

2
1ln21ln

21
12

²
12

α
α

α
α

α
α

α
α

α
απσ rTote   (cm²/e-)           (1.3c) 

 

 et 
²0cm

hνα =  , pour les faibles valeurs de α, la section efficace totale de l’effet Compton est 

donnée par : 
 

[ ..3.13²2.521
3

8 32
0 +−+−= ααα ]πσ rTote         (cm²/é)                                          (1.3d) 

 

(a) (b)

φ

θ

 
 

Figure 1-4 : Effet Compton, ou diffusion incohérente. Un photon est diffusé par un électron 
qui est éjecté hors de l'atome. 

 
Le coefficient linéaire d’atténuation est égale à : 
 
 competot NZ σς =                                               (1.3e) 
 
La diffusion Compton est presque indépendante du nombre atomique du milieu en interaction, 
et elle est dominante pour les photons de moyenne énergie (0.2 MeV à 10 MeV). 
 
VI. Production de paires  
Si un photon énergétique passe au voisinage du noyau, il peut interagir avec le champ 
électromagnétique très intense de celui–ci et créer deux particules de charges opposées (un 
électron et un positon ), qui vont emporter sous forme d’énergie cinétique une énergie donnée 
par le bilan énergétique suivant : 
 

²2 0cmEEE cc ⋅++= −+
γ   (1.4a) 

 
Ee

- et Ee
+ sont les énergies cinétiques des particules chargées. 

Cet effet n'est possible que pour un photon possédant une énergie supérieure à 1.022 MeV à 
proximité d'un noyau. 
L'électron et le positron perdent leurs énergies cinétiques dans le milieu traversé en provoquant 
des ionisations et des excitations. En fin de trajectoires, le positron va se lier avec un électron 
pour former un pseudo atome (positronium : période 10-10 s) et se transforme en deux photons 
par annihilation qui seront émis à 180°l'un de l'autre. 
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(a) (b)

θ−

θ+

 
 

Figure 1-5a : Création d'une paire électron-positron à proximité d'un noyau par un photon 
incident. 

 

(a) (b)

 
 
Figure 1-5b : Après un temps très court à l'état de positronium (a), la paire électron–positron 

s'annihile en une paire de photons ayant chacun une énergie de 511 keV (b). 
 
 La section efficace d'interaction est donnée par :  
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0
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e
ee
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1

0 ²137 −
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Le coefficient d’atténuation massique de l’effet de création de la paire est proportionnel au 
nombre atomique Z et croit d’une façon logarithmique avec l’énergie des photons  

( )νρκ hZ ln≈  (Evans 1955). 
 
VII. Atténuation et absorption d’un faisceau de photons  
L’intensité I(x) pour un faisceau de photon mono énergétique est atténuée par un matériau 
d’épaisseur x est donnée par : 
 

( ) xZheIxI ⋅−= ,
0)( νµ                                                                       (1.5a) 

 
Ou I0 est l’intensité initiale du faisceau et µ (hν, Z) le coefficient linéaire d’atténuation qui 
dépend de l’énergie du photon hν et du nombre atomique Z du milieu.  
Le coefficient linéaire d’atténuation total est la somme de tous les coefficients linéaires 
d’atténuation pour les différentes interactions : 
 

.....+++= κςτµ ph                                        (1.5b) 
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L’importance relative des différents types d'interaction se détermine par la valeur des 
différentes composantes de la section efficace. En fonction de l’énergie de la radiation et du 
numéro atomique du milieu, on peut reporter dans le plan (hν, Z) les lieux d’isoprobabilité des 
effets (voir figure 1-6) (Turner 2004). Ceci permet de définir trois zones : 

- pour des faibles énergies des photons et un milieu de Z élevé : prédominance de l’effet 
photoélectrique 

- pour des énergies moyennes : prédominance de l’effet Compton. 
- pour des énergies élevées et un milieu de Z élevé : prédominance de la production de 

paires. 
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Figure 1-6 : Prédominance des interactions photon – matière en fonction de l'énergie du 
photon incident hν et du numéro atomique Z. 
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C H A P I T R E  2  

Principes et grandeurs dosimétriques utilisés 
en radiothérapie 

 
 
 
I. Introduction 
La dosimétrie des rayonnements traite des méthodes utilisées pour la détermination quantitative 
de l'énergie déposée dans un milieu donné par les rayonnements ionisants. Un certain nombre 
de quantités et d’unités sont définies pour décrire le faisceau de rayonnement et les grandeurs 
dosimétriques les plus utilisées et leurs unités sont également définies. Une discussion 
simplifiée de la théorie de la cavité, la théorie qui traite du calcul de la réponse d'un dosimètre 
dans un milieu, est également donnée. En radiothérapie, l’établissement d’un planning de 
traitement pour le traitement d’une tumeur nécessite la connaissance des valeurs de certaines 
grandeurs dosimétrique, qui sont définies et explicitées dans ce chapitre. 
 
II. Production et mise en forme des faisceaux de photons 
utilisés en radiothérapie externe 
 
II.1 Production des faisceaux de photons 
Plusieurs systèmes sont disponibles pour la production des faisceaux de photons de 
différentes gammes d'énergie.  
 
II.1.1 Unité de Kilovoltage 
Jusqu' aux années 50, la radiothérapie externe a été effectuée avec des rayons X produits par des 
tensions atteignant les 300 kVp. Les rayons X de basse énergie sont produits par rayonnement de 
freinage sur une cible par des électrons émis depuis un tube (l’énergie des X, de l’ordre de 
quelques centaines de keV, dépend de la tension électrique entre l’anode et la cathode). 
Le développement des machines de haute énergie et l'utilisation croissante des unités de 60Co 

dans les années 50 et 60 a eu comme conséquence une diminution progressive de l'utilisation du 
kilovoltage conventionnel. Cependant, ces machines n'ont pas complètement disparu.  
Même à l'ère actuelle du mégavoltage, les faisceaux de basse énergie sont encore utilisés, 
particulièrement dans le traitement des lésions superficielles de la peau. 
  

 
 

Figure 2-1 : Bombe de cobalt-60 (Eldorado®)   
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II.1.2 Unité du Cobalt-60 
Le système le plus simple et le plus robuste est la bombe à cobalt (figure 2-1). 
La source de 60Co est produite dans un réacteur nucléaire où le noyau de 59Co est bombardé de 
neutrons selon la réaction 59Co (n, γ) 60Co. La source est constituée par un empilement de grains 
de 60Co le cylindre ainsi constitué à une base dont le diamètre mesure 2 cm et dont la hauteur est 
également voisine de 2cm. Le noyau de 60Co a une demie vie de 5.3 ans et se désintègre en 
émettant en cascade deux photons dont l’énergie est de 1.17 et 1.33 MeV, et un rayonnement β-          
(EMax= 0.32 MeV). Ce dernier est arrêté par la capsule qui contient le 60Co. 
Les sources de 60Co ont une activité maximale de 10000 Ci lorsqu'elles sont neuves et 
installées à l'intérieur de la tête de l'appareil. La tête d’un appareil de 60Co est une enceinte 
dans laquelle se trouve la source radioactive. Elle est constituée d’un métal lourd, et son 
épaisseur doit être calculée pour arrêter le rayonnement qui est émis dans toutes les directions, 
un orifice permet le passage du faisceau utile. La source est montée dans un cylindre de 
plomb. A l’autre extrémité de ce cylindre est placée une lampe projetant un faisceau lumineux 
simulant le faisceau d’irradiation. La translation de ce cylindre permet d’amener en face de 
l’orifice soit la source de cobalt, soit la source lumineuse. 

 

 
 

Figure 2-2 : Accelerateur linéaire (Varian® Clinac 1800)  
 
II.1.3 Accelerateur linéaire 
L'accélérateur linéaire (linac) est une machine qui utilise des ondes électromagnétiques de 
hautes frequences pour accélérer les particules chargées comme les électrons à des énergies 
élevées à travers un tube linéaire. Le faisceau d'électrons de haute énergie peut étre utilisé 
directement, ou envoyé sur une cible pour produire des rayons X.  
Il existe plusieurs types d'accélérateurs linéaires(figure 2-2), mais celui utilisé en 
radiotherapie accélére directement les électrons par des ondes électromagnétiques 
progressives ou stationnaires dont la fréquence est dans la region des micro-ondes (~3000 
MHz). Un générateur fournit une alimentation continue au modulateur qui inclut le réseau de 
générateur de pulsation et un commutateur connu sous le nom de thyratron. Les pulsations de 
haute tension de la section du modulateur sont des pulsations de quelque micro secondes.  
Ces pulsations sont fournies au magnétron ou au klystron et simultanément au canon à 
électron.  
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Les micro-ondes pulsées produites dans le magnétron ou dans le klystron sont injectées dans 
le tube accélérateur (la section rectiligne accélératrice) par l'intermédiaire du système de 
guide d'ondes. A des instants appropriés, les électrons produits par un canon d'électrons sont 
également injectés dans la section rectiligne.    
La section (ou le guide d'ondes de l'accélérateur) est un tube en cuivre très pur, constitué d'une 
suite de disques en cuivre ou des diaphragmes circulaires, la présence de ces diaphragmes de 
dimensions bien définies permet d'assurer entre chaque cavité un degré de couplage 
permettant d'obtenir la valeur désirée de la vitesse de phase. Cette section est sous un vide 
élevé. Les électrons sont injectés dans la section avec une énergie d'environ 50 keV, et 
interagissent avec le champ électromagnétique des micro–ondes.  
Pendant que les électrons d'énergie élevée émergent de la fenêtre de sortie de la section, ils sont 
sous forme de faisceau filiforme (pencil beam) d'environ 3 mm de diamètre. 
Pour les linacs de basse énergie (6MV) avec un tube relativement court, les électrons arrivent 
verticalement et frappent une cible pour la production des rayons X. Dans les linacs de haute 
énergie, la section est plus longue et, par conséquent, est placé horizontalement. Les électrons 
sont alors déviés avec un angle convenable entre la section et la cible (habituellement environ 
90° ou 270°). La déviation précise du faisceau d'électrons est effectuée par le système de 
transport de faisceau qui se compose d’aimants, de bobines focalisantes et d'autres composants 
(figure 2-3). 
 

 
 

Cible RX 
escamotable Assemblage magnétique 

Trajectoire 
des électrons 

Filtre 
égalisateur 

Plaque 
diffusante  

Chambre 
d’ionisation duale 

Champ 
lumineux 

Télémètre 

Collimateur 

Figure 2-3 : Schéma détaillé des différents composants présents  
dans une tête d’irradiation pour un accélérateur. 

 
II.2 Mise en forme du faisceau clinique 
La stratégie de la radiothérapie externe consiste à multiplier les portes d’entrée des faisceaux 
délivrés au malade, ce qui revient à avoir des incidences dans toutes les directions de l’espace 
convergeant vers le patient. Toutefois, pour des raisons de confort du patient ainsi que pour 
garder le corps dans la position de l’imagerie ayant servi à préparer le traitement, il est 
important de traiter le patient en position couchée. Pour pouvoir réaliser toutes les incidences, 
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le faisceau est dirigé sur le patient depuis un bras mécanique qui tourne autour d’un axe 
horizontal et qui vise en permanence un point fixe dans la salle appelé l'isocentre. De cette 
manière, quand la table a été positionnée de manière à amener le centre de la tumeur à 
l’isocentre, tous les faisceaux convergent vers la cible quelque soit l’angle du bras et de la 
table (qui elle aussi tourne autour de l’isocentre).  
Le faisceau initial produit par la machine doit être traité pour pouvoir être utilisé cliniquement. 
Il doit notamment : 
i) être homogène (en énergie et en fluence) sur une surface importante au niveau du 

patient (typiquement 40 x 40 cm²); 
ii) avoir une pénombre optimisée par rapport au type de rayonnement;  
iii) être collimaté au niveau du patient de façon à se conformer à la forme du volume à 

irradier et protéger ainsi les tissus sains. 
iv) D’autre part, pour pouvoir s’adapter à des configurations particulières du traitement 

(ex : forme de la surface d’entrée) et pour optimiser la forme des isodoses en 
profondeur, on doit également pouvoir disposer d’accessoires interposés dans le 
faisceau qui optimiseront la fluence ou le dépôt d’énergie des particules. 

 
La première conformation possible consiste à collimater le faisceau incident de telle manière 
qu’il ne vise que la zone traitée. Cela se fait en interposant des blindages métalliques (assez 
épais pour absorber le faisceau incident) disposés de manière à laisser un trou (dans lequel le 
faisceau va passer) dont la forme est la plus proche possible de la forme de la cible vue par le 
faisceau pour une incidence de faisceau donnée. 
En pratique, on utilise plusieurs niveaux de collimation répartis le long du trajet depuis la 
source jusqu’au patient. Cela permet d’arrêter le maximum de faisceau en amont (et donc de 
se prémunir tôt contre des rayonnements diffusés qui pourraient irradier le patient), de 
diminuer l’activation ou la production de neutrons par des pièces situées près du patient et 
enfin, cela permet dans certains cas (photons) de filtrer complètement le rayonnement incident. 
Dans le cas le plus classique d’un accélérateur électrons–photons, le blindage des rayons X de 
haute énergie se fait par deux séries de collimateurs (figure 2-3) : 
i) des mâchoires parallèles mobiles (mâchoires XY) qui précollimatent le faisceau très 

en amont (on les règle de manière à ce que le rectangle formé soit celui dans lequel 
s’inscrit le volume traité plus la marge de la pénombre), 

ii) un collimateur personnalisé dont la forme reproduit fidèlement le contour de la zone 
traitée avec une marge pour prendre en compte la pénombre du faisceau. 

 
III. Grandeurs dosimétriques 
Les quantités suivantes sont utilisées pour décrire un faisceau de rayonnement ionisant : La 
fluence de particules, la fluence énergétique et le débit de fluence de particules. Ces quantités 
sont habituellement employées pour décrire les faisceaux de photon et peuvent également être 
employés pour décrire les faisceaux de particules chargées (Johns et Cunningham 1983).    
 
III.1 Énergie communiquée (délivrée)   
C'est la somme de toutes les énergies déposées dans un volume au cours des interactions entre 
les particules incidentes et les particules du milieu irradié, à l’exclusion de toute augmentation 
de la masse au repos. 
 

∑ ∑ ∑+−= QRR outinε                                                                                                        (2.1) 
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ΣRin : la somme des énergies de toutes les particules qui pénètrent dans le volume irradié (sans 
l’énergie massique) ;          
ΣRout : la somme des énergies de toutes les particules qui quittent le volume irradié  
ΣQ   : la somme de toutes les énergies imparties dans les réactions nucléaires qui ont été initiées 
dans le volume irradié. 
 
III.2 Flux énergétique  
Le flux énergétique est l’énergie radiante par unité de temps. L’unité s'exprime en Watt ou  
MeV. s–1

 

AirAir WNWdtdNdtdRR
••

⋅=⋅==                                                                                         (2.2) 
 
III.3 Fluence de particules  
La fluence particulaire Φ est le rapport du nombre de particules dN incidentes sur une sphère de 
section da, elle s’exprime en particules· m–2 (figure 2-4). 
 
Φ = dadN                                                                                                                                (2.3a)  
 

S

P P

S

a- cas polydirectionnel b- cas monodirectionnel  
 

Figure 2-4 : définition de la fluence des particules  
 
L’utilisation d'une sphère de section da exprime de la façon la plus simple le fait qu'on 
considère un secteur da perpendiculaire à la direction de chaque particule et par conséquent 
cette fluence de particules est indépendante de l'angle du rayonnement incident.  
Le débit de fluence particulaire φ est le quotient de dΦ par dt où dΦ est l'incrément de fluence 
dans l'intervalle de temps dt, il s’exprime en particules. m–2.s–1

 
ϕ = dtdΦ                                                                                                                                 (2.3b) 
 
III.4 Fluence énergétique  
Le fluence énergétique Ψ est le quotient de dR par da, où dR est l'énergie radiante incidente sur 
une sphère de section da, elle s’exprime en J. m–2. 
 
Ψ = dadR                                                                                                                                (2.4a)  
 
La fluence énergétique peut être calculée à partir de la fluence particulaire par la formule 
suivante : 
 

 15



Chapitre 2 .....................................................................Quantités dosimétriques en radiothérapie 

( ) νν hhdadN .Φ=⋅=Ψ                                                                                                        (2.4b)  
Où hν est l'énergie de la particule et dN représente le nombre de particules d’énergie hν. 
 
III.5 Exposition 
L'exposition est la mesure des ionisations produites uniquement dans l'air par les photons. 
L'ICRU définit l'exposition par : 
 

dmdQX =                                                                                                                               (2.5) 
 
dQ est la valeur absolue de la charge totale d'ions de même signe produits dans l'air quand tous 
les électrons (et positons) libérés par des photons dans une masse d'air dm sont complètement 
arrêtés dans l'air (Khan 1984), elle s’exprime en Roentgen (figure 2-5). 
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Figure 2-5 : Définition de l’exposition 

 
III.6 Kerma   
Le kerma ( Kinetic Energy Released per unit Mass ) est une quantité non stochastique qui 
mesure la quantité d'énergie cinétique de toutes les particules chargées directement ionisantes 
(électrons et positrons) libérées par des radiations indirectement ionisantes, dans un milieu de 
masse dm sans s’intéresser à ce qui se produit après ce transfert (figure 2-6).  
L'unité du kerma est : J.kg–1 ou Gray (Gy). 
 

dmEd K tr=                                                                                                        (2.6a) 
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Figure 2-6 : Définition du kerma 

 
Où dEtr est la somme des énergies cinétiques initiales des particules chargées transférées par des 
photons dans un volume élémentaire, et dm est la masse de la matière centrée sur le point P.  
L’énergie des photons est communiquée à la matière par un processus en deux étapes : 
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i) Dans la première étape, le photon transfère son énergie aux particules chargées 
secondaires (électrons) par de diverses interactions (effet photoélectrique, diffusion 
Compton, production de paire, etc...).  

ii) Dans la deuxième étape, la particule chargée transfère son énergie au milieu par des 
excitations et des ionisations atomiques. 

L'énergie cinétique initiale des particules chargées libérées par des photons est donnée en 
fonction de l'énergie des photons incidents par dxEE trtr ⋅⋅= µ0    

trµ est le coefficient massique total de transfert, il est donné par : 
 

( ) ( )( )νρκρςνδρτρµ hcmh com
absphtr

2
0211 −⋅++−⋅=                                              (2.6b) 

 
δ est l’énergie moyenne émise comme radiation fluorescente par le photon absorbé, elle est 
donnée par : 
 
 ( ) ( LLLKKK hEhEh )ωνττωνττνδ ⋅⋅+⋅⋅=                                                              (2.6c) 
 
L'énergie transférée aux électrons par des photons peut être déposée dans le milieu de deux 
manières différentes :  
i) par des collisions qui donnent le kerma de collision Kcol qui conduit à la production des 

électrons qui cèdent leurs énergies par ionisation dans le milieu.  
ii) par des interactions radiatives (rayonnement de freinage, annihilation de la paire 

électron - positron), qui donnent le kerma radiatif Krad qui conduit à la production des 
rayonnements de bremsstrahlung lorsque les particules chargées secondaires sont 
ralenties dans le milieu.  

Par conséquent, le kerma total est constitué de deux composantes : le kerma de collision Kcol et 
le kerma radiatif Krad.                                                                                                                radcol KKK +=
La fraction moyenne de l'énergie transférée aux électrons qui est perdue à travers des processus 
radiatifs est représentée par un facteur désigné sous le nom de "fraction de freinage" g.                   
La fraction perdue par des collisions est (1-g).  
Une relation fréquemment utilisée entre le kerma de collision Kcol et le kerma total K peut être 
écrite comme suit : 
 
Kcol = K · (1-g)                                                                                                                          (2.6d)  
 
III.7 Dose absorbée  
La dose absorbée est une quantité non stochastique applicable aux rayonnements ionisants dans 
tous les matériaux et pour n'importe quelle énergie.  
La dose absorbée est définie comme l'énergie moyenne dε délivrée par le rayonnement ionisant 
à l'élément de masse dm dans un volume fini V par :  
 

dmdD ε=                                                                                                                               (2.7) 
 
Et comme les électrons traversent le milieu en déposant leurs énergies le long de leurs 
trajectoires, cette absorption d'énergie ne pourra pas avoir lieu au même endroit que le transfert 
d'énergie décrit par le kerma (figure 2-7). L'unité de la dose absorbée est Joule par kilogramme 
J.kg –1ou Gray (Gy). 
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Figure 2-7 : Définition de la dose absorbée 

 
IV. Equilibre électronique 
Un photon interagit avec la matière et donne des électrons secondaires qui cèdent leur énergie à 
la matière selon différents processus. Il est donc nécessaire de connaître le flux d’électrons 
secondaires dont la mesure permettra de connaître l’énergie déposée dans la matière. 
Considerons un faisceau de photons pénétrant dans un milieu matériel, les électrons mis en 
mouvement ont un certain parcours en fonction de leur énergie. Le flux d’électrons secondaires 
augmente et ceci jusqu'à une profondeur égale au parcours des électrons d’énergies maximale 
mis en mouvement dans le milieu : c’est la profondeur de l’équilibre électronique.      
Le kerma radiatif ne contribue pas au dépôt d’énergie dans le volume d’intérêt, la relation entre 
la dose absorbée D et le kerma de collision Kcol est donnée par : 
 

β=colKD                                                                                                         (2.8a) 
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Figure 2-8 : Equilibre électronique 
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où β est égale à 1 si on est dans la région de l'équilibre électronique des particules chargées, 
inférieur à 1 si on est dans la région de Build-up, et supérieur à 1 dans la région de l'équilibre 
électronique transitoire (figure 2-8). 
Lorsque on est à l’équilibre électronique, le flux d’électrons secondaires est proportionnel au 
flux de photons, il reste donc constant tant que ce flux de photons est constant. Mais ce dernier 
étant atténué, le flux d’électrons secondaires diminue parallèlement tout en restant proportionnel 
au flux de photons, d'où l'égalité entre le kerma et la dose i.e. β égale à 1 (Attix et Roesch 1968). 
 

( )gKKD col −⋅== 1                                                                                                (2.8b) 
 
V. Théorie de la cavité  
Pour mesurer la dose absorbée dans un milieu il est nécessaire d’introduire un dispositif sensible 
aux rayonnements qui est le dosimètre. Généralement, le milieu sensible du dosimètre ne sera 
pas du même matériau que celui dans lequel il est mis. La théorie de la cavité relie la dose 
absorbée dans le milieu sensible du dosimètre (la cavité) à la dose absorbée dans le milieu en 
absence de la cavité. Les dimensions de la cavité sont mentionnées comme petites, 
intermédiaires ou grandes en comparaison aux parcours des particules chargées secondaires 
produites par les photons dans le milieu de la cavité (figure 2-9).  
Diverses théories de cavité pour les faisceaux de photons ont été développées selon la taille de 
la cavité, telle que les théories de Bragg - Gray et de Spencer -Attix pour de petites cavités et la 
théorie de Burlin pour des cavités de tailles intermédiaires.  
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Figure 2-9 : Principe de la théorie de la cavité 
 

V.1 Théorie de Bragg - Gray  
La théorie de Bragg – Gray était la première théorie de la cavité développée pour fournir un 
rapport entre la dose absorbée dans un dosimètre et la dose absorbée dans le milieu en absence 
du dosimètre, elle s’applique bien pour les petites cavités et pour les hautes énergies.  
Les conditions d’application de cette théorie sont : 
i) Les dimensions de la cavité doivent être petites comparée au parcours des particules 

chargées, de telle sorte que sa présence ne perturbe pas la fluence des particules 
chargées dans le milieu. 

ii) La dose absorbée dans la cavité est déposée seulement par le passage des particules 
chargées, c.-à-d., les interactions de photon dans la cavité sont supposées être 
négligeables et ainsi ignorés (pas de rayonnement delta dans la cavité).   

D’après ces deux conditions la théorie de Bragg–Gray relie la dose dans le milieu à la dose dans 
la cavité comme suit :  
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( ) ( ) ( ) ( ) cavparoiabsmilieuabscavmilieumilieu DSSD ⋅⋅= ρµρµρρ                                               (2.9) 
 
( ) cavmedS ,ρ         : rapport des pouvoirs d’arrêt massiques moyens de collision moyen  

 Milieu – cavité (paroi) ; 
( ) cavmelieuabs ,ρµ  : rapport des coefficients d’absorptions massiques du milieu et de la paroi. 
 
 La dose absorbée dans la cavité est donnée par airaircav wmQD ⋅=  . 
 
L’utilisation des pouvoirs d'arrêt moyens élimine la production des particules chargées 
secondaires (rayonnement delta) dans le milieu et dans la cavité. 
Bien que la taille de la cavité ne soit pas explicitement prise en considération dans la théorie 
de la cavité de Bragg–Gray, la réalisation des deux conditions de Bragg–Gray dépendra de la 
taille de la cavité qui est basée sur le parcours des électrons dans le milieu de la cavité, la 
nature du milieu de cette cavité, et enfin l'énergie de l'électron.  
 
V.2 Théorie de Spencer – Attix    
 La théorie de la cavité de Bragg - Gray ne tient pas compte de la création des électrons 
secondaires (δ) produits en raison du ralentissement des électrons primaires dans le volume 
sensible du dosimètre. La théorie de Spencer–Attix est une formulation plus générale qui 
explique la création de ces électrons qui ont des énergies suffisantes pour produire des 
ionisations. Certains de ces électrons libérés dans la cavité auraient une énergie suffisante pour 
s’échapper de la cavité emportant une partie de leur énergie avec eux. Ceci réduit l'énergie 
absorbée dans la cavité et requiert la modification du pouvoir d'arrêt du gaz                        
(Spencer et Attix 1955, Burch 1955). La théorie de la cavité de Spencer–Attix fonctionne sous 
les mêmes conditions de Bragg–Gray. Cependant, ces conditions s'appliquent maintenant même 
à la fluence de particules secondaires en plus de la fluence de particules chargées primaires.  
Les calculs par la méthode de Monte Carlo ont prouvé que la différence entre les théories de 
Spencer–Attix et de Bragg–Gray est non négligeable mais généralement cette différence n’est 
pas très significative. Puisque le pouvoir d’arrêt de collision pour différents milieux montre des 
tendances semblables en fonction de l'énergie des particules, leur rapport est une fonction qui 
varie très lentement avec l'énergie.  
 
VI. Dosimétrie des faisceaux de photons 
 
VI.1 Kerma de l’air dans l’air 
Pour un faisceau de photons monoénergétique dans l’air, le kerma de l’air dans l’air 

pour un point distant de la source est proportionnel à la fluence énergétique ψ ou à la 
fluence de photon Φ : 
( )airairK

 
( ) ( ) ( )airtrairtrairair hK ρµνφρµψ ⋅⋅=⋅=                                                                           (2.10) 
 
 
VI.2 Dose à une petite masse du milieu dans l’air 
Elle est connue aussi sous le nom "dose dans un espace libre", introduit par Johns et 
Cunningham (Johns et Cunningham 1983). Elle caractérise uniquement les facteurs output de 
l’unité de traitement (les facteurs qui représentent la contamination du faisceau primaire due 

 20



Chapitre 2 .....................................................................Quantités dosimétriques en radiothérapie 

uniquement aux accessoires de l’unité de traitement). Elle est basée sur la mesure du kerma de 
l’air dans l’air. 
 

( ) ( ) ( ) )(876.0 medP
med
AirabsAirmedmed rkXRcGyKD ⋅⋅⋅⋅=⋅=′ ρµββ                                     (2.11) 

 
β est une constante de proportionnalité,  
Xp est l’exposition au point d’intérêt : Xpp NMX ⋅= , 
Mp est le signal mesuré corrigé avec une chambre d’ionisation au point d’intérêt, 
NX est le facteur de calibration de l’exposition dans l’air, 

med
med

abs r

med erk
⋅⋅⎟

⎠
⎞⎜

⎝
⎛−

≈
ρρ

µ

)( est un facteur de correction qui prend en considération l’atténuation du 
faisceau de photons dans un milieu de masse sphérique, rmed est le rayon du milieu pour juste 
assuré l'équilibre électronique. 
 
VI.3 Loi de l’Inverse Carré des Distances 
En radiothérapie externe, les sources de photons sont considérées ponctuelles alors que les 
faisceaux sont des faisceaux divergents comme le montre la figure 2-10. 
La source S produit une fluence de photon ΦA à une distance fa et une fluence de photon ΦB à 
une distance fb.  
Le nombre total de photons traversant l’aire A de coté a est égal au nombre de photons qui 
traversent l’aire B de coté b (on suppose que le faisceau de photon n’est pas atténué par le 
volume d’air qui sépare les surfaces A et B). On peut écrire Ntot= ΦA·A= ΦB·B  
d’où       

( )222
abBA ffabAB ===ΦΦ                                                                                         (2.12)   

 

 
 

Figure 2-10 : Principe de la loi de l’inverse des carrés des distances 
 
VI.4 Facteur de collimation 
Le kerma de l’air dans l’air , la dose à la petite masse du milieu dans l’air( )airairK medD′ , et 
l’exposition X dans l’air dépendent de la taille du champ. Lorsque la taille du champ augmente, 
leurs valeurs augmentent car le nombre de photons diffusés par la tête d'irradiation augmente. 
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Cette augmentation est caractérisée par le facteur de collimation (CF), qui est le rapport de dose 
à la petite masse du milieu dans l’air pour une taille de champ A sur la dose à la petite masse du 
milieu dans l’air pour une taille de champ de 10 × 10 cm² (figure 2-11).  
 

( ) ( )
( )ν

ν
ν
νν

hD
hAD

hX
hAXhACF

,10
,

),10(
,),(

′
′

==                                                                                    (2.13) 
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Figure 2-11 : Géométrie de mesure du facteur CF au point P. 
 

VI.5 Facteur du pic de diffusion   
La dose absorbée dans une petite masse du milieu dans l’air D’P est reliée à la dose à la 
profondeur zmax dans le fantôme au point P, par le facteur de diffusion du pic (PSF) comme suit 
(figure 2-12) : 
 

( )
( )ν

ν
ν

hAD
hfAzD

hAPSF
P

P

,
,,,

),( max

′
=                                                                                           (2.14) 

 

 

(b)(a) 
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Figure 2-12 : Géométrie de mesure du facteur PSF au point P. 

 
VI.6 Facteur de diffusion par le fantôme 
C’est un facteur de correction dû à la diffusion dans le fantôme à la profondeur de référence, il 
est défini comme la normalisation à 1 du facteur PSF pour un champ 10 ×10 cm². 
 

( )
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νν
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zmax

A 

P P

A

 22



Chapitre 2 .....................................................................Quantités dosimétriques en radiothérapie 

VI.7 Facteur de dose relative   
Il est défini comme le rapport de la dose en un point à la profondeur de l’équilibre électronique 
pour une taille de champ A sur la dose au même point pour une taille de champ de 10 x 10 cm² 
(figure 2-13) 
 

),,10,(
),,,(),(

max

max

ν
νν

hfzD
hfAzDhARDF =                                                                                            (2.16) 

 

 
 

PP 

(b)(a)
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10 x 10A 
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f =DSP

Figure 2-13 : Géométrie de mesure des facteurs de dose relative. 

VI.8 Rendement de Dose en profondeur 
Cette quantité est définie comme le rapport de la dose en un point à la profondeur d à la dose 
mesurée à la profondeur de l’équilibre électronique qui est prise comme profondeur de 
référence (figure 2-14).  
 

( ) PQ DDhfAdPDD ⋅= 100,,, ν  (2.17) 
 

 
 

Figure 2-14 : Principe de la mesure du rendement de dose en profondeur 
 

DP et DQ sont les doses au point P à la profondeur zmax dans l’axe central du fantôme, et au point 
Q à la profondeur z dans l’axe central du fantôme respectivement. 
La dose au point Q est la somme de la composante primaire qui est issue directement de la 
source, et d’une composante diffusée. La composante primaire est représentée par :  
 

( ) ( )( ) ( )max2
max

zzprim ezfzfPDD −−++= µ     
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VI.9 Fonction de diffusion (S) 
C'est le rapport de la composante diffusée de la dose sur la dose dans un petit volume d'un 
milieu dans l'air. Elle est donnée par :   
 

( ) ( ) ),,0,(,0),,,(,),,,( ννννν hfzPDDhPSFhfAzPDDhAPSFhfAzS −=                 (2.18) 
 

 
VI.10 Rapport Tissu – Air (RTA) 
En radiothérapie la source de rayonnement tourne autour de l'axe de rotation qui est 
généralement placé à la tumeur. Bien que la DSP varie en fonction du contour du patient, la 
DSA reste constante. Puisque le rendement en profondeur dépend de la DSP, des corrections de 
DSP sont appliquées pour les rendements en profondeur pour tenir compte du contour du 
patient, ces corrections sont lourdes en routine clinique. Une grandeur simple appelée Rapport 
Tissu – Air (RTA) qui ne dépend pas de la DSP a été introduite par Johns en 1953. Le concept 
du RTA, est développé pour faciliter les calculs pour des techniques isocentriques et pour des 
champs irréguliers. Le RTA peut être défini comme le rapport de la dose DQ à une profondeur z 
dans un fantôme sur la dose dans l'air D'Q au même point (figure 2-15).  
 

( )
Q

Q
Q D

D
hAzRTA

′
=ν,,                                                                                                              (2.19) 

 
Source Source

 
Figure 2-15 : Principe de la mesure du Rapport Tissu – Air 

 
Le facteur RTA pour une taille de champ 0 x 0, i.e., RTA (z, 0, hν), peut être calculé à partir 
de   où µ( ) ( max,0, zzeffehzRTA −−= µν )

eff  est le coefficient d’atténuation effectif pour le faisceau de 
photon. Le champ 0 x 0 est un champ hypothétique pour le quel la dose en profondeur dans le 
fantôme est due aux photons primaires. 
 
VI.11 Rapport Tissu – Diffusé (SAR) 
Le rapport tissu – diffusé est utilisé dans le but de calculer la dose dûe au diffusé dans le 
milieu. La séparation de la contribution primaire et diffusée de la dose est utile dans la 
dosimétrie des champs irréguliers. On peut le représenter comme la différence entre la dose 
totale dans le fantôme et la dose dûe au primaire au même point.  
 

),0,(),,(),,( ννν hzRTAhAzRTAhAzSAR −=                                                                    (2.20) 
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VI.12 Rapport Tissu – Fantôme (RTF) 
ux de hautes énergies car la mesure de la Ce concept (Khan 1984) est utilisé pour les faiscea

dose dans l’air est difficile (pour des raisons d'équilibre électronique des particules chargées). 
Cette grandeur conserve les propriétés du RTA mais limite les mesures au fantôme. Le RTF est 
définit comme le rapport de la dose en un point de profondeur z dans le fantôme à celle prise à 
la profondeur de référence, généralement prise égale à 10 cm (figure 2-16).     
  

refQ

Q
Q D

D
hAzRTF =),,( ν                                                                                                           (2.21) 

 

Figure 2-16 : principe de la mes re du Rapport Tissu – Fantôme 
 

orsque la profondeur de référence est égale à la profondeur du maximum de dose, on obtient le 

 
 
u

L
facteur Rapport Tissu – Maximum (RTM). Le facteur RTM peut être calculé à partir de RTA. 
 

),(
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Max

=                                                                                                    (2.22) 

 
I.13 Rapport de Diffusé – Maximum 

e au diffusé dans le milieu, elle est définie 
V
C'est une quantité utilisée pour calculer la dose dû
par : 
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I.14 Facteur hors – axe (Off – Axis Ratio) 

ofondeur 
V
Ce facteur qui caractérise le profil de dose est le rapport de la dose en un point à une pr
z distante de x de l’axe centrale du faisceau sur celle prise sur l’axe centrale à la même 
profondeur (Khan et al 1985). 
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CHAPITRE 3 
 

Calcul de dose et planning de traitement pour les 
faisceaux de photons utilisés en radiothérapie 
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I. Introduction 
Au début de l’utilisation des rayonnements ionisants en radiothérapie, 'la dose' a été employée 
dans un sens pharmacologique caractérisant la quantité de rayonnement donnée plutôt que son 
impact physique sur l’objet irradié. Aujourd'hui, la dose absorbée est strictement définie comme 
l'énergie moyenne déposée (par le rayonnement ionisant) par unité de masse (ICRU 1998), c'est-
à-dire la dose est découplée du rayonnement utilisé pour la délivrer. Donc, la dose absorbée est la 
grandeur physique fondamentale d'intérêt pour la radiothérapie. 
Quand les faisceaux de photons de hautes énergies ont été introduits cliniquement dans les années 
1950, le seul choix disponible pour les physiciens médicaux était de développer des méthodes 
empiriques. Ces méthodes limitaient souvent les traitements aux géométries d’irradiation qui 
pouvaient être calculées avec une certaine précision. Avant l’accès aux images tomographie 
informatisée (CT Scanner), la représentation de l'anatomie du patient était basée sur des contours 
simples, c'est-à-dire la précision du calcul de dose a été limitée en grande partie par le manque 
d'information appropriée sur le patient. Pendant le début des années 1970 les mini-ordinateurs ont 
fourni assez de puissance de calcul pour permettre le développement de scanners CT et  des 
systèmes de planification de traitement informatisés à des  prix accessibles aux fournisseurs de 
soins. Cette disponibilité a augmenté le raffinement des méthodes de calcul de doses empiriques 
afin d’incorporer la prise en considération des tissus hétérogènes (Purdy et al. 1983, Cunningham 
1983). Récemment, les nouvelles modalité d’imagerie médicale comme l'imagerie par résonance 
magnétique (IRM) et l’imagerie isotopique (tomographie par émission de photons simple et 
tomographie par émission de positrons) ont augmenté de façon importante la possibilité de 
localisation et de délimitation des tumeurs et des organes sains voisins (Austin–Seymour et al. 
1995, Schad et al. 1992). La précision de plus en plus grande, ainsi obtenue, dans la définition du 
volume cible, nécessitait la disponibilité de modèles de calcul de doses performants (Bortfeld et 
al. 1997, Brahme 1987, 1995, Chin et al. 1983, Webb 1997). Les méthodes empiriques de calcul 
de dose sont limitées en précision et souvent ne permettent pas le calcul de dose dans des 
situations d’irradiations complexes.  
Bien que l'équation de transport et les sections efficaces d'interaction soient bien connues, aucun 
algorithme de calcul de dose analytique pour les faisceaux de photons capable de prendre en 
charge les situations cliniques d'irradiation avec une précision acceptable n'a été développé. Des 
méthodes analytiques pourraient fonctionner si une chaîne très courte d'événements précède 
l'absorption complète de l'énergie de la particule (ou quand les photons s’échappent du système 
considéré). Les méthodes Monte-Carlo, mises en oeuvre pour imiter les processus de base d'une 
façon directe, ont servi beaucoup à atteindre d'objectifs en physique médicale (Andreo 1991, 
Rogers et Bielajew 1990, Mackie 1990). Cependant, elles ne sont pas encore disponibles pour la 
planification de traitement ordinaire des faisceaux de photons en raison de l’importance du temps 
de calcul requis. Par conséquent, différents algorithmes semi–analytiques ont été développés pour 
le calcul de dose. 
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II. Dépôt d’énergie des faisceaux de photons 
II.1 Processus physique 
Les photons issus d’un appareil de traitement produisent une cascade d'interactions, non 
seulement dans le patient, mais aussi dans l’appareil de traitement lui-même avant que l'énergie 
ne soit absorbée au point d’intérêt (figure 3-1). 
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Figure 3-1 Schéma de l’interaction des photons du faisceau depuis leur création jusqu’à leur 
absorption dans le patient 

  
Lorsqu’ils traversent les différents éléments de la tête d'irradiation, les photons du faisceau sont 
diffusés ce qui rajoute une composante de photons secondaires au faisceau primaire. De plus, les 
particules chargées produites dans la tête d’irradiation et dans l’air contaminent le faisceau et 
contribuent à la dose dans la région du build–up. La proportion de contamination par les 
particules chargées est très sensible à la présence de diffuseurs sur la trajectoire du faisceau.  
Les photons sont des rayonnements indirectement ionisants et ne déposent pas leur énergie dans 
le milieu de façon significative. Par des interactions avec des atomes du milieu constituant le 
patient, les photons incidents transfèrent leur énergie aux électrons et positrons qui ionisent et 
excitent les atomes le long de leurs trajectoires jusqu'à ce qu’ils perdent toute leur énergie.        
En utilisant l'histoire d'interaction on définit clairement les différentes catégories de dose relatives 
à la caractérisation du faisceau et la modélisation de la dose, comme décrit dans la figure 3-1. 
Partant de la source, la plupart des photons entrant dans le patient n'ont été soumis à aucune 
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interaction avant l'entrée dans celui-ci et serviront comme les créateurs des distributions de dose 
du faisceau primaire et du diffusé dans le patient. Les particules interagissant dans la tête 
d’irradiation donnent deux catégories de dose : la contamination par particules chargées et la 
diffusion dans la tête d’irradiation. Cette dernière contribue à la dose totale dans le patient, selon 
l'énergie du faisceau, pour approximativement 5-15 % (Ahnesjö 1994).  
Depuis le début d’utilisation des unités de 60Co l'importance du transport de particules chargées a 
souvent été négligée dans le calcul de dose pour la planification de traitement. Il était suffisant de 
considérer que l'énergie des photons transférée à de telles particules était déposée 'sur place' 
(l'approximation du kerma de collision). Cela a causé la confusion, quand 'la dose primaire' a été 
déterminée expérimentalement comme ' le Rapport tissu–fantôme de surface zéro '                
(Mohan et Chui 1985). Cependant, il est commode de maintenir le concept de dose primaire 
puisque sa dépendance en fonction de la fluence primaire de photons est beaucoup plus locale 
que la dose obtenue par des photons diffusés (Bjärngard et Cunningham 1986, Nizin 1993, Woo 
et 1990). Dans le rapport de l’ICRU (1987), le rayonnement primaire est pris comme étant le 
rayonnement incident sur la surface du fantôme et inclut des photons venant directement de la 
cible aussi bien que le rayonnement diffusé par le système de collimation.  
 
II.2 Les théorèmes de Fano et d'O'Connor  
Les données dosimétriques utilisées dans la planification de traitement sont principalement 
mesurées dans l'eau. L'existence de deux théorèmes importants de Fano et d'O'Connor permet 
d’utiliser ces données pour des milieux équivalents eau de différentes densités.  
Le théorème de Fano stipule que quand un objet de densité variable mais de composition 
atomique constante est présent dans un champ de rayonnements avec une fluence des particules 
primaires constante (photons), alors la fluence de particules secondaires (électrons) est aussi 
constante et indépendant des variations de densité (Fano 1954). Cette fluence constante des 
électrons secondaires est égale à la fluence de l’équilibre de particule chargé (CPE) pour une 
fluence de photons donnée. Par conséquent la dose absorbée à travers n'importe quel secteur de 
densité variable serait constante. La supposition principale dans le théorème de Fano est que les 
sections efficaces d'interaction par unité de masse sont indépendantes de la densité d'un milieu de 
composition atomique identique. Strictement, pour appliquer le théorème de Fano aux faisceaux 
de photons utilisés en radiothérapie externe, il faut supposer que l'atténuation des photons 
primaires, l'effet de densité intervenant dans le calcul du pouvoir d’arrêt et la production de 
photons secondaires peuvent être négligés. La non considération de l'atténuation des photons 
signifie essentiellement que le libre parcours moyen des photons primaires doit être beaucoup 
plus grand que le parcours maximal des électrons secondaires produits. Cette condition peut être 
satisfaite par les faisceaux cliniques, avec des énergies de photon de 1 – 3 MeV et s'applique aux 
points d’un milieu irradié qui sont suffisamment loin des limites (Harder 1974). Les effets de 
densité (dans la gamme de densité de tissus humains) sont généralement négligeables pour des 
faisceaux cliniques et la production de photons secondaires n'est pas problématique tant que leurs 
libres parcours moyens sont plus grands que les parcours des électrons secondaires.  
Tandis que le théorème de Fano s'applique aux situations d'équilibre de particule chargée, le 
théorème d’O'Connor (density scaling theorem) relie la dose dans deux milieux de densités 
différentes, mais de compositions atomiques égales, tous les deux irradiés par le même faisceau 
externe. Selon ce théorème, le rapport de la fluence des photons secondaires diffusés a celle des 
photons primaires est constant dans les deux milieux pourvu que toutes les distances 
géométriques, y compris les tailles de champs, sont mesurées en fonction de la densité  
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(O'Connor 1957). Cela signifie que la dose aux points correspondants dans les deux milieux est la
même si toutes les dimensions dans la géométrie d'irradiation sont exprimées en fonction de la
densité (figure 3-2). Les théorèmes de Fano et d'O'Connor reposent sur une hypothèse commune
que la probabilité d'interaction (par électron) est indépendante des variations de densité entre les
milieux. Les bases communes et les relations entre ces deux théorèmes ont été analysées par
Bjärngard (1987).

ρ1
V'

ρ2

V"
L

Lρ1/ρ2

Figure 3-2 : Principe du théorème d’O'Connor.

III. Processus de planification de traitement en radiothérapie
Le processus clinique de radiothérapie est complexe et implique des étapes multiples, comme
indiqué dans la figure 3-3. Le processus commence par le diagnostic, suivi par la décision du
traitement. Ce qui conduit au choix de la technique et du protocole de traitement qui est alors
suivi par le positionnement spécifique du patient. Cette étape est très importante, puisque toutes
les informations nécessaires à la planification du traitement doivent être obtenues avec le patient
dans la position de traitement appropriée, de telle façon que la balistique puisse être facilement
reproduite pendant toutes les séances de traitement. Durant cette étape, des erreurs ou de grandes
incertitudes affecteront le processus de traitement entier. La région hachurée de la figure 3-3
montre les étapes du processus de radiothérapie qui touchent spécifiquement à la planification du
traitement. Cela inclut l'obtention de l’information anatomique, qui dans sa forme la plus simple
peut être un contour externe obtenu par des moyens mécaniques simples, ou dans une forme plus
sophistiquée des données produites par des procédure d'imagerie médicale.
Une fois que le contour externe approprié ou des données d'image ont été obtenues,
le radiothérapeute déterminera les volumes cibles et les organes à risque. Lorsque il n'y a aucune
inhomogénéité de tissu, les données de contours obtenues avec n'importe quelle procédure
d'imagerie peuvent être utilisées directement pour le calcul de dose, à condition que les contours
obtenus ne contiennent aucune altération et que la densité du tissu est égale à celle de l'eau. Dans
certains cas dans lesquels seulement des contours externes ont été déterminés, des contours
internes peuvent être tirés de films radiologiques ou d'autres sources d'image et la densité
spécifique peut être attribuer en se basant sur des données publiées. Avec cette information, la
meilleure configuration du faisceau sera déterminée pour couvrir le volume cible en juste
proportion en réduisant au minimum la dose aux tissus critiques normaux. Cela inclura un choix
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de directions du faisceau et un choix de collimation (blocs divergents, collimateurs asymétriques 
et collimateurs multi lames). 
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Figure 3-3 : Principe du processus de planification de traitement en radiothérapie 
 
IV. Calculs de dose pour la planification de traitement  
Les modèles de calcul de dose doivent servir, dans l'environnement d'un système de planification 
de traitement, à fournir des résultats rapides et précis pour tous les types de traitement. Les 
demandes en calculs de dose sont donc largement dépendantes du contexte. Les aspects 
importants dans la conception de systèmes de planification de traitement ne sont pas seulement la 
précision des résultats, mais aussi la logistique des données objets, des dispositions d'interface 
utilisateur, etc. 
La plupart des systèmes de planification de traitement sont très semblables dans les modules de 
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logiciel qui permettent aux images digitales, aux contours, aux faisceaux et aux sources de 
traitement et aux distributions de dose d'être visualisés. Les différences de logiciel sont dues 
principalement à la mise en oeuvre, l'ergonomie et à la simplification du processus de 
planification de traitement. 
L'algorithme de dose, d'autre part, est la partie centrale la plus critique et la plus complexe dans 
un système de planification de traitement informatisé. 
L'algorithme de dose est déterminant pour les décisions cliniques prises sur la base des 
distributions de dose et des histogrammes dose–volume.  
L'objectif d'un algorithme de calcul de dose est de prévoir, avec autant de précision que possible, 
la dose délivrée à n'importe quel point dans le patient. En raison de la complexité d'interactions 
des rayonnements avec les tissus humains et en raison du besoin pratique du calcul rapide, de tels 
algorithmes ont des limitations inhérentes en raison des approximations employées dans les 
modèles physiques. Le résultat est que ces algorithmes fournissent des calculs raisonnablement 
précis sur une gamme limitée de conditions généralement employées, mais peuvent avoir des 
incertitudes substantielles dans d'autres conditions. D'habitude les algorithmes plus complexes 
ont des incertitudes moindres comparées aux algorithmes plus simples bien que cela se traduit en 
des temps de calcul plus long. 
 
La radiothérapie est basée sur le fait que les cellules cancéreuses sont plus sensibles aux 
rayonnements ionisants que les cellules normales. Les paramètres importants pour décrire la 
réponse sont la réponse de dose à 50 % (D50), et le gradient de dose normalisé γ (Brahme 1984). 
Pour le contrôle de la tumeur les valeurs de D50 augmentent avec la taille tumorale et pour les 
altérations des tissus sains D50 diminue avec l’augmentation des volumes irradiés                 
(Källman et al. 1992), c'est-à-dire la fenêtre thérapeutique se contracte avec l’augmentation de la 
taille de la tumeur. Les valeurs de γ varient de 1.5 à 7, c'est-à-dire l'incertitude sur la valeur de la 
dose délivrée est amplifiée de 1.5 à 7 fois quand elle est vue comme une partie reliée à la dose 
dans l'incertitude sur la réponse biologique. Afin d'évaluer quantitativement la précision réelle 
nécessaire, Boyer et Schultheiss ont étudié l’influence de l’incertitude de la dose sur certains 
paramètres de contrôle tumoral et conclu qu’un gain de 1 % en précision aboutit à une 
augmentation de 2 % de guérison (Boyer et Schultheiss 1988). Plusieurs recommandations 
générales sur la précision de la dose délivrée ont été publiées : 5 % (ICRU 1976), 3.5 % 
(Mijnheer et al. 1987), 3 % (Brahme 1988). L’incertitude sur la mesure de la dose absolue a été 
déterminée par Andreo (1990). Elle est de 2.0 % pour les faisceaux de photon délivrés par 
l’accélérateur linéaire et de 1.6 % pour le 60Co. Vu la complexité du processus de la livraison de 
dose, il est naturellement difficile de réaliser une précision de 3% en pratique et il est commun de 
se référer à la valeur de 5 % (ICRU 1976) comme le niveau pour l'action corrective. Une 
approche classique pour définir les limites pour des erreurs de calcul de dose intrinsèque est 
d'identifier les autres erreurs affectant la dose sur toute la chaîne de traitement et de varier l'erreur 
sur le calcul de dose pour identifier la limite où la valeur globale de l’erreur est sérieusement 
affectée par l'erreur sur le calcul de dose (Ahnesjö 1991).   
 
V. Les différentes méthodes de calcul de doses pour les 
faisceaux de photons. 
Historiquement, deux approches ont été suivies pour l’élaboration des modèles de calcul de dose 
(Cunningham 1982, Nahum 1985, Wong et Purdy 1990). On distinguera les méthodes basées sur 
les modèles qui regroupent les méthodes basées sur la physique des interactions des 
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rayonnements, les méthodes stochastiques (Monte Carlo), les méthodes analytiques, et les 
méthodes empiriques basées sur les corrections d’hétérogénéité et de contours (figure 3-4). Dans 
les méthodes basées sur les corrections, le point de départ est toujours la distribution de dose pour 
un milieu équivalent eau, avec des corrections secondaires introduites pour prendre en 
considération la densité des tissus. Dans les méthodes basées sur les modèles, il y a une 
dépendance beaucoup plus grande de la physique fondamentale de diffusion et la distribution de 
dose dans l'eau n'est plus une condition préalable. 
 

 
Figure 3-4 : Différentes approches suivies dans le calcul de dose en radiothérapie 

 
V.1 Méthodes basées sur les corrections 
La distribution de dose, corrigée pour l'inhomogénéité du tissu est donnée par : 
 

( ) ( )zyxDzyxCFD eauin ,,,,hom ⋅=    (3.1) 
    
Où Dinhom est la distribution de dose dans le tissu inhomogène, CF est le facteur de correction 
d'inhomogénéité; et Deau est la distribution de dose de référence dans un milieu homogène d'eau. 
L'avantage de cette approche consiste en ce que la distribution de dose peut être calculée via deux 
algorithmes indépendants employés en tandem. Une méthode rapide peut être employée pour 
prévoir la distribution de dose dans l'eau (la solution approximative de premier ordre du problème 
de calcul). Une méthode de perturbation est alors employée pour corriger la distribution d'eau 
employant les facteurs locaux CF.  
La plupart des méthodes d'estimation du facteur de correction d'hétérogénéité sont basées sur le 
tracé direct du parcours du rayonnement de la source primaire au point d'intérêt. Des méthodes 
plus complexes comme la méthode ETAR existent aussi.  
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V.1.1 Méthodes du parcours effectif du faisceau primaire 
Ces techniques sont basées principalement sur un parcours effectif dans un milieu équivalent eau. 
Le parcours effectif dans un milieu équivalent eau est calculé par la formule suivante : 
 

( ) ''''1'
0

dzzz
z

eau

⋅= ∫ ρρ    (3.2) 
 

où ρeau est la densité de l’eau et ρ (z’’) est la densité locale. 
L'utilisation des parcours effectifs ajuste correctement la fluence primaire de rayonnements 
atteignant un point de dose. Cependant, cette approche ajuste indirectement la composante 
diffusée et c'est une limitation fondamentale de ces premières méthodes. 
 
V.1.1.1 Méthode du cœfficient d’atténuation effectif 
Dans cette méthode le nouveau facteur de correction CF est obtenu à partir de la formule 
suivante : 
 

( ) µ⋅−−= ddeCF '    (3.3) 
 
Où d est l’épaisseur effective du matériau, d’ l’épaisseur équivalent eau (figure 3-5) et µ  le 
coefficient linéaire d’atténuation effectif déterminé empiriquement. 
Le coefficient d’atténuation effectif peut être pris égale à 0.050 cm-1 (5% par cm), ou être obtenu 
à partir du taux de variation du RTA pour un faisceau de dimension 10×10 cm² (ICRU 1976). 
Pour accroître la précision un facteur de correction de position CP, peut être introduit :  
 

CFCPCF ×='    (3.4) 
 
CP est une fonction de la distance d’’, à partir du point de calcul à l’inhomogénéité. Cette 
correction a été déterminée expérimentalement par de nombreux auteurs Dutreix en 1960, et 
Massey en 1962 (Meghzifene 1993) pour les rayonnements γ du 60Co et pour les rayons X de       
4 MV dans le cas des poumons, ainsi que par O’Connor (1957) pour des rayons X de 200 kV.   
Pour les rayons X de haute énergie, le facteur de correction devient indépendant de la distance d’’ 
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Figure 3-5 : schéma représentatif de la méthode du cœfficient d’atténuation effectif    
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V.1.1.2 Méthode du Rapport Tissu–Air 
Cette méthode développée par Sontag et Cunningham (1977) est basée sur les Rapports Tissu–
Air, le facteur de correction CF est donné par : 
 

),(
),(

d

d

rzTAR
rzTAR

CF
′

=     (3.5) 

 
z’ et z sont respectivement la profondeur effective et la profondeur réelle du point d’intérêt dans 
le patient. rd est la taille du champ au point d’intérêt (figure 3-6).  
Cette méthode tient compte de la dimension du champ ainsi que de la profondeur du point 
d’intérêt, mais ne prend pas en considération la position relative de l’hétérogénéité (la distance du 
point (P) par rapport à l’hétérogénéité). Elle suppose que l’hétérogénéité est infinie latéralement. 
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 Figure 3-6 : schéma représentatif de la méthode du Rapport Tissu – Air  

 
V. 1.1.3 Méthode de la DSP effective 
La dose relative au point d’intérêt est calculée par rapport au même point dans un milieu 
équivalent eau multipliée par un facteur correctif CF donné par : 
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où f est la distance source peau (DSP) et A0 est la taille du champ à la surface. 
 
V.1.1.4 Méthode de glissement d’isodoses (isodose shift method) 
Cette méthode qui est une simplification de la méthode de la DSP effective fut proposée par 
Green et Stewart (1965) et Sundblom (1965). 
Ces auteurs préconisent de déplacer les lignes isodoses d’une distance égale à n fois l’épaisseur 
de l’inhomogénéité mesurée le long de l’axe, parallèlement à l’axe central, et passant par le point 
d’intérêt. La dose corrigée doit être lue directement. 
Les lignes d’isodoses doivent être rapprochées ou éloignées de la peau selon que la densité de 
l’hétérogénéité est supérieure (os) ou inférieur (cavité d’air, poumons) à celle de l’eau. Le facteur 
de correction est déterminé par : 
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Les valeurs de n ont été déterminées expérimentalement et sont indépendantes de la taille du 
champ (Meghzifene 1993), ces valeurs s’appliquent au rayonnement gamma du 60Co et 
rayonnement X de 4MV, et doivent être plus faibles pour des énergies plus élevées. 
 
V.1.2 Méthode de la loi de la puissance (méthode de Batho) 
Cette méthode a été initialement suggérée par Batho (1964) pour des points au dessous de 
l’hétérogénéité. Il a démontré, qu’au moins dans le cas des rayons gamma du 60Co, les RTA 
peuvent également être employés pour calculer le facteur de correction ce qui explique non 
seulement l'importance et la nature de l'hétérogénéité mais également sa position, en élevant un 
rapport des RTA à une puissance. 
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ρ3 est la densité électronique du matériau où se trouve le point d’intérêt d’une épaisseur z3, quant 
a ρ2 c’est la densité électronique de l’hétérogénéité d’épaisseur z2. Cette méthode suppose aussi 
que l’hétérogénéité est infinie latéralement. 
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Figure 3-7 : schéma représentatif de la méthode de Batho  
 

Sontag et Cunningham (1977) ont généralisé la méthode pour manipuler des densités arbitraires 
et des matériaux non équivalent eau.  
Plus tard, Webb et Fox (1980) et Cassell et al (1981) ont amélioré la méthode pour les cas des 
hétérogénéités en couches multiples. Finalement, El–Khatib et Battista (1984) et Thomas (1991) 
ont montré que le facteur de correction doit être basé sur les Rapports Tissu – Maximum (TMR) 
au lieu des Rapports Tissu – Air (RTA) comme il a été proposé auparavant, le facteur de 
correction qu'ils ont proposé est : 
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Où le µm et µw sont les coefficients linéaire d'atténuation du matériau dans la couche m et l’eau 
respectivement, (µen/ρ)N  est le coefficient d'absorption massique du matériau dans la couche N, 
zbu est la profondeur d'équilibre électronique et zm est la distance le long du faisceau de la surface 
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à la couche m dans le fantôme.  
Wong et Henkelman (1982) ont démontré les limitations fondamentales de la méthode de Batho 
originale et généralisée par une analyse théorique effectuée sur le calcul de la dose primaire et la 
dose du premier diffusé et confirmé par des mesures expérimentales. Ils ont proposé un facteur de 
correction donné par la formule suivante : 
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Où ( )1
1

+
=

−=′ ∑ ii
i

N

i
zzz ρ  et ( ) ( )eauabsMabs ρµρµ est le rapport des coefficients d’absorption 

massiques. 
Cette méthode peut être utilisée lorsque les images CT ne sont pas disponibles, et les contours des 
structures peuvent être acquise manuellement. Le résultat est excellent pour les petits champs, 
moins bon pour les grands champs et pour les points à l’intérieur de l’hétérogénéité. Cette 
méthode surestime aussi légèrement la correction pour des inhomogénéités de faible densité et la 
sous-estime pour les grandes densités.  
 
V .1.3 Méthode du Rapport Tissu – Air Equivalant (ETAR) 
Cette méthode a été développée par Sontag et Cunningham (1977) qui ont suggéré d’autres 
corrections pour la taille du champ, à partir d'une idée proposée par O’Connor (1957). Elle est 
similaire à la méthode du Rapport Tissu–Air à l'exception que la taille du champ est modifiée 
cette fois ci comme une fonction de la densité pour corriger la position géométrique de 
l’inhomogénéité. Le facteur de correction CF est donné par 
  

),(
),(

rzTAR
rzTARCF
′′

=   (3.9) 

 
Où r’ est un rayon équivalent du champ d’irradiation qui est fonction de la densité et de la 
position de l’hétérogénéité. Il est donné par rr ⋅= ρ' , où r est lui même donné en fonction du 
carré équivalent Weq par πeqWr =  et ( )YXYXWeq +⋅= 2 , avec X, Y sont les dimensions de 
la taille du champ, et ρ la densité électronique relative effective. 
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ijkρ  est la densité électronique relative du pixel ij de la kieme image CT 

ijkw est le facteur poids correspondant au voxel (i,j,k). 
Cette méthode tient compte de la forme, de la structure et de la position de toutes les 
hétérogénéités dans le patient, elle représente la méthode de correction la plus sophistiquée 
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implémentée dans les systèmes de calcul de dose. Bien qu’elle ne tienne pas compte du 
déséquilibre électronique, et peut induire des erreurs pour de petits faisceaux de rayonnement et 
pour des énergies élevées de photon, la précision est de 3%. 
Cette méthode est recommandée pour tous les systèmes de calculs de dose dans la région du 
thorax, et de la région de la tête et le cou. Les images CT sont nécessaires pour cette méthode. 
 
V. 1.4 Méthode de soustraction de faisceau 
Développée par Kappas et Rosenwald (1985), cette méthode consiste à diviser le faisceau réel en 
deux parties, un faisceau théorique couvrant juste l’hétérogénéité et le reste qui consiste en la 
différence entre le faisceau réel et le faisceau théorique. Dans cette méthode, le facteur de 
correction est donné par : 
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Le terme Ct est un facteur multiplicatif déterminé pour des dimensions de champ égales aux 
dimensions latérales de l’hétérogénéité. 
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Cette méthode est applicable pour les petites hétérogénéités et elle réduit l’erreur de 10% avec la 
méthode conventionnelle à 2%. (Kappas et Rosenwald 1985). 
 
V. 2 Méthodes de calcul de doses basées sur les modèles 
Les méthodes basées sur les modèles permettent de calculer la dose, D(x, y, z), directement des 
premiers principes de la physique sans avoir recours au préalable à la distribution de dose dans 
l'eau. En supposant que les caractéristiques du rayonnement primaire incident sont connues, le 
transport des radiations dans le tissu est plus explicitement considéré. 
 
V. 2.1 Méthodes basés sur la séparation des rayonnements primaire et diffusé 
Dans ces méthodes les composantes primaire et diffusée du rayonnement sont suivies 
indépendamment partout dans le volume du tissu irradié. Le rayonnement primaire provient de la 
source de rayonnements et atteint la proximité d'un point d'intérêt sans qu’il n’ait subit aucune 
interaction antérieure dans le patient. La composante diffusée atteint le point de destination par 
des itinéraires indirects le long des parcours multiples dans le patient. Figure 3-8 montre un cas 
simplifié où seulement les événements de diffusions simples sont considérés. 
En réalité, la situation est beaucoup plus complexe parce que la source primaire est généralement 
composée d'un spectre de particules différentes qui ne proviennent pas toutes du même point 
(Rogers et al 1995, Sharpe et al 1995). Dans le patient, la diffusion multiple de la cascade de 
photons diffusés et des électrons est également complexe. Ainsi la charge informatique d'un 
calcul 3-D est grande et quelques compromis entre l'exactitude de dose et la vitesse de calcul sont 
inévitables dans les algorithmes de dose utilisés en routine clinique. Leur implémentation est 
aujourd’hui bien éprouvée et leurs performances bien connues. Ces méthodes ne prennent pas en 
considération les phénomènes de transport des électrons et la précision obtenue en situations 
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réelles dépend des corrections apportées (Build-up, hétérogénéités, interfaces).  
La séparation primaire-diffusé, a été introduite initialement par Clarkson puis par Cunningham 
(Cunningham et al 1972). Elle est bien adaptée aux faisceaux de photons présentant des champs 
de forme irrégulière. 

 

 
 

Figure 3-8 : Schéma simplifié de l’interaction des photons dans le patient. 
 
Le calcul de la dose diffusée en fonction de la taille et de la forme des champs a été utilisé dès les 
premiers moments dans le calcul des doses dans les faisceaux de photons utilisés en radiothérapie 
externe. Deux approches ont été suivies, l'une utilise des intégrations explicites basées sur des 
données mesurées pour des champs simples carrés ou circulaires de tailles équivalentes et l'autre 
emploie des représentations paramétrées de la dose diffusée pour faciliter les intégrations sur la 
forme des champs. 
 
V. 2.1.1 Méthodes basées sur les tailles de champs équivalente. 
La façon la plus simple d'estimer la dose totale à un point dans un fantôme irradié de façon 
homogène par un faisceau avec une forme non standard (rectangulaire ou irrégulier) est d'utiliser 
des données mesurées pour 'un champ équivalent', c'est-à-dire un champ carré ou circulaire dont 
la taille donne la même dose diffusée que le champ considéré (Johns et al. 1949, Day 1950, Day 
1978). En se basant sur la linéarisation de la contribution du diffusé, Bjärngard et Siddon (1982) 
ont montré que le rayon d'un champ circulaire équivalent pour un champ carré de côté s est donné 
par : 
 

( ) ssr ⋅=+⋅= 5611.021ln2 π   (3.11) 
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Qui a confirmé le travail précédent de Day (1972, 1978) qui a utilisé cette relation de façon semi–
empirique et déterminé les tables des champs équivalents (indépendant de l'énergie et de la 
profondeur) qui sont toujours utilisées avec succès (BJR 1996). Des mesures expérimentales 
employant des données mesurées (Tatcher et Bjärngard 1993) et les faisceaux élémentaires 
calculés par la méthode Monte–Carlo (Ahnesjö et al 1992) ont confirmé le travail de Bjärngard et 
Siddon et renforcé l'utilisation de la méthode comme moyen convenable pour l'estimation des 
distributions de doses en profondeur dans les géométries simples. D'une façon analogue, le 
champ carré équivalent s d'un champ rectangulaire de dimensions L×W est donné par : 
 

( )WLY
WL

LWs
+

=
2   (3.12) 

 
Où Y est défini comme le facteur d'élongation. Les valeurs de Y sont tabulées par Bjärngard et 
Siddon (1982). L'équation (3.12) sans le facteur de correction d'élongation conduit à la méthode 
connue du rapport surface–périmètre (4A/P) et qui a été utilisée empiriquement par Sterling. 
(1964) et plus tard examinée par d'autres (Patomaki 1968, Worthley 1966, Wrede 1972). 
Essentiellement, la méthode du rapport surface–périmètre égalise la dose à l'axe central de 
n'importe quel champ avec la dose à l'axe central d'un champ circulaire de même surface ce qui 
peut mener à des erreurs importantes (10%) (Day et Aird 1996). 
 
V. 2.1.2 Méthodes basées sur la représentation du diffusé 
La représentation de la dose diffusée et les techniques d'intégration liées ont été discutées par 
plusieurs auteurs. De telle fonctions de diffusion peuvent être déterminées à partir de données 
mesurées, des calculs analytiques ou des simulations Monte Carlo. La représentation du diffusé la 
plus connue est le Rapport Diffusé–Air (SAR) et le Rapport différentiel Diffusé–Air (dSAR) 
comme défini par Cunningham (1972). Un travail entrepris par Sontag et Ray (1995) présente le 
calcul du dSAR (à partir de données mesurées et analytiquement) qui correspond aux différents 
ordres de diffusion des photons.  
Une autre alternative pour la représentation de la dose diffusée est donnée par l'utilisation du 
Rapport Fantôme–Diffusé et du Rapport Diffusé–Primaire (SPR). Bjärngard et Petti (1988) et 
plus tard Bjärngard et Vadash (1995) ont montré de façon semi–empirique que le SPR à la 
profondeur z sur l'axe central (excluant la région de build–up) de champs carrés homogènes de 
côté s pourrait être approximé par :  
 

( )zwszsaSPR +⋅⋅=  (3.13)                           
 
où a et w sont calculé à partir d'un ensemble réduit de mesures. En outre, Bjärngard (Bjärngard et 
Vadash 1995) a montré que a est relié à la probabilité de production du diffusé et w à sa 
distribution directionnelle. Storchi et van Gasteren (1996) et Sätherberg (Sätherberg et al 1996) 
ont aussi développé une paramétrisation des rapports de dose diffusée sur la dose primaire à 10 
cm de profondeur dans un fantôme d'eau en fonction de l'indice de qualité du faisceau. Les 
représentations paramétriques des données du diffusé, combinées aux approches de taille des 
champs équivalents se sont avérées très appropriées pour le contrôle de qualité de données 
calculées et mesurées et des calculs d'unités moniteur (temps de traitement) des systèmes de 
planning de traitement (Bjärngard et al. 1997).   
Le modèle de calcul basé sur les Rapports Diffusé–Air (SAR) est le modèle qui a connu le plus de 
succès dans l'utilisation en routine clinique. 
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La figure 3-9 montre le principe de fonctionnement du modèle de calcul basé sur les rapports 
diffusé–air. Soit (P) le point d'intérêt où l'on veut calculer la dose. La dose dans l’axe du faisceau 
est donnée par : 
   

[ ]),()0,()(),()()( rdSARdTARdDrdTARdDdD AirAir +×=×=   (3.14) 
 

)(dDAir est la dose dans l’air dans l’axe à une profondeur d. 
)0,(dTAR est le Rapport Tissu – Air pour un champ 0 × 0, et décrit l’atténuation du faisceau le 

long d'une épaisseur d. 
rdSAR ,( ) est le Rapport Air – Diffusé à la profondeur d, il représente la valeur de la dose due à 

tous les faisceaux de photons diffusés de rayon r au point d’intérêt (Cunningham 1986a). 
Le comportement de la composante primaire est décrit par la fonction )0,(dTAR qui est 
déterminée à partir de l’extrapolation de l'équation (2.20).  
Le rapport Air – diffusé est donné par la relation : 
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L'équation (3.15a) peut être écrite en coordonnées polaires sous la forme suivante :  
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Ces deux quantités )0,(dTAR et rdSAR ,( ) font partie des données exigées par le model utilisé par 
le système. On peut écrire cette valeur de dose sous la forme suivante  
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Φ est la fluence de photon d’énergie hν, les exponentielles décrivent l’atténuation le long du 
parcours des photons (a, b et c), (µ/ρ) est le coefficient d’atténuation massique et représente la 
fraction de la fluence de photon Φ qui interagit par unité de masse au point (P) (probabilité 
d’interaction du photon), et abE est l’énergie moyenne absorbée par interaction. Le faisceau 
primaire dépend du trajet entre la source et le point (P). Le second terme est plus compliqué. Il 
décrit la dose au point (P) due aux photons diffusés de tout le volume irradié dV. Le terme 

Ωdd )(θσ  représente la section efficace de diffusion des photons d’énergie hν dans un angle θ 
(Klein – Nishina) et les termes hν, µ', (µ'/ρ) et abE′ sont l’énergie, le coefficient d’atténuation 
linéaire, le coefficient d’atténuation massique et l’énergie moyenne absorbée par interaction de 
ces photons diffusés. L’intégration est effectuée sur tout le volume irradié. Cette équation est 
valable pour des photons mono énergétiques. Dans le cas d’un accélérateur linéaire l’intégrale 
portera en plus sur le spectre d’énergie. Ne est la densité électronique locale. 
Pour que l’on se ramène à la forme de l’équation (3.14) 
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Le premier terme représente la dose dans l’air, le premier terme à l’intérieur de la parenthèse est 
le )0,(dTAR , zmax est la profondeur pour que l’équilibre électronique soit atteint.  
Si on se référera à la figure 3-9, la dose au point (P) est donnée par :  
 [ ]),()0,(),,()(),,( rdSARdTARyxdfdDyxdD air ′+′×⋅=  (3.18) 
 
f (d, x,y) est un facteur qui décrit l’intensité relative du faisceau dans l’air au point (P), elle est 
utilisée pour homogénéiser le profil.  
d’ est la distance perpendiculaire du point (P) à l’axe du faisceau. On voit bien que la 
contribution du faisceau primaire est séparée de celle du faisceau diffusé. 
 

 
 

Figure 3-9 : Schéma simplifié de la séparation de la contribution l’interaction des photons dans le 
patient 

 
L'intégration sur la surface du champ d'irradiation est réalisée selon la méthode proposée par 
Clarkson (1941). Les hypothèses de base sont :  

• Le faisceau incident est uniforme en tout point du champ (même à la limite du champ), et 
nul par ailleurs. 
• La surface est plate et le fantôme est homogène et équivalent eau. 

Pour une taille de champ (2x, 2y) et à une profondeur d, le rapport tissu air est donné par 
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où TAR(d,ri) est le Rapport Tissu – Air à une profondeur d pour un champ de rayon r. 
On divise la surface délimitant le champ en secteurs circulaires. Ces secteurs sont centrés au 
point de calcul, avec un incrément angulaire de 10°, le rayon de chaque secteur est pris sur la 
bissectrice de l’angle au centre et délimité par la limite du champ.  
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On aura : 
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Figure 3-10 : Schéma simplifié de la décomposition du champ d'irradiation par la méthode de 
Clarkson 

 
La dose à une profondeur d pour une taille du champ de 2x par 2y à une distance f de la source 
est donnée par l'équation (3.20) 
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où dn est la profondeur de maximum de dose.  
 
Les limites de la méthode originale peuvent être repoussées en introduisant un certain nombre 
d’amélioration : 
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• la prise en compte des hétérogénéités, par découpage 3D et ‘mise à l’échelle’ du diffusé 
de chaque élément, ou bien par correction plus globale (Kappas et Rosenwald 1986) ; 

• la prise en compte du manque d’équilibre électronique par modification des tables de 
diffusé (Rosenwald et al 1987) ou en introduisant explicitement à partir de calculs par 
méthode de Monté Carlo (Woo et Cunningham 1990) 

• la généralisation aux faisceaux d'électrons (Dutreix et Briot 1985).  
 

V. 2.2 Méthodes basées sur l’estimation implicite du diffusé 
La modélisation implicite du transport de particule par des opérations d'échelonnement est moins 
intense du point de vue quantitatif qu'une modélisation explicite des interactions et du transport 
de particules. De là, des méthodes de modélisation implicite ont été largement développées avec 
trois approches différentes, à savoir le rapport différentiel diffusé – Air, la méthode du volume 
delta et les méthodes basées sur les kernels. Les deux premières approches n'ont jamais été 
largement appliquées, mais méritent l'attention puisqu'ils mettent en évidence quelques aspects 
communs aux modèles modernes basés sur les kernels. 
 
V. 2.2.1 Méthode du rapport différentiel diffusé-air (dSAR) 
La première méthode à s'intéresser au problème de calcul de dose à 3D dans des fantômes 
hétérogènes en utilisant le premier diffusé et les diffusés d'ordre multiple est la méthode du 
rapport différentiel diffusé–air telle que proposé par Beaudoin (1968). Cunningham (1972) plus 
tard a montré comment les rapports diffusé–air (SAR) peuvent être calculés à partir des rapports 
tissu–air (TAR) et comment ils peuvent être différenciés pour donner les rapports différentiels 
diffusé–air (dSAR). Ceux-ci décrivent des contributions à la dose à un point dans l'eau de photons 
diffusés dans l’élément de volume environnant comme une fonction de la distance à ce point. Les 
contributions de dose diffusée (dSAR/dV)medium d'un élément de volume à r0 au point r dans un 
milieu inhomogène sont exprimées dans la méthode dSAR comme 
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Où ρe(r') est la densité électronique relative à l'eau au site de diffusion, f1 est un facteur décrivant 
l'atténuation du faisceau dans l'eau entre la source et l'élément de volume ∆V et f2 est un facteur 
décrivant l'atténuation de la fluence des photons secondaires dans l’eau le long du parcours entre 
∆V et le point de calcul de dose. Les facteurs f1 et f2 peuvent être tirés des sections efficaces de 
Klein-Nishina et de la densité électronique relative dans le point de calcul de dose et le long du 
parcours de diffusion supposé rectiligne respectivement. L'approche est assez différenciée pour 
pouvoir modéliser les modificateurs de faisceau et les champs irréguliers et une précision de ±2% 
dans les géométries hétérogènes simples a été rapportée (Cunningham et Beaudoin 1973,      
Larson et Prasad 1978). 
Bien que la méthode DSAR emploie des procédures de tracés de parcours du diffusé à 3D et des 
SAR mesurés pour représenter la magnitude de diffusion totale d'un voxel, elle s'est avérée 
imprécise pour modélisation de l'irradiation d'un fantôme hétérogène avec de grandes tailles de 
champs et aux faibles énergies (Sontag 1979). Cela a été interprété comme une incompatibilité 
entre le modèle du tracé du diffusé du premier ordre et l'utilisation des données SAR qui 
contiennent implicitement les contributions des diffusions multiples (Cunningham 1972). Le 
modèle dSAR original a été examiné seulement pour les faisceaux du 60Co.  
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V. 2.2.2 Méthode du volume Delta 
La méthode du Volume Delta (Wong et Henkelman 1983) est dérivée de la méthode DSAR, bien 
qu'elle ait été développée beaucoup plus tard. Dans cette technique, l'influence d'un voxel 
individuel rempli d'airs a été précisément mesurée dans l'eau en utilisant un équipement de 
dosimétrie spécialisé. 
La dose en un point dans un milieu hétérogène est calculée comme une somme de la dose 
primaire, d'un accroissement de la dose due au premier diffusé et d'un résiduel approximatif de 
dose due aux diffusions multiples. La dose relative primaire est obtenue de la même façon que 
dans la méthode dSAR. La composante du premier diffusé inclut la partie du deuxième diffusé 
effectivement transporté comme diffusé du premier ordre (angles de diffusion < 45°). Les deux 
composantes sont pré calculées en utilisant les données des sections efficaces et ramenées à la 
géométrie réelle par le tracé explicite du parcours. La composante résiduelle de diffusions 
multiples est modélisée par une approche qui ressemble à la détermination des SAR par la 
méthode ETAR. 
À cause de la charge importante de calcul nécessaire pour le tracé des parcours entre les paires de 
voxels et le besoin d'une base de données de radiation qui ne pouvait pas facilement être mesurée, 
cette méthode n'a pas été intégrée dans les systèmes du planning de traitement. 
 
V. 2.3 Méthodes de convolution- superposition de point–Kernel 
La méthode des kernels (noyaux) est relativement récente puisqu'elle fut introduite notamment 
par Boyer (Boyer et Mok 1984), Mackie (Mackie et al. 1985) et Ahnesjö (1987). Cette méthode 
est basée sur le fait que : l'interaction d'un photon en un point ne donne pas lieu à un dépôt local 
de l'énergie, mais à une répartition de cette énergie autour du point d'interaction. Dans le cas d'un 
milieu homogène, on définit ainsi la fonction kernel de dose h(r-r') comme étant la fraction 
d'énergie apportée en r de coordonnée ( )ppp zyx ,,  par les électrons et photons interagissant en r' 
de coordonnée ),,( BBB zyx ′′′  (Figure 3-11). h est généralement supposé invariant dans l'espace. La 
dose en r est calculée par : 
 

∫ ∫ ∫ ′′′⋅−′−′−′⋅′′′+=
B B Bx

BBB
y z

BBBBBBBBPPP zdydxdzzyyxxhzyxIzyxDzyxD ),,(),,(),,(),,( 0 B    (3.22) 

 
I est l’intensité du faisceau de photon au point ),,( BBB zyx ′′′  dans le volume diffuseur. 
L'application de cette méthode de calcul de dose nécessite donc d'une part la connaissance de la 
fonction kernel h, d'autre part le calcul en tout point de la fluence en photons primaires. Le kernel 
de dose est généralement pré calculé grâce aux méthodes de Monte Carlo (Ahnesjö et al. 1987), 
et stocké sous forme de matrices. 
Bien que la formulation de la méthode dans sa forme de base soit simple, les besoins en temps de 
calcul sur ordinateur combinés au besoin de modélisation des effets des diverses caractéristiques 
du faisceau retardent sa mise en oeuvre clinique jusqu'à présent. Les modèles des kernel peuvent 
explicitement prendre en charge les degrés de liberté posés par les appareils de traitement 
modernes sans n'importe quelles approximations principales et il est donc généralement prévu 
qu'ils seront les maillons principaux pour les applications de la radiothérapie de conformation 
(Webb 1993). 
L'avantage essentiel de cette méthode est la prise en compte directe des phénomènes de manque 
d'équilibre électronique. En revanche pour l'appliquer il est indispensable de connaître ou de 
calculer le spectre du faisceau incident. Il y a de plus des problèmes de temps de calcul : 
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Figure 2.11 : Contribution a la dose en r d'une interaction en r' 
 
Lorsqu’on suppose le kernel invariant dans le milieu on peut, par passage dans l'espace de 
Fourier, remplacer la convolution par une simple multiplication et gagner un peu de temps.  
La méthode présente de nombreuses variantes dont la pré-intégration des kernels dans certaines 
directions. Une pré-intégration dans le sens de la profondeur permet de se ramener au cas des 
faisceaux élémentaires « pencil beam » couramment utilisés pour les faisceaux d’électrons.  
Les méthodes de convolution-superposition sont prometteuses et constituent un bon intermédiaire 
entre les méthodes de Monte Carlo et les autres méthodes décrites précédemment.  
Elles sont toutefois de mise en œuvre délicate, notamment pour pouvoir s’adapter aux données 
réelles des appareils utilisés (spectres, collimation, modificateurs de faisceaux. 
 
V.2.4 Les méthodes de Monte Carlo 
Elles sont basées sur la simulation sur ordinateur du transport des particules depuis leur 
production jusqu’au dépôt d’énergie dans le patient. Leur implémentation dans des systèmes 
commerciaux est à ce jour encore attendu et la méthode de réception de tels systèmes apparaît 
délicate sur les sites hospitaliers. Ceci est dûe au très grand nombre de photons simulés pour 
avoir une bonne précision : l’ordre de 2% (Rosenwald 1998), ce qui nécessite plusieurs heures de 
calcul. Les méthodes de Monte Carlo sont donc réservées aux études théoriques, notamment pour 
tester la validité des autres modèles dans des situations difficiles à réaliser sur le plan 
expérimental.    
Néanmoins, un projet de système de planning de traitement basé sur l’utilisation directe de la 
méthode Monte Carlo très ambitieux a été lancé au Lawrence Laboratory de Livermore visant à 
modéliser toutes les modalités de faisceaux, incluant des photons, au moyen de calculateurs 
autonomes connectés en réseau à l’ordinateur du système de planning de traitement (Hartmann 
Siantar et al. 1997). 
En utilisant le code d'EGS4, Wang et al. (1998) ont proposé d'améliorer l'efficacité à l'aide des 
techniques de réduction de variance.  
L'utilisation étendue des applications de la méthode Monte Carlo en physique médicale a été 
passée en revue par Mackie (1990) et Andreo (1991). Les photons ont un nombre limité 
d'interactions avant qu'ils ne soient absorbés, ce qui facilite la simulation de toutes les 
interactions directement. 
La méthode Monte Carlo est considérée comme la méthode de choix pour l'évaluation de 
performance des approches de calcul de dose les plus rapides.  
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V.2.5 Les méthodes du faisceau analytique 
La présentation analytique de la dose sous forme mathématique est une autre possibilité qui a 
donné lieu à de nombreuses variantes (ICRU 1987). La plus ancienne est dûe à Sterling et la 
nouvelle développée à Van de Geijn. La dose en un point est donnée par le produit de deux 
fonctions : 
 

),(),(),,( BBZrefBppp yxgzzPzyxD
B

⋅=                                                                                     (3.23) 
 
Où ),,( ppp zyx sont les coordonnées du point dans le patient ; 

),( refB zzP  est la dose à une profondeur Bz  le long de l’axe du faisceau relative à une dose en 
profondeur refz ;  

),( BBZ yxg
B

 est le OAR à BB yx , relativement a l’axe du faisceau. Elle décrit la distribution de la 
dose le long d’une ligne perpendiculaire à l’axe du faisceau. Van de Geijn (ICRU 1987) a pris 
cette fonction comme un produit de deux fonctions : 
 

)()(),( ,2,1 BZBZBBZ ygxgyxg
BBB

⋅=                                                                                            (3.24) 
 
Chaque fonction P, 1g et 2g peut être déterminées par le choix des fonctions analytiques et des 
constantes ajustées par rapport aux données mesurées (PDD et profils de dose), ces données sont 
enregistrées puis manipulées par des tables et des procédures d’interpolation. 
Cette méthode ne calcule pas la distribution de dose en 3-D pour les radiations diffusées. 
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I. Evaluation de la qualité 
L’assurance qualité comprend toutes les actions projetées et systématiques nécessaires afin de 
garantir qu'un produit satisfait aux exigences définies de qualité. Le contrôle de qualité inclut le 
processus de comparaison des mesures aux standards existants. Ainsi il y a plusieurs étapes dans 
ce processus de contrôle de qualité : (a) la définition d'une spécification; (b) la mesure des 
performances associées à cette spécification; (c) la comparaison de la mesure avec la 
spécification; (d) les actions possibles requises si la mesure se trouve à l'extérieur de la 
spécification. A partir de l’étape (d), se dégage le besoin de définir ce qui est une déviation 
acceptable (une tolérance) de la norme établie. La section suivante discute des questions 
associées aux mesures et à l'évaluation de qualité, incluant les incertitudes, les tolérances et les 
erreurs. 
Historiquement, la plupart des programmes d'assurance qualité des systèmes de planning de 
traitement ont été principalement focalisés sur les données dosimétriques, en particulier la 
vérification du calcul de dose. La plupart des utilisateurs de systèmes de planning de traitement, 
réalisant l'importance du calcul de dose, ont effectué quelques tests de leurs systèmes pour 
vérifier l'accord entre des doses calculées et mesurées. 
Au cours des dernières années une attention particulière a été accordée à l'assurance qualité des 
systèmes de planning de traitement par des organisations diverses nationales et internationales 
(Van Dyk et al 1993, Shaw 1996, SSRPM 1997, Fraass et al. 1998, Mayles et al. 1999, AIEA 
2004 et NCS 2004). Ces rapports fournissent des recommandations pour les aspects spécifiques 
d’assurance qualité des systèmes de planning de traitement, comme la description anatomique, la 
description du faisceau et le calcul de dose. Cependant, contrairement à la situation pour les 
appareils de traitement, peu de recommandations pratiques existent pour la mise en marche et 
l’assurance qualité d’un système de planning de traitement. Bien que beaucoup d'informations 
être fournies dans ces rapports, il est difficile pour un utilisateur de TPS de décider quels tests 
sont absolument nécessaires afin d’évaluer les performances du modèle de calcul de dose pour un 
système spécifique. Aussi le nombre de tests proposés selon certains de ces rapports est si 
contraignant qu'il exigerait un investissement énorme en personnel de physique médicale pour 
exécuter les recommandations données dans ces rapports. 
 
II. Incertitudes, déviations, tolérances et erreurs 
II.1 Incertitudes 
Les exigences pour la précision d'un système de planning de traitement doivent être considérées 
dans le contexte global de l’incertitude dans la délivrance de dose à 3D pour un patient. A cet 
effet, toutes les étapes dans le processus de planning et de délivrance devraient être considérées.
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Puisque aucune mesure ou procédure en radiothérapie, y compris le calcul de doses, ne peut être 
exécutée parfaitement, chacune à une incertitude correspondante. Cette incertitude est un 
paramètre qui caractérise la dispersion des valeurs qui peuvent être obtenues pour une mesure 
particulière quand elle est exécutée à plusieurs reprises (ISO 1995). Pour des mesures répétées, 
les résultats peuvent être représentés par une distribution statistique (figure 4-1) qui peut être 
représentée par des quantités statistiques spécifiques comme la moyenne, le mode, l'écart type et 
la variance. L'incertitude est l'écart type (ou son multiple). L’identification et la compréhension 
des incertitudes associées aux diverses étapes du processus de planification de traitement sont 
nécessaires pour déterminer l'incertitude résultante de la distribution de dose calculée. 
L'incertitude du résultat d'une mesure particulière consiste généralement en plusieurs 
composantes que le Comité International des Poids et Mesures (CIPM) groupe dans deux 
catégories selon la méthode utilisée pour estimer leurs valeurs numériques : les incertitudes de 
type A sont celles qui sont évaluées par des méthodes statistiques et les incertitudes de type B 
sont celles qui sont évaluées par un jugement scientifique basé sur l'ensemble des information 
disponibles concernant la variation des paramètres de la mesure (AIEA 2000, SFPM 2003). 
Tandis que dans le passé les incertitudes de type A et de type B ont été classées comme aléatoires 
ou systématiques, il est maintenant reconnu qu'il n'y a pas toujours de correspondance simple 
entre ces classifications. La littérature en physique emploie fréquemment les termes d’incertitude 
'aléatoire' et 'systématique'. En effet, cette dernière qui est reliée à la géométrie d’irradiation du 
patient, peut être déterminé par des moyens statistiques et peut être corrigée. La figure 4-1(b) 
montre un exemple de deux distributions d'incertitudes, dont une à une erreur systématique. 

 

(a) (b)

 
 

Figure 4-1 : distribution des incertitudes pour une mesure donnée. 
 

II.2 Déviation 
La déviation d'un résultat mesuré ou calculé est la différence entre sa valeur obtenue et la valeur 
attendue obtenue par une autre méthode et qui est considérée comme une référence. Comme 
discuté ci-dessous, dans le cas de calculs de dose les données de référence sont souvent obtenues 
à partir de mesures ou de calculs par la méthode Monte-Carlo. 
Contrairement aux mesures, qui sont soumises aux incertitudes de types A et B, les calculs sont, 
dans la plupart des cas sujets seulement aux incertitudes de type B; par exemple, si on évalue la 
dose calculée en un point alors on constatera que le calcul sera complètement reproductible, tant 
que les paramètres de calcul sont identiques (c'est-à-dire le même espacement de réseau, la même 
géométrie, le point de calcul identique, l'algorithme de calcul identique, etc.). 
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Cependant, quand on exécute une mesure au même emplacement dans un fantôme à des instants 
différents, on trouvera une distribution de résultats. Ainsi la comparaison est faite entre un calcul 
ayant une incertitude aléatoire nulle et une mesure qui aura une distribution statistique notable. 
Si le calcul dévie significativement de la moyenne des données mesurées, il est considéré comme 
entaché d’une erreur systématique (cf. ci-dessous). Dans quelques cas, les calculs peuvent aussi 
être sujets aux incertitudes de type A s'ils sont basés sur une méthode statistique (c'est-à-dire des 
calculs par la méthode Monte Carlo). De plus, on peut aussi comparer quelques points de calcul 
(par exemple la dose en profondeur sur l'axe central) avec quelques mesures différentes aux 
mêmes emplacements spatiaux. Il est alors nécessaire de combiner statistiquement les déviations 
individuelles pour faire une évaluation complète de la qualité du calcul. 
La vérification et le processus d’assurance qualité des systèmes de planning de traitement sont 
souvent confrontés au problème de la façon d’exprimer les déviations entre les mesures et les 
calculs et de la façon de définir les critères qui doivent être satisfaits pour utiliser le système en 
clinique. Différentes méthodes doivent être employées selon la quantité physique à examiner, 
ainsi que la région du champ d’irradiation à étudier.  
Les tests de géométrie impliquent des unités spatiales, alors que les tests dosimétriques 
comportent des points, des lignes, ou des comparaisons de matrices 2D/3D. En principe, tous les 
tests dosimétriques sont basés sur des points de dose (d'un seul point à une grande quantité de 
données). Cette approche convient dans les régions de faible gradient de dose. Dans les régions 
de fort gradient de dose, par exemple, la pénombre, la déviation spatiale doit également être 
considérée, comme il en sera discuté plus tard. Un moyen qui prend en charge cette situation est 
l'accord du rapport dose/distance (Harms et al 1998), qui a été par la suite développé à ce qui est 
appelé indice γ  (Low et al. 1998, Depuydt et al. 2002, Low et Dempsey 2003, Bakai et al. 2003). 
De cette façon, des critères d'acceptabilité peuvent être indiqués comme une combinaison de la 
déviation de dose et de distance admises.  
Les résultats des comparaisons entre les distributions de dose calculées et mesurées peuvent être 
normalisés à la dose en un point spécifique à l'intérieur du faisceau, ou à la dose dans un champ 
de référence. La normalisation locale dans les régions de faibles doses peut donner des déviations 
de plusieurs dizaines pour cent, bien qu'elles puissent parfois être insignifiantes. Dans le cas de la 
normalisation par rapport à un point spécifique, le point choisi peut être la profondeur du 
maximum de dose ou la profondeur de référence (la profondeur utilisée pour l’étalonnage du 
faisceau). 
 
II.2.1 Évaluation dans des régions de faible gradient de dose  
Dans les régions de faible gradient de dose il est suffisant d'évaluer la déviation de dose 
indépendamment des considérations spatiales. La dose absorbée, Dm (i), pour un certain nombre 
d'unités moniteur ou un certain temps d’exposition est mesurée en utilisant un dosimètre 
approprié. Pour la même configuration géométrie/champ identique la dose en différents points est 
calculée avec le système de planning de traitement (TPS). D'une manière semblable comme celle 
appliquée pour la situation de mesure, la géométrie d'intérêt et la géométrie de référence doivent 
être définies.   
 
II.2.2 Évaluation dans des régions de fort gradient de dose  
L'évaluation des déviations entre les mesures et les calculs dans les régions de fort gradient de 
dose basés sur des différences de dose peuvent avoir comme conséquence des écarts très grands, 
qui sont très sensibles aux incertitudes géométriques. Ainsi une meilleure approche est de 
mesurer ces différences de dose comme accord distance (Distance agreement). Cette distance 
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(déviation spatiale) est égale à la plus petite distance r(i) entre un point de mesure rm (i) et un 
point rc dans le volume de calcul avec la même dose absorbée D. L’interpolation dans la matrice 
de dose calculée ou mesurée peut faciliter cette évaluation. En principe ceci devrait être fait en 
3D, (où r, rm et rc sont des vecteurs tridimensionnels), mais un tel procédé peut également être 
appliqué à des distributions de dose à 1D où a 2D c.-à-d., pour des doses en profondeur, des 
profils, et des lignes isodoses.    
 
II.2.3 Évaluation combinée des déviations dosimétriques et spatiales  
Une méthode simple pour combiner les déviations dosimétriques et spatiale est de les calculer 
toutes les deux et de choisir la plus petite valeur relativement à la valeur de tolérance 
recommandée. Un concept plus complexe mais très élégant, qui combine les déviations 
dosimétriques et spatiales dans un schéma simple, est la méthode d'évaluation γ, qui a été 
présentée la première fois par Low (Low et al 1998), et plus tard affinée par plusieurs autres 
groupes (Depuydt et al 2002, Low et Dempsey 2003, et Bakai et al 2003). La méthode peut être 
considérée comme une comparaison de points dans l'espace quadridimensionnel de vecteurs de 
dose-position. Les deux points à comparer sont les points (rc, Dc) et (rm, Dm), où r est la 
cordonnée de l’espace tridimensionnel et D la dose absorbée. Si les vecteurs de base du système 
de coordonnés sont égaux aux critères de dose et de distance, ∆d et ∆r, respectivement, alors si la 
longueur du vecteur normal entre ces points est inférieure ou égale à l'unité, le critère est satisfait 
(figure 4-2).  
 

∆r

∆d

(rm,Dm)

(rc,Dc)

Dose absorbée

Position spatiale 
Figure 4-2 : Principe de l'indice γ. 

 
Pour tous les points (rc, Dc) la différence d (i)=Dm (i)-Dc entre la dose mesurée et calculée doit 
être déterminé, aussi bien que la distance entre les points r (i)=rm (i)-rc.  
La valeur γ, est alors trouvée avec les vecteurs de base selon : 
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Pour γ < 1 la dose mesurée au point (rc, Dc) satisfait aux critères d'acceptation. Il est préférable 
que l'évaluation soit exécutée en 3D où r = (rx, ry, rz). La méthode peut également être appliquée 
aux valeurs de dose suivant une ligne (par exemple, une courbe de dose en profondeur ou un 
profil de dose), et en 2D. Dm et  Dc doivent avoir la même unité, c.-à-d. de préférence en Gy par 
UM (Gy/min) normalisé aux conditions de référence. Afin d'être en accord avec les valeurs de 
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tolérance données plus loin dans le tableau 4-1, la différence de dose d (i) et ∆d devrait être 
normalisés à une certaine valeur de dose. La dose de normalisation devrait être la dose locale Dm 
dans la plupart des circonstances à moins que cette dose soit trop faible pour avoir une 
signification clinique. Dans un tel cas, la dose de normalisation devrait de préférence être définie 
à l’intérieur du champ mesuré. Dans tous les cas, il devrait être clairement précisé quelle valeur 
de dose a été utilisée pour la normalisation. Puisque différentes valeurs de tolérance sont fournies 
pour différentes régions dans le champ de rayonnements, la méthode γ devrait en principe 
pouvoir prendre en charge ces différents critères. Ces méthodes plus sophistiquées d’évaluation 
sont particulièrement utiles pour des distributions de dose à 3D où des hétérogénéités dans les 
organes à risque sont analysées.  
 
II.2.4 Évaluation de la déviation pour un grand nombre de points  
Quand le nombre de points de comparaison est grand, les méthodes décrites ci-dessus deviennent 
très délicates à appliquer et une méthode qui combine les déviations en un nombre simple est 
requise. Les tests statistiques standard peuvent être utilisés pour réaliser ces évaluations. D'autres 
méthodes ont été proposées, tel que le concept d'intervalle de confiance introduit par Venselaar 
(Venselaar et Welleweerd 2001,Venselaar et al. 2001). 
L'intervalle de confiance est basé sur la déviation (systématique) moyenne entre la mesure et le 
calcul pour un certain nombre de points de donnée dans une situation comparable, et l'écart type 
(SD) à cette moyenne. L'intervalle de confiance est alors défini comme la somme de la déviation 
moyenne plus 1,5 fois l'écart type. Le facteur 1,5 a été déterminé de façon empirique (Venselaar 
et Welleweerd 2001). Ce concept a été appliqué à la déviation de dose, mais peut facilement être 
étendu à la déviation spatiale et au concept gamma.  
 
II.3 Tolérance 
La tolérance est strictement définie comme l’intervalle d'acceptabilité au-delà duquel une action 
corrective (rectificative) est requise. Cependant, en considérant les TPS, la définition n'est pas 
directement appliquée et une définition plus souple est souvent utilisée. 
Le choix d'une valeur de tolérance peut dépendre de l'incertitude attribuée aux données de 
référence. Cela doit être plus grand pour de plus grandes incertitudes et peut aussi dépendre de 
l’application spécifique ou du protocole considéré. Il doit être noté qu'un niveau de tolérance 
défini dans le contexte de la radiothérapie pourrait dépendre de la situation clinique. Ainsi les 
niveaux de tolérance associés aux traitements avec de petits champs comme ceux utilisé pour la 
radiochirurgie stéréotaxique seront considérablement plus sévères que ceux utilisés pour des 
traitements conventionnels ou avec de grands champs. 
 
II.4 Erreur 
Dans le contexte présent, une erreur est définie comme étant la déviation d'une quantité donnée 
après une procédure incorrecte. Des erreurs peuvent être commises même si le résultat est dans la 
tolérance. Cependant, l’importance de l'erreur dépendra de la proximité du résultat de la 
tolérance, les erreurs près de la tolérance ont une importance relativement faible et les erreurs à 
l'extérieur de l’intervalle de tolérance ont des importances plus élevées et effectivement 
inacceptables. Les incertitudes de nature aléatoire provenant de sources différentes sont ajoutées 
généralement en quadrature. Cependant, s'il y a une erreur systématique, il faut en premier lieu 
l’éliminer. Toutefois, dans certaines situations l'utilisateur sait qu'une erreur systématique existe, 
mais ne peut pas avoir la possibilité de l’éliminer.  
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C'est typique pour un TPS pour lequel l'algorithme de calcul de dose peut avoir une déviation 
reproductible de la valeur mesurée à certains points dans le faisceau (par exemple aux points dans 
ou près de la région de la pénombre). Ainsi, tandis qu'il est reconnu qu'il y a une différence 
reproductible, l'utilisateur ne peut pas être capable d’adapter cette différence sans causer de plus 
grands écarts ailleurs.  
 
III. Standards de Qualité, données de référence, tolérance et 
méthodes d’évaluation pour un système de planning de 
traitement 
 
III.1 Standards de qualité 
Comme énoncé précédemment, pour élaborer un programme d’assurance qualité des systèmes de 
planning de traitement il est nécessaire de mettre en oeuvre les actions de contrôle de qualité qui 
exigent la définition de standards. Les standards de qualité sont les critères par rapport auxquels 
n'importe quelle forme d'activité peut être évaluée. Les standards peuvent être définis dans des 
formes diverses, incluant ceux qui ont des résultats binaires.  
En général, l'évaluation de qualité d'un TPS implique un passage en revue détaillé de toutes les 
particularités, qui impliquent, les analyses qualitatives et quantitatives. 
 
III.2 Données de référence 
Les données de référence pour l'évaluation de la qualité de calculs de dose doivent être 
compatibles avec les faisceaux utilisés pour les traitements. Donc, en principe, ils consistent en 
des mesures réalisées par l'utilisateur dans certains points et situations. 
Ces mesures sont alors employées pour évaluer les déviations de calculs de dose pour des 
conditions semblables et sont considérées comme des données de référence du faisceau.  
Cependant, au-delà de la comparaison de base et particulièrement pour des cas complexes, il est 
possible d'inventer d'autres méthodes qui nécessiteront l'utilisation de données d'évaluation de 
performance, obtenues avec des faisceaux génériques, publiés dans la littérature.  
Une dernière catégorie de données de référence est constituée des données requises pour le 
paramétrage des faisceaux dans le système de planning de traitement et est appelée données 
d'entrée de l'algorithme. Le tableau 4-1 récapitule ces divers types de données de référence. 
 
Tableau 4-1 : Types des données de référence 
 

Types des données de référence Description 

Données d’entrée de l’algorithme Les données d'entrée de l'algorithme exigées pour le 
paramétrage des faisceaux 

Données de référence du faisceau Données mesurées pour évaluer la qualité du calcul de dose 

Données benchmark 
Données d'évaluation de performance publiées, tel qu’un 
ensemble de données de références pour le calcul de dose 
en présence d'inhomogénéité 

Données de référence d’assurance 
qualité 

Les résultats de calcul qui deviennent les données de 
référence, et qui sont employées pour les futurs tests 
d'assurance qualité 
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III.2.1 Mesures des données test 
La mesure d'un ensemble cohérent de données est une partie fondamentale de l’Assurance 
Qualité d’un système de planning de traitement. Un ensemble de données mesurées est utilisé au 
début comme donnée d’entrée du système pour la modélisation des faisceaux de traitement et par 
la suite dans des tests de vérification du calcul. Pour les algorithmes de calcul de dose à 3D, les 
données de base doivent être mesurées d’une façon qui décrit de manière adéquate toutes les 
caractéristiques dosimétriques des faisceaux ou des sources. 
Les données mesurées requises pour le paramétrage dépendront principalement des besoins du 
système de planning de traitement pour la modélisation des faisceaux et le système d'Assurance 
Qualité. Au minimum, la plus part des systèmes exigent la dose en profondeur et les profils de 
doses à une ou plusieurs profondeurs dans un ou plusieurs plans passant par l'axe central du 
faisceau pour différentes tailles de champs ouverts, aussi bien que des données pour des champs 
modifiés avec des filtres en coin ou autres dispositifs. En plus des données nécessaires pour la 
modélisation des faisceaux de traitement, des données doivent aussi être mesurées pour des tests 
de vérification de calcul. Il est primordial de produire un ensemble de données cohérent. Ce qui 
signifie, par exemple, que toutes les courbes de dose en profondeur, des profils des plans axiaux 
et sagittaux, des profils des plans coronaux et–ou des distributions de dose à 2D et autres 
données, pour une expérience particulière, soient tous cohérents les uns avec les autres et peuvent 
être combinés dans une distribution de dose cohérente pour cette expérience. Cela peut 
typiquement être réalisé en acquérant un ensemble de mesures relatives qui sont alors en 
corrélation avec un petit sous-ensemble de mesures relatives ou absolues. La démarche à suivre 
pour avoir un ensemble cohérent de données mesurées est représentée dans le tableau 5-2               
(cf. chapitre 5). 
 
III.2.2 Analyse de données, traitement et stockage. 
Afin de les rendre utilisable pour les tests d'évaluation dosimétriques, les données mesurées 
(courbes de dose en profondeur, profils, distributions 2D, etc.) doivent : 

 • être réunis dans un ensemble de données simple et cohérent (self–consistant). Cela 
implique un traitement de données prudent (analyse et rénormalisation)  

          • être converties en dose, relative ou absolue. 
          • être lissées pour enlever les artefacts de la technique de mesure. un grand soin doit être 

pris pour assurer que le lissage n'est pas fait trop agressivement, aplanissant des variations 
de dose réelles. 

 
III.3 Tolérances pour le calcul de doses 
 
III.3.1 Les Critères d'acceptation pour l’exactitude de calcul de dose du faisceau 
de photon  
Le niveau d’acceptation pour la précision des calculs de dose d'un TPS devrait être autour de 2%. 
Cette valeur peut être employée pour des régions où la dose absorbée est plutôt homogène, par 
exemple à l’intérieur de la partie centrale d'un faisceau. Différents critères d'acceptation peuvent, 
cependant, être formulés selon la position dans le faisceau. La figure 4-3 montre les diverses 
régions qui peuvent être définies dans un faisceau de photon incident sur un fantôme homogène. 
Il y a deux secteurs avec une dose homogène, à l'intérieur et en dehors du faisceau. Les régions 
de la pénombre et de build–up avec un fort gradient de dose.  
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Figure 4-3 : Différentes régions d’analyse 
 

   Nous pouvons diviser la distribution de dose en quatre régions (figure 4-4) :  
• Les points se situant le long de l'axe central du faisceau au delà de la profondeur du 
maximum de dose : région de faible gradient de dose.  
• Les points se situant loin de l'axe central dans les régions de build–up et de la pénombre. 
Cette région inclue également des points dans la proximité des interfaces : région de fort 
gradient de dose.  
• Les points se situant à l'intérieur du faisceau (par exemple, 80% intérieur du faisceau 
géométrique) mais loin de l’axe central : région de faible gradient de dose.  
• Les points se situant en dehors du faisceau géométrique ou au-dessous des blocs, où la dose 
est inférieure à 7% de la dose sur l’axe centrale, et cela à la même profondeur : région de 
faible gradient de dose.  

 
Pour la définition des tolérances, il y a lieu de prendre en considération les points suivants : 

• Des différences entre les mesures et les calculs ces différences dépendent de 
l'emplacement dans le faisceau et dans la géométrie irradiée. 

• La précision du calcul de doses dépend de l’algorithme de calcul, de la position du point 
dans le faisceau et de l’emplacement la région du patient à traiter. 

Une façon utile de comparer des calculs et des mesures est d'analyser les déviations 
statistiquement. Bien qu'une tolérance donnée puisse être attribuée aux comparaisons de valeur 
de point individuels, la décision d'acceptabilité globale n'est pas basée sur la satisfaction stricte de 
la tolérance à chaque point, mais plutôt sur des intervalles de confiance ou d'autres critères 
semblables. 
Des utilisateurs différents peuvent considérer les mêmes types d'informations et choisir 
finalement des valeurs différentes pour les tolérances. Deux exemples différents de méthodes 
pour la définition des critères d'acceptabilité sont illustrés dans les tableaux 4-2 et 4-3. 

 

Pénombre

Build-up 

Intérieur 

Extérieur 

Point de norm. 

Réseau de 
calcul
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Figure 4-4 : Différentes régions de distribution de dose avec différentes tolérance pour
l’évaluation.

Les déviations entre les résultats de calculs et des mesures (c'est-à-dire des données de référence
du faisceau) peuvent être exprimées comme un pourcentage de la dose mesurée localement :

()Τϕ
/Φ4 11.836 Τφ
1 0 0 1 320.16 169.996 Τµ ()
mesmescalc DDD −⋅= 100δ (4.2)

Dans ce cas, des évaluations statistiques peuvent être effectuées sur les points de calcul et les
points de mesure. Venselaar et ses collaborateurs (Vensellar et al. 2001) ont défini un ensemble
de critères d'acceptabilité basés sur différentes tolérances δ basé sur le fait que les algorithmes de
calcul de dose fournissent une meilleure précision dans certaines régions du faisceau que dans
d'autres. Dans de telles régions des critères d'acceptabilité différents ont été définis
précédemment. La figure 4-3 donne une représentation schématique de ces différentes régions, et
la figure 4-4 montre la comparaison des doses dans ces régions. Les différentes valeurs de
tolérance δi , pour les différentes régions, proposées par l’ESTRO (Vensellar et al. 2001) sont
données dans le tableau 4-2.

PDF Creator - PDF4Free v2.0                                                    http://www.pdf4free.com

http://www.pdfpdf.com/0.htm


Chapitre 4 ........................................................................................................... Assurance Qualité 

 56

Tableau 4-2 : Critères de Tolérance pour le calcul de dose externe selon l’ESTRO 
 

 Région Géométrie Simple 
(Homogène) 

Géométrie complexe 
(inhomogénéité Filtre en coin,  

asymétrie, blocs) 

Géométrie 
plus complexe 

 
δ1 

dose élevée, faible gradient de 
dose (axe central)  2% 3% 4% 

 
δ2 

dose élevée, fort gradient de 
dose (Build–up,  pénombre)  2mm ou 10% 3mm ou 15% 3mm ou 15% 

 
δ3 

dose élevée, faible gradient de 
dose (loin de l’axe central)  3% 3% 4% 

 
δ4 

faible dose, faible gradient de 
dose (hors champ)  30% (3%) 40% (4%) 50% (5%) 

RW50 Largeur radiologique 2mm ou 1% 2mm ou 1% 2mm ou 1% 
δ50-90  Frange du faisceau 2mm 3mm 3mm 

 
 
Tableau 4-3 : Critères de Tolérance pour le calcul de dose externe selon (AAPM 1998) 
  

La géométrie 
du champ 

Dose au point de 
Norm. (%) 

axe central 
(%) 

à l'intérieur du 
champ (%) 

la pénombre 
(mm) 

hors champ 
(%) 

région de 
Build-up (%) 

Fantôme Homogène 
carré 0,5 1 1,5 2 2 20 
rectangulaire 0,5 1,5 2 2 2 20 
Asymétrique 1 2 3 2 3 50 
Bloqué 1 2 3 2 5 50 
avec filtre 2 2 5 3 5 50 
surface 
irrégulière 0,5 1 3 2 5 20 

DSP Variable 1 1 1,5 2 2 40 
Fantôme Hétérogène 

Plaques 
hétérogènes 3 3 5 5 5 - 

Hétérogènes 3D 5 5 7 7 7 - 
 
Une autre approche consiste à exprimer les déviations entre les doses mesurées et celles calculées 
en termes de pourcentage de la dose à un point de référence sur l'axe central (le point de 
maximum de dose ou la profondeur de référence du faisceau). 
 

( ) refmescalc DDD −⋅= 100'δ                                                                                                         (4.3) 
Dans cette approche l'ensemble de données dosimétriques mesurées et calculées sont normalisées 
par rapport au même point de référence. Dans ce cas les points sont comparés individuellement et 
la décision d'acceptabilité globale est basée sur le pourcentage de points qui satisfont aux critères 
de tolérance. Les différents critères de tolérance sont donnés dans le tableau 4-3 
 
III.4 Intervalle de confiance 
Les déviations δ, décrites ci-dessus sont relatives aux comparaisons d’un certain nombre réduit 
de points calculés et mesurés. Si une évaluation concerne un nombre important de points, certains 
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de ces points peuvent excéder la tolérance, mais le résultat global peut être satisfaisant. Cela 
arrive, par exemple, lorsque les points de données de doses en profondeur ou de profils de doses 
sont évalués. Pour ces cas, Venselaar et ses collaborateurs (Vensellar et al. 2001) ont introduit le 
concept de l’intervalle de confiance qui est défini comme suit : 
 

∆ = déviation moyenne + 1.5SD                                                                                                 (4.4) 
 
Où SD est l'écart–type. Ainsi les tolérances comme définies dans le tableau 4-3 peuvent être 
appliquées à l’intervalle de confiance plutôt qu'aux points individuels. Un système peut ne pas 
satisfaire aux tolérances, soit : (a) quand la déviation moyenne de tous les points est trop grande; 
ou (b) quand quelques points montrent de grandes déviations et la déviation standard est trop 
grande. Les valeurs de tolérance pour l’intervalle de confiance sont données dans le tableau 4-4 
pour les différents type de tests 
 
Tableau 4-4 : Valeurs des critères pour l'intervalle de confiance pour les différents types de test 
 

Description Tolérance (%) 
1/ Homogène, géométrie simple 
  Facteur d'output 
  PDD des champs carrés 
  Profil 
  au-delà de la taille du champ 

 
1 
2 
3 
3 

2/ Géométries complexes (Filtre en coin, champ irrégulier, 
      Hétérogénéité) 
      PDD et Profil     
      au-delà de la taille du champ   

 
 

3 
4 

3/ Géométries plus complexes (combinaison de 2/) 
      PDD et Profil     
      au-delà de la taille du champ   

 
4 
5 

 

 
IV. Méthodes de vérification et de comparaison dosimétrique 
Les tests de vérification de calcul de dose comparent des distributions de dose calculées et 
mesurées. La méthode standard de comparaison pour des distributions 2D de dose consiste à 
comparer des doses mesurées et calculées dans la forme de profils, des doses en profondeur, ou 
des distributions isodoses.  Pour les comparaisons quantitatives de distributions de dose entières à 
3D, des techniques plus sophistiquées, sont aussi nécessaires pour exécuter l'analyse. 
Il y a différentes approches dans la conception et l'organisation des expériences et des contrôles 
de vérification de calcul pour le processus d’évaluation d'un algorithme de calcul de dose donné 
ou le paramétrage d'un faisceau de rayonnement. Nous allons décrire l’approche recommandée 
par l’AAPM et l’ESTRO (Fraass et al. 1998, Venselaar et al. 2001) 
Chaque type de test de calcul doit être clairement identifiée comme étant un contrôle des données 
d'entrée, une vérification de l'algorithme, ou un contrôle de vérification de calcul de doses. Dans 
certaines situations, un ou plusieurs tests peuvent être employés pour satisfaire des besoins 
multiples ( bon fonctionnement de l'algorithme et résultat est cliniquement acceptable). 
Pour chaque test le physicien doit savoir comment le processus de calcul de dose fonctionne. 
Ceci est important pour savoir si l'accord entre les données mesurées et calculées (1) est le 
meilleur auquel on peut s’attende; (2) peut être amélioré; ou (3) le désaccord indique l'existence 
d'un problème. Cette détermination dépend de la connaissance de la physique de l'algorithme et 
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de sa mise en oeuvre, la connaissance du paramétrage et du modèle utilisé, et de la connaissance 
de la précision des données par rapport auxquelles les calculs sont comparés. 
 
IV.1 Dose en profondeur 
Un des tests de base les plus critiques de n'importe quel algorithme de calcul de dose est la 
capacité de prévoir avec la plus grande précision possible les doses en profondeur pour les 
champs ouverts standard. 

 
IV.2 Facteurs d’output 
L'utilisation correcte de facteurs d’output est essentielle pour le calcul des unités moniteur (ou du 
temps de traitement) du système de planning de traitement. Certains tests avec des champs 
rectangulaire et irréguliers doivent être effectués pour déterminer la précision avec laquelle le 
système de planning de traitement détermine ces facteurs d’output.  

 
IV .3 Données des champs ouverts 
La condition de base pour n'importe quel modélisation de calcul de dose et/ou vérification sont 
les champs ouverts. Les tests des champs ouverts peuvent être faits avec des rendements en 
profondeurs, des profils et des courbes d'isodose (2D). 
 
IV .4 Effets de forme du patient 
L'effet de la forme du patient est étudié avec des fantômes simples dans lesquelles les effets 
spécifiques causés par les différences de forme sont faciles à étudier. 
 
IV .5 Filtres en coin 
Vérification des calculs de dose en utilisant des mesures pour chaque filtre physique (ou 
dynamique) et chaque faisceau de photons.  
 
IV .6 Blocs (Caches) 
Les calculs de dose des champs bloqués sont souvent employés de deux façons dans un système 
de planning de traitement : (1) pour prévoir la distribution de dose relative (courbes isodoses) et 
(2) pour calculer la variation de la dose au point de normalisation.  
 
VI.7 Champs asymétriques 
Ces tests vérifient l'utilisation asymétrique des collimateurs multi–lames et/ou des mâchoires, y 
compris l'utilisation des blocks. 
 
VI. 8 Corrections de densité 
Le but de ces tests est de valider l'algorithme pour des corrections de densité, donc les tests 
doivent donc porter sur la nature de la méthode de correction employée.  
 
VI. 9 Fantômes anthropomorphiques 
Plusieurs tests avec un fantôme anthropomorphiques peuvent être utilisés pour un test global de 
l'algorithme de calcul entier. Ces tests doivent être semblables aux techniques de traitement 
employées en routine clinique. 
 



 
CHAPITRE 5 

 
Matériels et méthodes 

 
 
 
 
I. Techniques de mesure  
Afin de tester les performances d'un algorithme de calcul de dose, les données dosimétriques 
des faisceaux ont été mesurées pour un appareil de cobalt 60Co de type phoenix® (MDS 
NORDION®, Canada). Ce type d'appareil est la machine de traitement la plus répandue en 
Algérie à l'heure actuelle. 
Nous avons mesuré les rendements de dose en profondeur et les profils latéraux de dose à 
différentes profondeurs dans l'eau dans un fantôme automatique de type RFA-200 
(SCANDITRONIX®, Uppsala, Sweden), le dosimètre associé est une diode de type p en 
silicium de haute pureté utilisée en mode photovoltaïque. Le volume sensible de mesure est 
de l'ordre de 1mm ce qui nous garantit une bonne résolution spatiale. Le déplacement à 2D du 
dosimètre dans l'eau et l'acquisition des données sont commandés par un logiciel d'acquisition 
de données OmniPro-Accept®, Version 6.0A (Wellhöfer – Scanditronix, Uppsala, Sweden). 
Les mesures ont été effectuées avec une résolution spatiale de 1mm. La précision du 
déplacement du dosimètre est de l'ordre de 0.1 mm. Certaines distributions de dose ont été 
obtenues avec des films (Kodak® Ready Pack XV-2. Eastman Kodak & Co, Rochester, NY. 
USA) placés dans un fantôme solide de type PMMA (PTW®. Freiburg. Germany). Pour ces 
tests, il n'était pas possible d'utiliser le fantôme automatique à cause de la géométrie 
d'irradiation. Les données ont été obtenues en différentes sessions de mesures.  
Les facteurs d'output (CF, RDF) et les facteurs coin ainsi que les doses absolues ont été 
mesurés avec une chambre d'ionisation cylindrique de type FARMER® 2571/SN 2399 de 
volume sensible 0,6 cm3 (NE Technology®.UK), placée à une profondeur de 5 g/cm² dans un 
fantôme solide de type PMMA, associé à un électromètre de type 2570/1 /SN1168 (NE 
Technology.UK). 
 

 
 

Figure 5-1 : Dispositif de mesure dans l’eau. 
 

Au début de chaque nouvelle série de mesure, le fantôme automatique est placé dans la salle 
de traitement en respectant les mêmes orientations 2 heures avant l'irradiation afin d'atteindre 
une stabilité thermique.  

 59



Chapitre 5 ..............................................................................................Matériels et méthodes 
 

 
 

Figure 5-2 : Dosimètre à semi-conducteur utilisé pour les mesures de doses relatives. 
 

II. Systèmes de planning de traitement  
Les données de base des faisceaux de photon du 60Co ont été introduites dans les systèmes de 
planning de traitement TP11® et THERAPLAN PLUS®. Les algorithmes de calcul de dose 
dans ces systèmes sont basés sur le principe de la séparation primaire–diffusé (cf. Chapitre 4). 
La correction des hétérogénéités est basée sur la méthode des rapports tissu–air équivalents 
(ETAR). La comparaison des valeurs calculées avec les valeurs mesurées est faite sur la base 
des résultats du système de planning de traitement.  
D’une façon générale l’algorithme de calcul de dose de ces systèmes est basé sur une 
détermination préalable de l’atténuation et de la diffusion du faisceau considéré. 
La méthodologie générale du calcul de dose est constituée des étapes suivantes : 

• Mesure de la variation de dose en profondeur dans l‘eau sur l’axe de champs 
circulaires de diamètres croissants. 

• Extrapolation au diamètre zéro pour obtenir l’atténuation du primaire. 
• Calcul des différences de dose pour différents diamètres, pour en extraire les 

coefficients de diffusion à toutes les profondeurs et pour tous les rayons utiles.  
A partir de ces tables, la dose primaire en un point est déduite de la dose ‘dans l’air’ en 
effectuant une correction de distance (inverse carré des distances) et d’atténuation par le 
milieu, supposé équivalent eau. Une fonction empirique complémentaire permet de prendre 
en compte la variation de la dose en bordure de champ. La dose totale est alors obtenue en 
intégrant le diffusé sur l’ensemble du volume irradié. 
 
III. Les données de base du faisceau 
Les données de base; sont les données dosimétriques du faisceau de 60Co nécessaire pour la 
paramétrisation du model de calcul de dose du TPS en vue de son utilisation dans la 
planification des traitement. 
Le débit de dose de référence de la machine à été déterminé à une profondeur de 5 cm 
équivalent–eau pour une taille de champ de 10×10 cm² à DSP de 80 cm. 
 
Tableau 5-1 : les conditions de référence pour la mesure de dose dans la machine 
 

Profondeur (g/cm2) Taille du champ (cm²) DSP (cm) 
5 10×10 80 
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III.1 Données de dose en profondeur  
Les rendements de dose en profondeur sur l'axe central du faisceau ont été mesurés pour une 
série de champs carrés de dimensions : 5, 6, 7, 8, 9, 10, 12, 15, 20, 25, 30 et 35 (cm × cm), 
pour des profondeurs allant de 0.5 à 30 cm.   
 
III.2 Les Profils de Dose  
Cinq profils de dose à des profondeurs égales à 0.5, 5, 10, 15 et 20 cm pour sept champs 
ouverts de taille 5, 10, 15, 20, 25, 30 et 35 (cm × cm). La distance de mesure des profils 
dépend de la taille du champ et de la profondeur de mesure. 
  
III.3 Données de filtre en coins  
Les profils de dose en présence des différents filtres en coin (30°, 45° et 60°) ont été mesurés 
pour trois champs carrés 5, 8 et 10 (cm × cm) pour cinq profondeurs 0.5, 5, 10, 15 et 20 cm.  
 
III.4 Facteurs d'Output 
La mesure de la variation des facteur d'output ainsi que des facteurs de transmission des 
différents filtres en coins en fonction de la taille des champs carrés a été effectuée pour des 
champs de 5 × 5 à 25 × 25 cm × cm. Ces facteurs ont été mesurés avec une chambre 
d’ionisation cylindrique placée dans le fantôme solide (PMMA) sur l'axe central du faisceau à 
DSP de 80cm. Des mesures de dose dans l'air sont aussi effectuées pour les mêmes tailles de 
champs pour la détermination du facteur CF. 
Les facteurs de transmission des porte–caches ont été mesurés pour les conditions de 
référence dans un fantôme solide. 
 
VI. Les données de test  
Afin d'évaluer les performances des algorithmes de calcul de dose, nous avons entrepris la 
mesure des rendements en profondeurs et des profils à cinq profondeurs (0.5, 5, 10, 15 et     
20 cm) pour une série de tests. Ces tests sont inspirés de ceux recommandés par le ESTRO et 
le NCS (Mijnheer et al. 2004, Vensellar et Welleweerd 2001) et l'AAPM (AAPM 1995, 1998, 
Alam et al. 1997).  
Pour la numérotation des tests, la nomenclature originale du groupe TG23 d'AAPM a été 
utilisée. D'autres tests ont été rajoutés par rapport à ceux recommandés dans les précédents 
rapports. 
Dans le tableau 5-2, une vue d'ensemble des tests proposés et les testes recommandés par le 
groupe ESTRO. 
Les données de l'ensemble des tests, ont été exprimées en terme de pourcentage de dose en 
profondeur, normalisées par rapport à la valeur de la dose sur l'axe central du faisceau, sauf 
pour les champs irréguliers (figure 5-7), comportant un cache central, où le point de 
normalisation est décalé par rapport à l'axe central.  
 
IV.1 Test 1 : Champs ouverts carrés, DSP standard (80cm) 

a- taille de champ   5 cm × 5 cm jusqu'à 20 cm × 20 cm avec un incrément de 1 cm 
b- taille de champ 25 cm × 25 cm jusqu'à 35 cm × 35 cm avec un incrément de 5 cm 

Les mesures sont faites dans le plan transversal de l'axe central du faisceau (figure 5-3) : PDD 
et profils.  
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dmax

5 cm 

10 cm

20 

0 

Figure 5-3 : schémas représentatif de la géométrie des tests 1, 2 et 4 
 
IV.2 Test 2 : Champs ouverts rectangulaires, DSP standard 
Taille de champ en cm² : 6×10, 10×6, 5×15, 15×5, 5×30, 30×5, 8×16, 16×8, 20×30, 30×20, 
12×21, 21×12, 30×10, 10×30, 20×10, 10×20, 25×5, 5×25, 5×20 et 20×5 
La mesure est effectué dans le plan transversal de l'axe central du faisceau (figure 5-3): PDD 
et profils.   
 
IV. 3 Test 3 : Champs carrés avec filtre en coin, DSP standard 
Taille de champ 5 cm × 5 cm, filtre en coin 30°, 45° et 60° 
Taille de champ 8 cm × 8 cm, filtre en coin 30°, 45° et 60° 
Taille de champ 10 cm × 10 cm, filtre en coin 30°, 45° et 60°  
La mesure est faite dans le plan transversal de l'axe central du faisceau (figure 5-4) : PDD et 
profils. 

 

 
 

dmax

5 cm 

10 

20 

0 

Figure 5-4 : schéma représentatif de la géométrie des tests 3 et 5   
 
IV.4 Test 4 : Variation en DSP 
Taille de champs 5, 10,15 et 20×20, DSP=85 cm 
Taille de champs 5, 10,15 et 20×20, DSP=75 cm  
La mesure est faite dans le plan transversal de l'axe central du faisceau (figure 5-3) : PDD et 
profils.  

 
IV.5 Test 5 : Champs rectangulaires avec filtre en coin, DSP standard 
a. taille de champ 5 cm × 10 cm, filtre en coin 30°, 45° et 60° 
b. taille de champ 10 cm × 5 cm, filtre en coin 30°, 45° et 60° 
La mesure est dans le plan transversal de l'axe central du faisceau (figure 5-4): PDD et profils. 
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IV.6 Test 6 : Champ avec un bloc (cache standard) central, DSP standard 
8 cm3, 

 du faisceau (figure 5-5): PDD et 

 

Taille de champ 15 cm × 15 cm, 3 blocs centraux avec des dimensions 12.5 × 3.2 × 4.
12.8 × 1.5 × 4.8 cm3 et 7.3 × 1.5 × 4.9 cm3 respectivement. 
La mesure est faite dans le plan transversal de l'axe central
profils. 

 
 

Figure 5-5 : schéma représentatif de la géométrie des tests 6 et 7. 
 

.7 Test 7 : Champs bloqués (cache personnalisé), DSP standard 

ure 5-5): PDD et 

.8 Test 8 : Incidences obliques, DSP standard 
 et 30 cm × 10 cm, une rotation du 

 dans le plan transversal de l'axe central du faisceau (figure 5-6): PDD et 

Figure 5-6 : schéma représentatif de la géométrie du test 8. 
 

.9 Test 9 : Champs irréguliers, DSP standard  
nt présentées dans la figure 5-7 

0

IV
Taille de champ 15 cm × 15 cm, la taille du bloc et 10 cm × 10 cm à 80 cm 
La mesure est faite dans le plan transversal de l'axe central du faisceau (fig
profils. 
 
IV
Taille de champ 5×5, 10×10, 20×20, 5×20, 20×5, 10×30
bras de 30° et 45°. 
La mesures est faite
profils. 
 

 
 

dmax

10 

20 

5 cm 

IV
Taille de champ 15 cm × 15 cm, les formes des caches so
La mesure est faite dans le plan transversal de l'axe central du faisceau : PDD et profils.  
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  Tableau 5-2 : L'ensemble des tests effectués et ceux recommandés par NCS et le TG 23 

NCS/AAPM TG23 Notre travail 

                        d'AAPM  
 

N° Description du Test N° Description du Test 
 

1a 
 

hamp carré 5×5 
0 1 Champ carré 5,6,7,8,9,10,11,12,13,14,15,16,17, 18, 

1b 
1c 

C
Champ carré 10×1
Champ carré 25×25 

19, 20, 25,30 et 35×35 

2a Champ rectangulaire 5×25 2 

Champ rectangulaire 
5×30,30×5,8×16,16×8,20×3

2b Champ rectangulaire 25×5 
6×10,10×6,5×15,15×5,
0,30×20,12×21,21×12,30×10,10×30,20×10,10×20,
25×5,5×25,5×20 et 20×5 

3 Champ carré 10×10 DSP=85 4 0×20 DSP=85 Champ carré 5, 10,15 et 2
Champ carré 5, 10,15 et 20×20 DSP=75 

4 5 Champ carré 10×10 
Filtre en coin 45° 

Champ carré 5, 8, 10,5×10 et 10×5 
Filtre en coin 30,45 et 60° 

5-6 5 6 Champ carré 15×1
Bloc central 

Champ carré 15×15 
2 Blocs centraux 

7 15×15 
 7 5 

L, X, Y, H, +…. 
Champ carré 
Bloc sous forme de L

Champ carré 15×1
Blocs sous forme de 

9 cidence 3 t 30×10 Champ carré 10×10 in
oblique 45° 

Champ 5, 10, 20, 5×20, 20×5, 10×30 e
incidence oblique 30° et 45° 

11 Champ carré asymétrique 8 Champ carré asymétrique 
 

ableau 5-3 : la géométrie des tests effectués pour la vérification du temps de traitement    

Test Description Taille du champ DSP (cm) Angle 
d'i e 

Filtre en 

 
T
 

(cm×cm) ncidenc coin 
1  carré 10×10 80 0° - 

5×25 80 0° - 2  rectangulaire 
25×5 80 0° - 

10×10 80 30° - 3  incidence 
oblique 10×10 80 45° - 

10×10  75 0° - 4  DSP e  variabl
10×10  70 0° - 
10×10 80 0° 30° 5  champ avec 

filtre en coin 10×10 80 0° 45° 
6  Bloc central 15×15 80 0° - 

Cache 1 15×15 80 0° - 
Cache 2 15×15 80 0° - 
Cache L 15×15 80 0° - 
Cache 4 15×15 80 0° - 
Cache Y 15×15 80 0° - 
Cache + 15×15 80 0° - 

7- champ 
irrégulier 

Cache H 15×15 80 0° - 

8  as e 
Champ 
ymétriqu 15×15 80 0° - 

10 cm 10×10 80 0° - 9-su ce rfa
irrégulière 5 cm 10×10 80 0° - 

10  gé e 3ométri
complexe 10×10 80 30° 0° 
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IV. 10 Temps de traitements  
pour les champs d'irradiation est une fonction disponible 

 
Figure 5-7 : Formes et dimensions des di ps irréguliers utilisés 

 

Le calcul du temps de traitement 
dans la plupart des systèmes de planning de traitement modernes. Il est essentiel pour 
l'utilisateur du système de planning de traitement de comprendre les principes du calcul des 
temps de traitement par le système. Pour vérifier le calcul du temps de traitement nous avons 
comparé la dose absolue calculée par le système, et la dose mesurée pour 12 champs 
d'irradiation réguliers et irréguliers, en utilisant le fantôme solide (PMMA), avec la chambre 
d'ionisation placée à une profondeur de 5g/cm². Les formes et les dimensions des champs 
irréguliers sont données dans la figure 5-7. Les conditions d'irradiations des 12 champs sont 
données dans le tableau 5-3. Le test 9 représente la géométrie d'une surface irrégulière. 
     

fférents cham

15 cm 

15 cm 5 cm 

5 cm 

5 cm 

5 cm 

5 cm 

5 cm 

5 cm 

5 cm 5 cm 

5 cm 

5 cm 3 cm 

5 cm 

10 cm 

10 cm 

2 cm 

2 cm 

5 cm 

10 cm 

Cache 1 Cache 2 Cache L 

Cache 4 Cache 6 Cache Y 

Cache + Ca Cache 5 che H
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V. Fantôme hétérogène 
lobales de l'algorithme de calcul de dose et du système de 

 parties du corps : tête et 

phique est de type RANDO  (figure 5-8) fabriqué initialement par 

Pour évaluer les performances g
planning de traitement, nous avons entrepris la comparaison des doses mesurées et calculées 
pour des cas cliniques en utilisant un fantôme anthropomorphique.  
Cette étude a été effectuée pour six cas cliniques pour différentes
cou, thorax et abdomen. 
Le fantôme anthropomor ®

les laboratoires Alderson (RANDO, Alderson Research Laboratories, Stamford, CT) à partir 
de coupes scannographiques réelles. Les matériaux constituant ce fantôme sont équivalent 
tissus humain et leurs densité électroniques sont égale à celles des différents tissus humains 
qu'ils simulent (os, poumon, muscle, etc.). Le fantôme est constitué de coupes comportant des 
trous à l'intérieur desquelles des dosimètres thermoluminiscents (sous forme de pastilles ou en 
poudre) peuvent être placés. Les six configurations de traitement qui ont été étudiées sont.  
 

 
 

Figure 5-8 : Fantôme anthropomorphique 
 

e cancer du sein, le cancer de la prostate, la sphère ORL et le cancer du col utérin, des 

. 1 La dosimétrie Thermoluminescente 
re de lithium (LiF) TLD 100 (Harschaw®, 

 

L
caches et des filtres en coin ont été utilisés. Les différentes configurations de traitement sont 
représentées dans le tableau 5-4. 
 
V
Des dosimètres thermoluminescents en fluoru
chemical Co, Bicron. OH, USA), de dimension 3,5 × 3,5 × 0,9 mm3 ont été utilisés pour la 
détermination des doses dans le fantôme RANDO (figure 5-9). Les TLD 100 sont connus 
pour leur bonne reproductibilité ± 2% (1σ) (Marinello et al. 1992, Kirby et al. 1992, Feist 
1988) et leurs réponses linéaires en dose pour la gamme de dose utilisée en radiothérapie. 
Chaque pastille est identifiée par un nombre en utilisant un crayon dur de graphite (Wood et 
Mayles 1995). La lecture des dosimètres a été faite avec un lecteur TLD de type Harshaw 
4000 (Harshaw chemical Co. USA), le cycle de lecture est de 140°avec un débit de 6°C/s, 
puis à 280°C pour une durée de 30 seconde. Après chaque utilisation, les pastilles sont 
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placées dans un four chaud pour la régénération, elle se fait par un préchauffage à 400°C pour 
une durée d'une heure puis à 200°C pour une durée de deux heures. Les pastilles TLD ont été 
étalonnées individuellement dans un faisceau de 60Co à une dose de 1 Gy. Les pastilles étaient 
placées à 0.5g/cm² de profondeur dans un fantôme solide de PMMA à une DSP de 80 cm 
pour une taille de champ de 10 × 10 cm² (Mayles et al. 2004). Pour éviter les erreurs dues aux 
fluctuations aléatoires dans la sensibilité apparente des pastilles, causée par exemple par la 
légère différence thermique des pastilles avec la plaque de PMMA lors du contact, les 
facteurs sont déterminées à partir des cinq irradiations moyennées. Pendant la calibration des 
pastilles TLD, le débit de référence est mesuré à 5 g/cm² de profondeur, une correction de 
dose en profondeur a été effectuée pour ramener la dose à 0,5 cm de profondeur 
 

 
 

Figure 5-9 : Dosimètre TL utilisés pour la détermination des doses dans le fantôme 

 
. 2 Simulation et irradiation 

cette étude ont été définies comme suit : l'origine est située 

surer la 

      

lacée de sorte que l'origine du système de coordonnées défini coïncide 

ient 
réel, les films de simulation étant utilisés pour reproduire fidèlement chaque champ.   

 
anthropomorphique 

V
Les coordonnées du système pour 
à l'intersection de l'axe central du faisceau avec la surface du fantôme. Pour l'ensemble des 
tests, l'origine coïncide avec l'isocentre de la machine et fait face à la tête d'irradiation, l'axe 
des x est dirigé vers la droite de l'observateur, l'axe des z dirigé vers le haut, et l'axe des y a 
été choisi de sorte que le système forme un trièdre direct. Ces coordonnées sont choisies selon 
les caractéristiques de l'IEC (commission international de l'électrotechnique 61217).  
Les lasers et le système d'alignement optique du simulateur ont été vérifiés pour as
reproductibilité du positionnement, la taille du champ indiqué et la coïncidence du champ de 
rayonnement avec le champ lumineux a été vérifiée à l'aide de films radiologiques. Le 
fantôme est placé en décubitus dorsal sur la table d'un simulateur de radiothérapie   
(AXsim 2®, Mecaserto®, France) en utilisant le laser sagittal et la ligne de référence qui coupe 
le fantôme en deux.  
La table est alors dép
avec l'isocentre de l'appareil. Cette origine est située à l'intersection de la ligne sagittale 
médiane avec le point le plus élevé de la surface antérieure du fantôme qui est sur la coupe 
numéro 17. Le fantôme ainsi placé, les positions de la table verticale, transversale et 
longitudinale ont été enregistrées. La table est alors déplacée jusqu'à ce que le fantôme soit 
dans la position de traitement et les paramètres de la table seront donc à nouveau enregistrés. 
Avec ces deux procédures nous sommes certain que l'isocentre se trouve dans le fantôme. 
Les champs d'irradiations du traitement ont été simulés de la même façon que dans un pat
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En utilisant des fils de plomb fixés sur le fantôme pour marquer les points d'entrés des 
faisceaux. Des cales ont été utilisées pour mieux positionner le fantôme, elles ont été aussi 

s 

Configuration Nombre de 
Ch p 

 
Site 

 
Direction du Faisceau 

 
Taille du Champ  

(cm × cm) 

utilisées pendant l'irradiation (figure 5-10). Après avoir simulé les champs à traiter, en général 
trois coupes du fantômes ont été choisies comme plan de mesure : une coupe centrale qui se 
situe dans le champ d'irradiation et deux coupes à ± 2,5 cm de la coupe centrale, Les trois 
coupes choisies ont été photocopiées. 
 
Tableau 5-4 : Champs cliniques utilisé
 

  

am
Pro ate A  st /P 14 × 20 1 4 
P e rostat LD/LG 9 × 20 

E  1ndomètre A/P 4 × 22.4 2 4 
E  1  ndomètre LD/LG 0 × 24.5

3 2 Sein T  I/TE 5 × 15.7 
Si re nus Maxillai A 9 × 9 4 3 
Sinus Maxillaire LD/LG 7.7 × 9 
Sinus Maxillaire A 9 × 9 5 2 
Sinus Maxillaire LD 7.7 × 9 

6 2 Tumeur Cérébral LD G 8./L 6 × 6.6 
 
Dans c e partie nous ons utili  de TLD ns chaque ca vons 

mpli les trois coupes du fantôme pour l'irradiation, le numéro de la pastille de TLD qui sera 
ett  av sé 657 pastilles 100. Da s nous a

re
placé à un endroit donné sera marqué sur la photocopie de la coupe du fantôme. Le fantôme a 
été alors chargé avec les TLD et transporté vers la salle de traitement. Juste après l'irradiation 
du fantôme neuf pastilles ont été irradiées dans un fantôme de PMMA à 1Gy. Elles seront 
utilisées pour vérifier les variations de la sensibilité du lecteur de TLD et pour corriger 
éventuellement la perte de l'information due au fading avant la lecture de ces TLD.  
 

 
 

Figure 5-10 : Simulation du traitement 
 
Les irradiations ont été effe ests de contrôle de qualité 
oit faite sur l'appareil. Le fantôme est alors placé sur la table de traitement et les valeurs des 

ctuées après qu'une série complète de t
s
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champs simulés reproduites sur l'appareil de traitement. Apres irradiation, le fantôme a été 
démonté et les pastilles TLD ont été lues selon le protocole décrit précédemment  
(figure 5-11). 
 

            

 
 

Figure 5-11 : Position d’irradiation du fantôme Rando–Alderson
 
V. 3 Irradiati

ue de 2 Champs)  
e fantôme est placé en décubitus dorsal, aligné par laser. Pour le positionnement des 

aux (un faisceau latéral et un 

externe de l’œil avec un cache 

par la région prétragienne. 

. 

on des cas cliniques 
 
V. 3.1 Le Sinus Maxillaire (Techniq
L
faisceaux et les caches, en utilise deux faisceaux orthogon
faisceau antérieur) pour couvrir le volume cible (figure 5-12) : 
1/ Un faisceau Antérieur qui est limité en haut par les arcades sourcilières, sa limite interne 
est l’angle interne de l’œil opposé, sa limite externe est l’angle 
oculaire supéro–externe, et sa limite en bas est le rebord gingival. 
2/ Les limites du faisceau latéral sont identiques à celle du faisceau antérieur en haut et en 
bas. Par contre en avant par l'angle externe de l’œil, et en arrière 
Le temps d'irradiation est de 1.63 min pour le premier faisceau et 1.31 min pour le deuxième. 
 

 
 

Figure 5-12 apercu de la geometrie d’irradiation du sinus maxillaire (2B) sur l’interface du 
systeme de planning de traitement (TPP) 
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V
Pour ce cas nous utilisons latéraux, de pondérations 

édent, avec coins compensateurs   

. 3.2 Le Sinus Maxillaire (Technique 3 Champs)  
 un faisceau antérieur et deux faisceaux 

différentes qui ont les mêmes limites que celui du préc
(figure 5-13). Le temps d'irradiation est de 1.63 min pour le premier faisceau et 1.04 min pour 
le deuxième, et 0.63 min pour le troisième. 
 

 
 

Figure 5-13 Aperçu de la geometrie d’irradiation du sinus maxillaire (3B) sur l’interface du 
systeme de planning de traitement (TPP) 

V. 3.3 La Prostate  
 

 

 
 

etrie d’irradiation de la prostate sur l’interface du systeme de 
planning de traitement (TPP) 

Nous utilisons 4 faisceaux de p nique DSA (figure 5-14). Les 
faisceaux antéro–postérieurs sont limités en bas par la limite inférieure des ischions, et en 

Figure 5-14 : Aperçu de la geom

 
ondérations différentes en tech

haut par le disque L5-S1, et latéralement a 2 cm en dehors du détroit supérieur, les faisceaux 
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latéraux sont limités en avant par le bord antérieur de la symphyse pubienne, et en arrière au 
milieu de l’ampoule rectale, et les mêmes limites que précédemment en bas et en haut. 
4 caches focalisés en cerrobend protégent les organes critiques (grêle et tètes fémorales).Le 

. 3.4 Le Sein 
lacé en décubitus dorsal sur un plan incliné afin de ramener la région 

 la clavicule ou 

temps d'irradiation est de 0,79 min pour le faisceau Antérieur. 0,65 min pour le faisceau 
postérieur et 0,44 min pour les deux latéraux. 
 
V
Le fantôme est p
présternal à l’horizontale. Cette irradiation comporte deux faisceaux tangentiels opposés de 
préférence co-axiaux, en technique DSP, également pondérés (figure 5-15).  
Les faisceaux tangentiels sont limités en haut par la région sous la tète de
jointif avec la limite intérieure du faisceau sus–claviculaire, et en bas à 2 cm sous le sillon 
sous–mammaire, la limite externe du tangentiel externe est à 1cm en dessous de la racine 
externe du sein, et la limite interne du tangentiel interne est à 1cm dans la racine interne du 
sein ou jointive avec la limite externe du faisceau mammaire interne. 
  

 
 

Figure 5-15 : Aperçu de la geometrie d’irradiation du sein sur l’interface du systeme de 

 
es deux faisceaux tangentiels interne et externe fuient dans l’air. On vérifie en scopie, 

. 3.5 Gliomes Malins Cérébraux  
l, avec un angle de Reid variant de -20° à 0° (le plan 

mps d'irradiation 

planning de traitement (TPP). 

L
pendant le centrage, que l’épaisseur de la « languette » de poumon incluse dans les faisceaux 
tangentiels ne dépasse pas 2 cm. Le temps d'irradiation est de 1,07 min pour les deux 
faisceaux. 
 
V
Le fantôme est placé en décubitus dorsa
orbito–méatal perpendiculaire à la table, permettant d’épargner les globes oculaires pour les 
tumeurs temporales). La tête doit être maintenue par une cale (figure 5-16). 
On utilise une technique à 2 faisceaux latéraux de même pondération, le te
est de 0,97 min pour les deux faisceaux. 
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Figure 5- 16 : Aperçu de la geometrie d’irradiation de l'encéphale sur l’interface du systeme 
de planning de traitement (TPP) 

 
V. 3.6 Endomètre    
Le fantôme est traité en décubitus dorsal, en technique DSA, par deux faisceaux                 
antéro–postérieurs qui sont limités en haut par L5-S1, en bas par la partie tierce inférieure du 
vagin, et latéralement à 2 cm en dehors du détroit supérieur. Deux caches supérieurs sont mis 
en place dans les angles supérieurs des champs pour diminuer l’irradiation de l’intestin grêle. 
La limite interne de ces caches est située à 2 cm en dehors des chaînes ganglionnaires 
iliaques. Et deux faisceaux latéraux qui ont les même limites en haut et en bas que celles des 
faisceaux antéro–postérieurs, et limités en avant par la symphyse pubienne, et au mi rectum 
(S1-S2) en arrière. 
 

 
 

Figure 5-17 : Aperçu de la geometrie d’irradiation du l'endomètre sur l’interface du systeme 
de planning de traitement (TPP) 
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Quatre caches sont positionnés sur les régions iliaques et les têtes fémorales (figure 5-17). 
Le temps d'irradiation est de 0,61 min pour le faisceau Antérieur. 0,85 min pour le faisceau 
postérieur et 0,42 min pour les deux latéraux. 
 
VI. Les données CT 
Les coupes scannographiques ont été utilisées et obtenues avec scanner Somatom Spirit® 
(Siemens®, Erlangen, Germany). 
Les coupes acquises le long du fantôme, étaient d'épaisseur de 5 mm avec un mouvement de 
la table d'un incrément de 2.5 mm pour la tête et le cou et de 10 mm pour le thorax et 
l'abdomen. En utilisant un système d'alignement constitué des lasers, une ligne sagittale 
médiane et deux coronales ont été marquées sur le fantôme anthropomorphique par des 
morceaux de plomb placés au-dessus de ces lignes pendant le balayage CT pour nous 
permettre de visualisér sur les images reconstruites les entrées des faisceaux. 
Pour calculer les corrections d'inhomogénéités basées sur les données CT dans un TPS, la 
conversion des nombres de Hounsfield en densité électronique est nécessaire. Les facteurs de 
conversion sont établis en utilisant un fantôme spécifique de calibration pour le scanner basée 
sur des solutions connues (McCullough et Holmes 1985). En plus nous avons entrepris la 
même calibration pour le simulateur CT. Pour cela un fantôme densité D77OU® code 12611 
(Mecaserto®, France) était utilisé.  
Le tube de rayon X du simulateur a été utilisé avec une tension de 68 kVp, quant au scanner, il 
a été utilisé avec une tension de 130 kVp pour différents courant et à différentes hauteurs de la 
table (cf. tableau 5-5).  
 
Tableau 5-5 : Différents courants et hauteurs de la table H pour le scanner Somatom Spirit®  
 

Test 1 2 3 
mAs 110 260 110 

H (mm) 160 125 125 
 
Le fantôme rempli d'eau à une forme cylindrique de 25 cm de diamètre et de 30 cm de long,    
il contient 7 cylindres de 5 cm de diamètre de différents matériaux. Ces matériaux sont l'air, 
polyamide PA66, polycarbonate, PMMA, polyéthylène et le polystyrène. Les caractéristiques 
des matériaux constituant le fantôme sont données en annexe.  
Les nombres CT sont définis de la façon suivante (Cormack 1980, McCullough 1980) :  
 
 Nombre CT = ( ) 1000*eaueaux µµµ −   

 
Avec eauµ  est le cœfficient d'atténuation massique de l'eau ( eauµ = 0.1941 cm-1), et xµ  est le 
cœfficient d'atténuation massique du matériau X 
Les valeurs mesurées des nombres CT pour l'AXsim 2® et pour Somatom Spirit® sont 
représentées dans les tableaux 5-6. 
 
A partir du tableau 5-6 ont remarque que la variation du courant et de la hauteur de la table 
n'influe pas sur les nombres CT mais influe sur la dose reçue par le patient et sur la qualité 
d'image. On remarque aussi une grande déviation entre les nombres CT théoriques et ceux 
mesurés par le scanner Somatom Spirit®, donc les coupes CT acquises ne peuvent pas être 
utilisées dans le planning de traitement. 
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Tableau 5-6 : Comparaison entre les valeurs théoriques des nombres CT avec les valeurs 
mesurées dans l'AXsim 2® et celles données par le constructeur, et dans Somatom Spirit® 
pour chaque test donné dans le tableau 5-5 
 

AXsim 2® Somatom Spirit®
Elément 

HU theo HU mes HU Mecaserto HU theo HU 1 HU 2 HU 3 
Polyéthylène -89 -70 -93 16 -58 -61 -61 
Polystyrène -16 -34 -20 -41 -25 -23 -27 
Polyamide PA6, 6 97 90 93 -81 90 91 91 
Polycarbonate 106 102 101 -57 104 108 105 
PMMA 129 139 124 -34 135 133 134 
Vide -1000 -990 -1000 -1000 -1000 -1000 -1000 
Eau 0 8 0 0 0 0 2 

 

VII. Analyse des résultats  
Pour évaluer les écarts entre les doses calculées Dcalc, et les doses mesurées Dmes, nous avons 
utilisé les déviations en pourcent de la dose locale, c'est-à-dire la dose mesurée à une 
profondeur donnée 
  

mesmescalc DDD /100*)( −=δ    
 
Et les écarts entre les pourcentages des doses calculées et mesurées telles que recommandée 
par l'AAPM : 
 

normmescalc DDD /100*)(' −=δ  
 
Dnorm est la dose de normalisation. 
Dans le cas où les points sont à l’intérieur de la région de la pénombre, ou en dessous des 
bloc (Caches) les résultats de la comparaison sont exprimées relativement à la dose mesurée à 
la même profondeur , mais a l’axe central du faisceau  ouvert ; Dmes,cax , en accord avec  
 

caxmesmescalc DDD ,/100*)( −=δ
                                                                                                

Nous avons aussi calculé la valeur de l'intervalle de confiance pour les deux systèmes de 
planning de traitement.  
 
Pour le fantôme hétérogène, la valeur de la dose en un point, est donnée par la différence de 
dose normalisée NDD, qui est égale à ( ) isomc DDD /− , avec Diso est la dose délivrée à 
l'isocentre (200 cGy en général). 
Le gradient de dose  est définit comme la variation de la dose (cGy) par unité de distance 
(mm). Le gradient de dose a été estimé à partir du plan produit par le système de planning de 
traitement en mesurant la distance normale entre les isodoses passent par les point calculés et 
celles adjacentes.  

D∇

On définit une autre grandeur NDG (cm-1) qui est le gradient de dose normalisé donné 
par isoDD∇ . Pour l'analyse, on classe cette grandeur (NDG) selon sa valeur en trois régions : 

• Région de faible gradient de dose NDG ≤ 0.1 cm-1

• Région de gradient de dose intermédiaire 0.1 cm-1 ≤ NDG ≤ 0.3 cm-1

• Région de fort gradient de dose NDG > 0.3 cm-1

La conversion de NDD en différence spatiale, qui peut être plus significative dans la             
région de fort gradient de dose, elle est donnée en divisant le NDD par le NDG                     
(Dunscombe et al. 1996). 
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CHAPITRE 6 

 
Résultats et Discussion 

 
 
 
 
 
I. Introduction 
 
Les comparaisons ont été faites entre les valeurs de dose calculées et mesurées pour chacun 
des 9 tests, pour les deux systèmes de planning de traitement THERAPLAN PLUS® et 
TP11®. Les calculs ont été fait à des profondeurs allant de 1 à 20 cm sur l'axe central, hors de 
l'axe et dans la région de la pénombre pour les doses mesurées dans le fantôme d’eau.  
Pour les tests cités dans le tableau 6-7, les valeurs calculées et les valeurs mesurées de la 
largeur radiologique des champs (défini comme la distance entre les lignes de décroissance à 
50 %) ont été comparées. Un total de 221170 points de données a été comparé pour chacun 
des deux systèmes de planning de traitement. Les déviations ont été comparées pour la dose et 
la largeur radiologique.  
 
II. Tests avec fantôme Homogène  
La comparaison des valeurs mesurées et les valeurs calculées de l'ensemble des tests effectués 
et ceux proposés par l’ESTRO et l’AAPM est faite en terme de δ et δ' pour les différentes 
régions. Toutefois pour la région hors champ, la comparaison a été effectuée avec les deux 
possibilités de normalisation (à l’axe central et au point de mesure) 
Les points qui ont un écart ou une déviation supérieur à deux fois la tolérance sont 
systématiquement négligés.         
 
II. 1 Test 1 : champs carrés à DSP = 80cm  
La figure 6-1 montre la comparaison entre les courbes calculées et mesurées de dose en 
profondeur pour différents champs carrés. Dans la figure 6-2 nous avons comparé les profils 
de dose à différentes profondeurs dans l’eau pour un champ carré de 10 cm × 10 cm. 
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Figure 6-1 : Variation des doses en profondeur calculées et mesurées pour les champs carrés. 
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Figure 6-2 : Comparaison des profils de dose calculés et mesurés pour une taille de champs de 

10 cm x 10cm. 
 

Pour les doses en profondeur de la totalité des champs carrés utilisés, on a comparé 29393 
points, l’écart maximal obtenu est de -0,2% pour le système TPP et de 1,1% pour le système 
TP11. En utilisant l’analyse selon les tolérances proposées par l’ESTRO, la valeur maximale 
de la déviation est de -3,1% pour le TP11 et de 1,8% pour le TPP. 78,9% des points calculés 
avec le système TP11 présentent un écart inférieur à 1% alors que pour le système TPP, la 
proportion des points calculés avec un écart inférieur à 1% est de 100% (figure 6-3).  
En analysant uniquement les trois champs recommandés par les rapports de l’ESTRO et de 
l’AAPM, les écarts obtenus deviennent de 1,1% pour le TP11 et de -0,5% pour le TPP. 98,3% 
des points calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur à 1%, alors que pour le 
système TPP la proportion des points calculés avec un écart inférieur à 1% est de 100%. Le δ1 
maximal est de -3,1% pour le TP11 et de 0,8% pour le TPP. 61,4% des points calculés avec le 
système TP11 présentent un écart inférieur à 1%, alors que pour le système TPP la proportion 
des points calculés avec un écart inférieur à 1% est de 100% (figure 6-4).  
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Figure 6-3 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour tous les 

champs carrés dans la région de l'axe central 
 
Pour les doses en profondeur des champs carrés utilisés pour préparer l'unité de traitement, 
l’écart maximal obtenu est de 0,9% pour le système TPP et de 1,1% pour le système TP11. 
99,5% des points calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur à 1%. 
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Figure 6-4 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les champs 

carrés proposés par l'ESTRO dans la région de l'axe central 
 

En utilisant l’analyse selon les tolérances δ1, la valeur maximale de la déviation est de 0.8% 
pour le TP11 et de 2% pour le TPP, 68.4% des points calculés avec le système TP11 
présentent un écart inférieur 1% alors que pour le système TPP la proportion des points 
calculés avec un écart inférieur à 1% est de 92.6%. 
Pour les profiles de doses des champs carrés l’analyse de la région de la pénombre nous à 
donné un écart maximal de 6.2% pour le système TPP et de 15.3% pour le système TP11. 
92.7% des points calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur à 10% alors que 
pour le système TPP la proportion est de 100% (figure 6-5). Les figures 6-6 et 6-7 présentent 
une analyse des écarts pour les autres régions. 
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Figure 6-5 : Comparaison entre les valeurs calculées par le système TPP et mesurées dans la 

région de la pénombre  
 

En utilisant l’analyse selon les tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de 19.5% 
pour le TP11 et de 16.0% pour le TPP. 22% et 87.8% des points calculés avec les systèmes 
TP11 et TPP respectivement présentent un écart inférieur à 10% en analysant tous les champs 
carrés. Nous avons pris pour chaque taille de champ une dizaine de points ce qui donne un 
nombre total de 50points analysés dans la région de la pénombre (figure 6-8). Les figures 6-9 
et 6-10 présentent une analyse des déviations pour les autres régions. 
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Figure 6-6 : Comparaison entre les valeurs calculées par le système TPP et mesurées dans la 
région loin de l'axe central 
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Figure 6-7 : Comparaison entre les valeurs calculées par le système TPP et mesurées dans la 

région hors champ 
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Figure 6-8 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour tous les 

champs carrés dans la région de la pénombre. 
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Figure 6-9 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour tous les 

champs carrés dans la région loin de l'axe central 
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Figure 6-10 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour tous les 

champs carrés dans la région de hors champ. 
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Figure 6-11 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les champs 
carrés proposés par l'ESTRO dans la région de la pénombre. 
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Figure 6-12 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les champs 
carrés proposés par l'ESTRO dans la région loin de l'axe central 
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Figure 6-13 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les champs 

carrés proposés par l'ESTRO dans la région hors champ. 
 

Pour les tailles de champs recommandées par l’ESTRO, l'écart maximal est de 6.2% pour le 
système TPP et de 15.3% pour le système TP11. 92.9% des points calculés avec le système 
TP11 et la totalité de ceux calculés par le système TPP présentent un écart inférieur à 10%. En 
utilisant l’analyse selon les tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de 21.9% 
pour le TP11 et de 16% pour le TPP (figure 6-11). Les déviations pour les autres régions sont 
données par les figures 6-12 et 6-13. 
 
II. 2 Test 2 : champs rectangulaires à DSP = 80cm 
La comparaison des doses en profondeurs calculées par le système de planning de traitement 
TPP et celles mesurées est représentée par la figure 6-14. 
La figure 6-15 illustre les profils de dose calculés (TPP) et mesurés à différentes profondeurs 
pour une taille de champ de 10 cm x 20cm. 
Pour les doses en profondeur des champs rectangulaires l’écart maximal obtenu est de -1.6% 
pour le système TPP (figure 6-16) et de 2.4% pour le système TP11. 54.8% des points 
calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur 1% alors que pour le système TPP 
la proportion est de 86.9%. 
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Figure 6-14 : Variation des doses calculée et mesurée en fonction de la profondeur des 

champs rectangulaires  
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Figure 6-15 : Comparaison des profils de dose calculés et mesurés pour une taille de champs 

de 10 cm x 20cm. 
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Figure 6-16 : Comparaison entre les valeurs calculées par le système TPP et mesurées dans la 

région de l'axe central 
 
En utilisant l’analyse selon les tolérances δ1, la valeur maximale de la déviation est de -4% 
pour le TP11 et de -3.5% pour le TPP. 32.6% et 61.1% des points calculés avec le système 
TP11 et TPP présentent un écart inférieur à 1% (figure 6-17). 
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Figure 6-17 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour tous les 

champs rectangulaires dans la région de l'axe central 
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Figure 6-18 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les champs 

rectangulaires proposés par l'ESTRO dans la région de l'axe central 
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Figure 6-19 : Comparaison entre les valeurs calculées par le système TPP et mesurées dans la 

région de la pénombre  
 

En analysant uniquement les deux champs recommandés par le rapport de l’ESTRO, les écart 
obtenus deviennent de 1.5% pour le TP11 et de 1.1% pour le TPP. Le δ1 maximal est de -
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3.9% pour le TP11 et de -2.8% pour le TPP. 29.7% des points calculés avec le système TP11 
présentent un écart inférieur à 1% alors que pour le système TPP la proportion des points 
calculés avec un écart inférieur à 1% est de 87.8% (figure 6-18). 
 
L’analyse de la région de la pénombre pour les profiles de doses des champs rectangulaires, 
nous donne un écart maximal de -9.7% pour le système TPP (figure 6-19) et de 9% pour le 
système TP11. La totalité des points analysés avec les systèmes TP11 et TPP présentent un 
écart inférieur 10%. Les écarts dans les autres régions des profils de doses sont illustrés dans 
les figures 6-20 et 6-21. 
En analysant les déviation de dose selon les recommandation de l’ESTRO, la valeur 
maximale est de -9.3% pour le TP11 et de 7.1% pour le TPP. En analysant tous les champs 
rectangulaires, 60.3% des points calculés avec le système TP11 et 83.6% de ceux calculés par 
le système TPP satisfont au critère de tolérance δ2 (figure 6-22). Pour cette analyse, nous 
avons pris 80 points de la région de la pénombre. Les figures 6-23 et 6-24 illustrent la 
distribution en fréquence pour les déviations relatives pour tous les champs rectangulaires 
dans les autres régions 
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Figure 6-20 : Comparaison entre les valeurs calculées par le système TPP et mesurées dans la 

région loin de l'axe central (δ3) 
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Figure 6-21 : Comparaison entre les valeurs calculées par le système TPP et mesurées dans la 

région hors champ (δ4) 
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Figure 6-22 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour tous les 

champs rectangulaires dans la région de la pénombre. 
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Figure 6-23 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour tous les 

champs rectangulaires dans la région loin de l'axe central 
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Figure 6-24 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour tous les 

champs rectangulaires dans la région hors champ 
 

En analysant uniquement les tailles de champs recommandées par l’ESTRO, l'écart maximal 
obtenu est de 5.1% pour le système TPP et de 18.1% pour le système TP11. 84.6% des points 
calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur à 10% alors que pour le système 
TPP la proportion est de 100%. Pour l’analyse selon les tolérances δ2, la valeur maximale de 
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la déviation est de -16.1% pour le TP11 et de -5.1% pour le TPP. Le critère de tolérance est 
satisfait par 23.1% et 92.3% des points calculés par les systèmes TP11 et TPP respectivement 
(figure 6-25). Pour les autres régions constituant les profils des doses les déviations sont 
représentés par les figures 6-26 et 6-27. 
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Figure 6-25 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour tous les 

champs rectangulaires dans la région de la pénombre  
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Figure 6-26 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les champs 

carrés proposés par l'ESTRO dans la région loin de l'axe central. 
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Figure 6-27 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les champs 

carrés proposés par l'ESTRO dans la région hors champ 
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II. 3 Test 3 : incidence oblique 
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Figure 6-28 : Variation des doses en profondeur calculées et mesurées pour différentes 

incidences 30° et 45° 
 

Pour les doses en profondeur des incidences obliques (figure 6-28) l’écart maximal obtenu est 
de -2.1% pour le système TPP et de 2.5% pour le système TP11. En utilisant l’analyse selon 
les tolérances δ1, la valeur maximale de la déviation est de -3.8% pour le TP11 et de -4.0% 
pour le TPP (figure 6-29). 
En analysant uniquement le champ recommandé par le rapport de l’ESTRO, les écart obtenus 
deviennent de 2.3% pour le TP11 et de 1.3% pour le TPP. La proportion de points calculés 
avec un écart inférieur à 1% est de 28.6% pour le système TP11 et de 71.4% pour le système 
TPP. La déviation relative maximale δ1 est de -3.2% pour le TP11 et de -1.5% pour le TPP 
(figure 6-30).  

0

10

20

30

40

0 - 0.5 0.5 - 1 1 - 1.5 1.5 - 2 > 2

Deviation Relative de Dose %

N
om

br
e 

To
ta

l d
e 

Po
in

t %

TP11

TPP

 
Figure 6-29 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour tous les 

champs en incidences obliques dans la région de l'axe central 
 
L’analyse de la région de la pénombre des profiles de doses des champs en incidence oblique, 
nous a donné un écart maximal de -6.6% pour le système TPP et de 12.2% pour le système 
TP11. 87.8% des points calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur 10%. 
La valeur maximale de la déviation dans la région de la pénombre est de -19.4% pour le TP11 
et de -7.3% pour le TPP. 36.6% des points calculés avec le système TP11 présentent un écart 
inférieur 10% alors que pour le système TPP cette proportion est de 85.4% en analysant tous 
les champs (figure 6-31). 
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Les figures 6-32 et 6-33 représentent la distribution en fréquence pour les déviations relatives 
de dose pour tous les champs en incidences obliques dans les autres régions. 
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Figure 6-30 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les champs 

en incidences obliques proposés par l'ESTRO dans la région de l'axe central 
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Figure 6-31 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les tous les 

champs en incidences obliques dans la région de la pénombre  
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Figure 6-32 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les tous les 

champs en incidences obliques dans la région loin de l'axe central   
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Figure 6-33 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les tous les 

champs en incidences obliques dans la région hors champ  
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Figure 6-34 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ en 

incidence oblique proposés par l'ESTRO dans la région de la pénombre  
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Figure 6-35 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ en 

incidence oblique proposés par l'ESTRO dans la région loin de l'axe central. 
 
Si nous nous limitons à la taille de champ recommandée par l’ESTRO (figures 6-34 et 6-35), 
l'écart maximal est de 4.8% pour le système TPP et de 12.2% pour le système TP11. La 
majorité des points (>70%) calculés par les deux satisfont aux critères de tolérance. La valeur 
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maximale de la déviation est de -16.9% pour le TP11 et de 12.1% pour le TPP. 14.3% des 
points calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur 10% alors que pour le 
système TPP la proportion des points calculés avec un écart inférieur à 10% est de 85.7% 
(figure 6-34). L’analyse des autres régions a donné les résultats qui sont représentés par les 
figures 6-35 et 6-36. 
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Figure 6-36 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ en 

incidence oblique proposés par l'ESTRO dans la région hors champ 
 
II. 4 Test 4 : champs ouverts à DSP variables 
Pour les doses en profondeur des champs qui ont des DSP autres que la distance isocentrique 
(figures 6-37 à 6-39), l'écart maximal obtenu est de 1.2% pour le système TP11 et de -2.1% 
pour le système TPP (figure 6-40). 92.9% des points calculés avec le système TPP présentent 
un écart inférieur 2% alors que pour le système TP11 la proportion des points calculés avec 
un écart inférieur à 2% est de 88.1%. 
En utilisant l’analyse selon les tolérances δ1, la valeur maximale de la déviation est de -4.1% 
pour le TPP et de -2.7% pour le TP11. La distribution des déviations relatives pour tous les 
champs dans la région de l’axe central est donnée par la figure 6-41 
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Figure 6-37 : Variation des doses calculée et mesurée en fonction de la profondeur  

pour une DSP de 70 cm 
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Figure 6-38 : Comparaison entre les profils de dose calculées et mesurés  

pour une taille de champ de 10 cm x 10 cm à une DSP de 70 cm. 
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Figure 6-39 : Variation des doses calculée et mesurée en fonction  

de la profondeur pour une DSP 85 cm. 
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Figure 6-40 : Comparaison entre les valeurs calculées par le système TPP  

et mesurées dans la région de l'axe central (δ1) 
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Figure 6-41 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les tous les 

champs en DSP variable dans la région de l'axe central  
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Figure 6-42 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les champs 

en DSP variable proposés par l'ESTRO dans la région de l'axe central 
 

En analysant uniquement le champ recommandé par le rapport de l’ESTRO, les écarts 
obtenus deviennent de -0.8% pour le TP11 et de 0.7% pour le TPP, la totalité des points 
calculés avec les deux systèmes présentent un écart inférieur à 1%. Le δ1 maximal est de 2.3 
pour le TP11 et de -1.3% pour le TPP. Plus des 2/3 des points calculés avec les deux systèmes 
présentent un écart inférieur à 1% (figure 6-42). Pour les profils de doses, l’analyse de la 
région de la pénombre nous a donné un écart maximal de -7.7% pour le système TP11 et de -
8.8% pour le système TPP. 100% des points calculés avec les deux systèmes présentent un 
écart inférieur à 10%. 
En utilisant l’analyse selon les tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de 13.9% 
pour le TP11 et de 18.8% pour le TPP, aucun point calculé avec les deux systèmes ne présente 
un écart inférieur 10% pour tous les champs. (Figure 6-43). 
Les figures 6-44 et 6-45 représentent les distributions en fréquence pour les déviations 
relatives de dose pour les tous les champs en DSP variable dans les autres régions. 
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Figure 6-43 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les tous les 

champs en DSP variable dans la région de la pénombre 
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Figure 6-44 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose 
 pour les tous les champs en DSP variable dans la région loin de l'axe central  
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Figure 6-45 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  

pour les tous les champs en DSP variable dans la région hors champ  
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Figure 6-46 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour  
les champs en DSP variable proposés par l'ESTRO dans la région de la pénombre  
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6-47 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour  

les champs en DSP variable proposés par l'ESTRO dans la région loin de l'axe central 
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6-48 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour les champs en DSP 

variable proposés par l'ESTRO dans la région hors champ  
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Pour la taille de champ recommandée par l’ESTRO, l'écart maximal de -6.4% pour le système 
TP11 et de -3.7% pour le système TPP. La totalité des points calculés avec les deux systèmes 
présentent un écart inférieur à 10%. En utilisant l’analyse selon les tolérances δ2, la valeur 
maximale de la déviation est de 23.9% pour le TP11 et de 15.1% pour le TPP. Tous les points 
calculés par les deux systèmes présentent un écart supérieur à 10% (figure 6-46). 
Pour les autres régions, la distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour 
le champ en DSP variable proposé par l'ESTRO sont illustrées dans les figures 6-47 et 6-48 

 
II. 5 Test 5 : champs avec filtres en coin 
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Figure 6-49 : Rendement de doses en profondeur calculée et mesurée pour un filtre en coin de 

30° et différentes tailles de champ. 
 

La figure 6-49 montre la comparaison entre les courbes de dose en profondeur calculées et 
mesurées pour différents champs carrés en présence d'un filtre en coin de 30°. L'écart 
maximal obtenu est de 2.4% pour le système TP11 et de 1.6% pour le système TPP. En 
utilisant l’analyse selon les tolérances δ1, la valeur maximale de la déviation est de -3.6% pour 
le TPP et de -5.6% pour le TP11 (figure 6-50). 
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 Figure 6-50 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  
pour les tous les champs avec un filtre en coin dans la région de l'axe central  
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Figure 6-51 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose 

 pour les champs avec un filtre en coin proposés par l'ESTRO dans la région de l'axe central 
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Figure 6-52 : Profils de dose mesurées et calculées pour les filtres en coin 30°  

 
En analysant uniquement le filtre en coin et la taille du champ recommandé par le rapport de 
l’ESTRO, les écart obtenus deviennent de 1.7% pour le TP11 et de 1.9% pour le TPP, 45% 
des points calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur à 2% alors que pour le 
système TPP la proportion est de 85%. 
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Figure 6-53 : Profils de dose mesurées et calculées pour les filtres en coin 45°  

 95



Chapitre 6 ...............................................................................................Résultats et Discussion 
 

Le δ1 maximal est de -5.4% pour le TP11 et de -4.5% pour le TPP. 50.0% des points calculés 
avec le système TP11 et 75% de ceux calculés avec le système TPP présentent un écart 
inférieur à 2% (figure 6-51). 
Les figures 6-52 et 6-53 représentent les profils de dose mesurées et calculées par le système 
TPP pour les filtres en coin 30° et 45°. L'analyse des profils de doses dans la région de la 
pénombre nous à donnée un écart maximal de 3.8% pour le système TPP et de 15.9% pour le 
système TP11. Plus de 97% des points calculés avec les deux systèmes présentent un écart 
inférieur à 15%.  
En utilisant l’analyse selon les tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de -20.6% 
pour le TP11 et de 9.5% pour le TPP, 94.6% des points calculés avec le système TP11 
présentent un écart inférieur 15% alors que pour le système TPP la proportion est de 100% en 
analysant tous les champs. Nous avons pris un nombre total de 41 points se trouvant dans la 
région de la pénombre (figure 6-54). 
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Figure 6-54 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  
pour les tous les champs avec un filtre en coin dans la région de la pénombre  

 
Pour les autres régions, la distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour 
les tous les champs avec un filtre en coin sont représentées dans les figures 6-55 et 6-56. 
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Figure 6-55 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  
pour les tous les champs avec un filtre en coin dans la région loin de l'axe central  
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Figure 6-56 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  
pour les tous les champs avec un filtre en coin dans la région hors champ   

 
L'analyse du filtre en coin et la taille du champ recommandées par l’ESTRO nous donne un 
écart maximal de -12.1% pour le système TPP et de 12.2% pour le système TP11. 100% des 
points calculés avec les deux systèmes présentent un écart inférieur à 15%. En utilisant 
l’analyse selon les tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de -27.4% pour le 
TP11 et de -25.6% pour le TPP. 61.1% et 66.7% des points calculés avec les deux systèmes 
présentent un écart inférieur à 15% (figure 6-57). La distribution en fréquence pour les 
déviations relatives de dose pour le champ avec un filtre en coin recommandé par l'ESTRO 
dans les autres régions du profil est représentée dans les figures 6-58 et 6-59. 
 

0

10

20

30

40

50

0 - 2 2 - 5 5 - 10 10 - 15 > 15

Deviation Relative de Dose %

N
om

br
e 

To
ta

l d
e 

Po
in

t %

TP11

TPP

 
Figure 6-57 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ 

avec un filtre en coin recommandé par l'ESTRO dans la région de la pénombre  
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Figure 6-58 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ 

avec un filtre en coin proposés par l'ESTRO dans la région loin de l'axe central 
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Figure 6-59 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ 

avec un filtre en coin proposés par l'ESTRO dans la région hors champ  
 

 
II. 6 Test 6 : champs avec bloc central 
Pour les profils de doses des champs bloqués avec un cache central, nous avons pris un 
nombre total de points analysés de 1260 points se trouvant dans la région de la pénombre, la 
région hors de l'axe central et en dehors des limites du champ. 
Pour le bloc numéro 2, l’analyse de la région de la pénombre a donné un écart maximal de -
6.3% pour le système TPP et 4.3% pour le système TP11. Tous les points calculés avec les 
deux systèmes présentent un écart inférieur à 15%. L’analyse selon les tolérances δ2 donne 
une déviation maximale de -26.7% pour le TPP et 25.3% pour le système TP11. 63.6% des 
points calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur à 15%, quant au TPP 
72.7% des points ont un écart inférieur à 15% (figure 6-60). 
L’analyse de la région hors–axe nous a donné un écart maximal de -3.7% pour le système 
TPP et -1.7% pour le système TP11. Tous les points calculés avec les deux systèmes 
présentent un écart inférieur à 3%. En utilisant l’analyse selon les tolérances δ3, la valeur 
maximale de la déviation est de 4.4% pour le TPP et 3.4% pour TP11. Pour le système TPP, 
88.5% des points calculés présentent un écart inférieur à 3%, alors que pour le système TP11 
92.3% des points présentent un écart inférieur à 3% (figure 6-61).  
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Figure 6-60 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ 

avec un bloque central (2) dans la région de la pénombre  
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Figure 6-61 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ 

avec un bloque central (2) dans la région loin de l'axe central 
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Figure 6-62 Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour  

le champ avec un bloque central (4) dans la région de la pénombre  
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Dans la configuration recommandé par l'ESTRO (bloc numéro 4), l’analyse de la région de la 
pénombre nous à donnée un écart maximal de -2.4% pour le système TPP et de 1.7% pour le 
système TP11. La totalité des points calculés avec les systèmes TP11 et TPP présentent un 
écart inférieur à 15%. 
En utilisant l’analyse selon les tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de -12.7% 
pour le TP11 et de 9.8% pour le TPP, 36.6% des points calculés avec le système TP11 
présentent un écart inférieur à 15% alors que pour le système TPP cette proportion est de 
85.4% (figure 6-62). 
L’analyse de la région hors–axe nous à donnée un écart maximal de –3.3% pour le système 
TPP et de 2.1% pour le système TP11. La totalité des points calculés avec les deux systèmes 
TP11 et TPP présentent un écart inférieur à 3%. En utilisant l’analyse selon les tolérances δ3, 
la valeur maximale de la déviation est de -3.3% pour le TP11 et de 3.1% pour le TPP. La 
totalité des points calculés avec les systèmes TP11 et TPP présentent un écart inférieur à 2.5% 
(figure 6-63). 
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Figure 6-63 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ 

avec un bloque central (2) dans la région loin de l'axe central. 
 
 
II. 7 Test 7 : champs irréguliers  
Dans la région de la pénombre un écart maximal de 0.9% pour le système TPP pour le cache 
numéro 1, et de 1.6% pour le système TP11 ont été observés. La totalité des points calculés 
avec les deux systèmes présentent un écart inférieur à 15%. En utilisant l’analyse selon les 
tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de -17.0% pour le TP11 et de -9.5% pour 
le TPP. L’analyse de la région hors–axe nous à donnée un écart maximal de 3.4% pour le 
système TPP et de 3.7% pour le système TP11. Plus de 85% des points calculés avec les deux 
systèmes présentent un écart inférieur à 1%. En utilisant l’analyse selon les tolérances δ3, la 
valeur maximale de la déviation est de -3.7% pour le TP11 et de -3.0% pour le TPP. 61.5% 
des points calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur à 3% alors que pour le 
système TPP la totalité des points sont calculés avec une déviation inférieure à 3%. Les 
figures 6-64 et 6-65 représentent la distribution en fréquence pour les déviations relatives de 
dose pour le champ irrégulier (1) dans la région hors champ par les deux procédures de 
normalisation (à la dose mesurée au point d’intérêt et à la dose sur l’axe central 
respectivement). 
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 Figure 6-64 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le 

champ irrégulier (1) dans la région hors champ (normalisation au point)  
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 Figure 6-65 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le 

champ irrégulier (1) dans la région hors champ (normalisation à l’axe central)  
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Figure 6-66 : Distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ 

irrégulier (2) dans la région de l'axe central 
 
La figure 6-66 représente la distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose 
pour le champ irrégulier (2) dans la région de l'axe central. L’analyse de la région de la 
pénombre Pour le cache 2, nous à donnée un écart maximal de 4.6% pour le système TPP et 
de 25.1% pour le système TP11. 66.7% des points calculés avec le système TP11 présentent 
un écart inférieur 15% alors que pour le système TPP, la totalité des points calculés présentent 
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un écart inférieur à 15%. En utilisant le critère de tolérance δ2, la valeur maximale de la 
déviation est de -41.2% pour le TP11 et de 5.7% pour le TPP. Tous les points calculés avec le 
système TP11 et TPP présentent un écart inférieur à 15%. L’analyse de la région hors–axe 
nous à donné un écart maximal de 4.1% pour le système TPP et de 2.0% pour le système 
TP11. 99.5% des points calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur à 3% 
alors que pour le système TPP tous les points satisfont au critère de tolérance (<3%). En 
utilisant l’analyse selon les tolérances δ3, la valeur maximale de la déviation est de -3.2% pour 
le TP11 et de -4.7% pour le TPP. La distribution en fréquence pour les déviations relatives de 
dose pour le champ irrégulier (2) dans la région de la pénombre est représentée dans la figure 
6-67. 
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Figure 6-67 : La distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  

pour le champ irrégulier (2) dans la région de la pénombre. 
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Figure 6-68 : La distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  

pour le champ irrégulier (4) dans la région loin de l'axe central. 
 

L’analyse de la région de la pénombre nous donne un écart maximal de -2.4% pour le système 
TPP pour le cache (4), et de 1.7% pour le système TP11. En utilisant l’analyse selon les 
tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de -12.7% pour le TP11 et de 9.8% pour 
le TPP. L’analyse de la région hors–axe nous à donnée un écart maximal de -3.3% pour le 
système TPP et de 2.1% pour le système TP11. Pour le système TPP la proportion des points 
calculés avec un écart inférieur à 3% est de 96%. En utilisant l’analyse selon les tolérances δ3, 
la valeur maximale de la déviation est de -3.3% pour le TP11 et de -3.1% pour le TPP. 92% 
des points calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur à 3% alors que pour le 
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système TPP la proportion des points calculés avec un écart inférieur à 3% est de 96%. La 
distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ irrégulier (4) 
dans la région loin de l'axe central est représentée dans la figure 6-68. 
Pour le cache L recommandées par l’ESTRO, l’écart maximal dans la région de la pénombre 
est de -3.6% pour le système TPP et de -4.9% pour le système TP11. En utilisant l’analyse 
selon les tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de -26.5% pour le TP11 et de -
29.5% pour le TPP. Pour le système TPP la proportion des points calculés avec un écart 
inférieur à 15% est de 65.4%, alors que pour le système TP11 tous les points sont supérieur au 
critère de tolérance. L’analyse de la région hors–axe nous à donné un écart maximal de -3.7% 
pour le système TPP et de 3.4% pour le système TP11. Plus de 90% des points calculés avec 
les deux systèmes présentent un écart inférieur à 3%. En utilisant l’analyse selon les 
tolérances δ3, la valeur maximale de la déviation est de 4.4% pour le TP11 et de 3.4% pour le 
TPP. Là aussi, Plus de 95% des points calculés avec les deux systèmes présentent un écart 
inférieur à 3%.  
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Figure 6-69 : La distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  

pour le champ irrégulier (2) dans la région hors champ (normalisation à l’axe central). 
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Figure 6-70 : La distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  

pour le champ irrégulier (L) dans la région hors champ (normalisation au point). 
 

Les figures 6-69 et 6-70 représentent la distribution en fréquence pour les déviations relatives 
de dose pour le champ irrégulier (L) dans la région hors champ par les deux critères de 

 103



Chapitre 6 ...............................................................................................Résultats et Discussion 
 

tolérance (normalisation par rapport à la dose mesurée au point d’intérêt et à la dose sur l’axe 
central respectivement). 
Pour le champ irrégulier en forme de Y, l’analyse de la région de la pénombre a donné un 
écart maximal de 5.7% pour le système TPP et de 5.9% pour le système TP11. En utilisant 
l’analyse selon les tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de -36% pour le TP11 
et de -34.9% pour le TPP. Aucun point calculé avec le système TP11 ne satisfait au critère de 
tolérance, alors que pour le système TPP la proportion des points calculés avec un écart 
inférieur à 15% est de 40%. Dans la région hors–axe l’écart maximal est de 2.6% pour le 
système TPP et de 2.4% pour le système TP11. En utilisant l’analyse selon les tolérances δ3, 
la valeur maximale de la déviation est de -3.6% pour le TP11 et de -4% pour le TPP. 63.6% 
des points calculés avec les deux systèmes présentent un écart inférieur à 3%. La distribution 
en fréquence pour les déviations relatives de dose pour le champ irrégulier en forme de Y 
dans la région de la pénombre est représentée dans la figure 6-71. 
 

0

10

20

30

40

50

60

70

80

90

100

0 - 5 5 - 10 10 - 15 >15

Deviation Relative de Dose %

N
om

br
e 

To
ta

l d
e 

Po
in

t %

TP11

TPP

 
 

Figure 6-71 : La distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  
pour le champ irrégulier (Y) dans la région de la pénombre  
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Figure 6-72 : La distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  

pour le champ irrégulier (+) dans la région loin de l'axe central 
 

La figure 6-72 représente la distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose 
pour le champ irrégulier en forme de + dans la région loin de l'axe central. Si nous analysons 
la région de la pénombre pour le champ irrégulier (cache +), l’écart maximal est de -3.9% 
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pour le système TPP et de 4.2% pour le système TP11. En utilisant l’analyse selon les 
tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de -7.9% pour le TP11 et de -15% pour le 
TPP. L’analyse de la région hors–axe nous à donnée un écart maximal de 1.7% pour le 
système TPP et de 2.1% pour le système TP11. En utilisant l’analyse selon les tolérances δ3, 
la valeur maximale de la déviation est de -5.3% pour le TP11 et de -3.5% pour le TPP. Plus de 
90% des points calculés avec les deux systèmes présentent un écart inférieur à 3%.  
L’analyse de la région de la pénombre pour le cache H, nous a donné un écart maximal de 5% 
pour le système TPP et de 6.8% pour le système TP11. En utilisant l’analyse selon les 
tolérances δ2, la valeur maximale de la déviation est de -40.9% pour le TP11 et de -30.8% 
pour le TPP. L’analyse de la région hors–axe nous à donnée un écart maximal de 2.2% pour le 
système TPP et de 2.3% pour le système TP11. En utilisant l’analyse selon les tolérances δ3, 
la valeur maximale de la déviation est de -4.8% pour le TP11 et de -4.4% pour le TPP. 66.3% 
des points calculés avec le système TP11 présentent un écart inférieur à 3% alors que pour le 
système TPP cette proportion est de 53.6%. La distribution en fréquence pour les déviations 
relatives de dose pour le champ irrégulier (H) dans la région de la pénombre est représentée 
dans la figure 6-73. 
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Figure 6-73 : La distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  

pour le champ irrégulier (H) dans la région de la pénombre  
 

II. 8 Test 8 : champs asymétrique 
L’analyse de la région de la pénombre nous a donnée un écart maximal de 8.9% pour le 
système TPP et de 9.8% pour le système TP11. En utilisant l’analyse selon les tolérances δ2, 
la valeur maximale de la déviation est de -42.6% pour le TP11 et de -32.9% pour le TPP. 50% 
des points calculés par le système TP11 présentent un écart inférieur à 15% alors que pour le 
système TPP la proportion des points calculés avec un écart inférieur à 15% est de 40% 
(figure 6-74). L’analyse de la région hors champ nous a donnée un écart maximal de -4.9% 
pour le système TPP et de -8.1% pour le système TP11. Plus de 96% des points calculés par 
les deux systèmes présentent un écart inférieur à 4%. En utilisant l’analyse selon les 
tolérances δ4, la valeur maximale de la déviation est de 6.4% pour le TP11 et de 5.7% pour le 
TPP (figure 6-75). Selon le critère de Van Dyk la valeur maximale de la déviation relative est 
de 103.3% pour le TP11 et de 98.7% pour le TPP. 73.8% des points calculés par le système 
TP11 présentent un écart inférieur à 40% alors que pour le système TPP la proportion des 
points calculés avec un écart inférieur à 40% est de 44.3%.     
Les résultats des déviations entre les doses calculées et mesurées pour les différentes régions 
du faisceau sont récapitulés dans le tableau 6-1 pour les différents tests que nous avons 
effectués dans le présent travail. 
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Figure 6-74 : La distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  

pour le champ asymétrique dans la région de la pénombre  
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Figure 6-75 : La distribution en fréquence pour les déviations relatives de dose  
pour le champ asymétrique dans la région hors champ (critère de Venselaar)  

 
Le tableau 6-2 représente les résultats de ces déviations si on ne prenait en considération que 
les champs recommandés par l’ESTRO et l’AAPM. Nous remarquons que pour tous les 
champs analysés les valeurs moyennes des déviations pour la dose en profondeur sont 
inférieurs aux tolérances quoique ces dernières puissent être dépassées en certains points pour 
les deux systèmes de planning de traitement. Nous pouvons dire que la précision avec laquelle 
les deux systèmes calculent la dose en profondeur est acceptable. Les dépassements des 
tolérances à lieu surtout aux grandes profondeurs donc pour des doses relativement faibles. 
Pour les profils de dose et dans la région de la pénombre nous remarquons que le système 
THERAPLAN PLUS® à un meilleur comportement surtout pour les champs irréguliers. Ceci 
est dû principalement au processus de paramétrisation des données d’entrée. En effet, la 
fonction d’ajustement des profils dans le système TPP a été améliorée ce qui a conduit à 
l’amélioration de la prédiction de la dose par l’algorithme implémenté dans le TPP. Pour les 
autres régions des profils des géométries simples, les déviations moyennes sont en général 
inférieures aux valeurs de tolérance. 
Pour les géométries complexes nous remarquons à partir du tableau 6-1et 6-2 que les valeurs 
moyennes pour les doses en profondeur sont inférieures au critère de tolérance. En ce qui 
concerne les doses calculées dans la région de la pénombre, nous remarquons que 
l’algorithme du TPP fonction mieux que celui de TP11. 
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Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation

Geometrie d'irradiation moyenne (%) standard (%)maximale (%) moyenne (%) standard (%) maximale (%) moyenne (%) standard (%)maximale (%) moyenne (%) standard (%)maximale (%)moyenne (%) standard (%)maximale (%) SPT

champs ouverts carrées -0,8 0,9 3,1 11,9 5,2 15,3 -1,1 1,9 5,6 -1,0 2,6 5,9 -5,6 21,3 46,8 TP11
0,3 0,3 0,8 6,2 4,0 6,2 1,0 1,4 5,9 0,9 1,9 7,1 3,8 10,8 21,9 TPP

champs rectangulaires -1,7 1,0 3,9 -10,8 6,8 16,1 -2,0 2,5 18,1 0,9 2,45 5,2 12,8 27,0 55,0 TP11
-0,4 0,6 2,8 -4,2 5,4 5,1 -0,7 1,2 5,1 1,7 1,56 3,8 18,5 20,3 51,8 TPP

DSP variable 0,5 0,9 2,3 21,9 2,6 23,9 1,2 1,1 3,9 2,8 1,3 5,7 28,1 9,8 41,7 TP11
-0,4 0,6 1,3 14,4 0,6 15,1 0,2 1,0 2,7 2,3 1,4 4,1 25,4 20,8 59,3 TPP

champs ouverts avec filtre -2,0 1,8 5,4 -12,1 9,7 27,4 -1,7 2,2 5,1 0,2 1,6 3,9 9,3 20,7 47,3 TP11
-1,0 1,4 4,5 1,5 13,5 25,6 0 2,8 5 2,2 1,4 5,2 39,9 25,7 77,5 TPP

incidence oblique -1,6 1,0 3,2 -12,6 5,9 16,9 -2,7 1,9 5,7 -1,2 2,4 5,6 -4,0 23,6 34,5 TP11
-0,6 0,7 1,5 -0,3 6,9 12,1 -0,7 1,5 3,9 1,0 1,4 4,1 14,0 21,4 59,7 TPP

champs bloqués - - - -7,0 4,9 12,7 -0,6 1,30 3,3 -2,1 0,4 2,5 -17,6 2,1 21,0 TP11
- - - 0,8 8,7 9,8 0,1 1,50 3,1 0,2 1,4 1,8 2,0 13,1 18,2 TPP

champs irréguliers - - - 14,4 20,1 26,5 0,4 1,30 4,4 0,9 1,4 3,2 19,5 24,5 71,8 TP11
- - - 8,4 10 29,5 0,2 1,20 3,4 1,3 1,9 4,7 22,3 30,0 98,7 TPP

champ assymetrique - - - -12,6 23,4 42,6 -2,5 1,4 5,5 1,1 2,6 6,4 20,4 30,3 103,3 TP11
- - - 1,9 14,5 32,9 -1,6 1,7 4,0 2,6 1,5 5,7 42,7 30,0 98,7 TPP

Geometrie Standard

Geometrie complexe

δ4 (AAPM)δ1 δ2 δ3 δ4 (ESTRO)
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Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation Deviation

Geometrie d'irradiation moyenne (%) standard (%) maximale (%) moyenne (%) standard (%) maximale (%) moyenne (%) standard (%) maximale (%) moyenne (%) standard (%) maximale (%) moyenne (%) standard (%) maximale (%) SPT

champs ouverts carrées -0,8 1,0 3,1 12,7 4,7 19,5 -2,2 2,2 6,0 -1,8 2,5 5,9 -12,8 20,3 46,8 TP11
0,1 0,8 1,8 5,6 3,9 16,0 -0,8 2,3 5,9 0,5 1,7 7,1 2,2 10,4 21,9 TPP

champs rectangulaires -1,8 1,2 4,0 -8,2 7,0 9,3 -1,9 1,8 9,3 -1,8 2,1 5,4 -12,2 16,6 48,3 TP11
-0,9 1,0 3,5 4,8 5,4 7,1 -1,0 1,8 7,1 0,6 1,5 4,5 5,1 13,3 34,9 TPP

DSP variable -0,2 1,0 2,7 12,3 1,4 13,9 0,6 1,4 5,3 2,7 1,2 5,7 28,5 11,3 54,6 TP11
0,1 1,0 4,1 0,2 8,0 18,8 -0,3 1,6 3,9 2,5 1,5 5,3 27,2 18,3 59,9 TPP

champs ouverts avec filtre -2,1 1,5 5,6 -4,5 5,9 20,6 -1,1 2,0 5,8 -0,5 2,1 6,3 0,5 22,3 55,6 TP11
-0,9 1,1 -3,6 -1,4 3,5 9,5 0,0 1,8 4,7 0,5 1,7 4,5 3,4 17,0 33,3 TPP

incidence oblique -1,8 1,1 3,8 -9,3 9,0 19,4 -2,3 2,1 6,0 -0,7 2,4 5,8 -1,1 25,2 59,8 TP11
-1,3 1,1 4,0 -1,6 7,2 7,3 -1,2 1,9 5,9 1,1 1,7 5,2 14,9 21,1 59,7 TPP

champs bloqués b2 - - - -1,6 13,6 25,3 -0,2 1,3 3,4 1,5 36,9 76,4 -1,8 38,4 76,4 TP11
- - - 2,1 15,1 26,7 1,1 1,5 4,4 5,9 13,4 25,9 6,8 15,1 25,9 TPP

b3 - - - - - - - - - - - - - - - TP11
- - - -2,2 8,4 19,5 1,1 1,8 8,4 -0,1 1,7 4,1 - - - TPP

b4 - - - -7,0 4,9 12,7 -0,6 1,3 3,3 -2,1 0,4 2,5 -17,6 2,1 21,0 TP11
- - - 0,8 8,7 9,8 0,1 1,5 3,1 0,2 1,4 1,8 2,0 13,1 18,2 TPP

champs irréguliers 1 - - - -15,4 1,8 17,0 -2,6 0,9 3,7 1,1 1,8 3,9 17,5 0,3 72,8 TP11
- - - 0,2 5,4 9,5 -1,4 1,0 3,0 0,9 1,4 4,2 6,2 10,0 45,9 TPP

2 - - - -33,1 10,1 41,2 -1,8 0,7 3,2 0,8 1,6 2,9 20,9 30,4 75,0 TP11
-2,0 1,4 4,3 1,4 3,7 5,7 -1,7 1,2 4,7 1,8 2,0 3,9 20,0 30,0 69,0 TPP

L - - - 14,4 20,1 26,5 0,4 1,3 4,4 0,9 1,4 3,2 19,5 24,5 71,8 TP11
- - - 8,4 10,0 29,5 0,2 1,2 3,4 1,3 1,9 4,7 22,3 30,0 98,7 TPP

4 - - - -8,3 10,0 12,7 0,6 1,6 3,3 -0,3 1,8 4,1 3,6 23,3 70,2 TP11
- - - 2,2 10,0 9,8 0,3 1,8 3,1 2,6 1,1 4,2 35,8 21,6 91,8 TPP

6 - - - -12,9 6,7 20,8 -2,1 1,0 3,7 0,1 1,5 3,3 9,6 23,6 74,2 TP11
- - - -6,7 6,7 13,6 -2,1 1,1 3,2 1,5 1,7 3,2 25,9 30,6 93,9 TPP

Y - - - -25,4 7,3 36,0 -2,1 1,1 3,6 -0,2 2,3 5,1 1,9 30,0 52,9 TP11
- - - -17,6 15,0 34,9 -2,1 1,2 4,0 2,3 1,4 4,7 25,4 10,0 59,3 TPP

+ - - - -11,0 20,0 17,9 -1,2 1,2 5,3 1,3 3,3 7,6 27,6 40,0 104,4 TP11
- - - -3,1 20,0 15,0 -1,0 1,4 3,7 2,3 1,0 4,5 38,2 40,0 111,1 TPP

H - - - -38,5 3,4 40,9 -2,6 0,9 4,8 -0,8 1,9 4,3 -4,3 20,0 36,3 TP11
- - - -27,8 4,2 30,8 -2,8 1,1 4,4 1,2 1,1 2,9 17,4 20,0 52,1 TPP

champ assymetrique - - - -12,6 23,4 42,6 -2,5 1,4 5,5 1,1 2,6 6,4 20,4 30,3 103,3 TP11
- - - 1,9 14,5 32,9 -1,6 1,7 4,0 2,6 1,5 5,7 42,7 30,0 98,7 TPP

Geometrie Standard

Geometrie complexe

δ4 (AAPM)δ1 δ2 δ3 δ4 (ESTRO)

PDF Creator - PDF4Free v2.0                                                    http://www.pdf4free.com

http://www.pdfpdf.com/0.htm


Chapitre 6 ...............................................................................................Résultats et Discussion 
 
La majorités des déviations moyennes sont inférieures aux critères de tolérance même si 
certains points présentent des déviations supérieures à ces critères. Pour la région du plateau 
(loin de l’axe central), les deux algorithmes prédisent la dose avec une bonne précision. La 
même remarque peut être faite pour la région hors champ sauf pour les champs irréguliers et 
asymétriques où nous remarquons que des déviations très importantes peuvent avoir lieu sous 
les caches ou les doses sont très faibles. Ces écarts sont dus principalement à la difficulté de la 
modélisation de la composante diffusée du faisceau aux limites du champ et de l’atténuation 
du faisceau primaire par les caches et qui est causée par l’augmentation de la fraction de 
diffusion et l’atténuation introduites par la présence de caches dans le faisceau primaire. C’est 
là, l’un des inconvénients majeurs de la méthode de segmentation de Clarkson. Ces 
dépassements peuvent être tolérés du moment que la dose dans ces régions est faible et n’a 
pas de grandes implications cliniques sauf pour certains traitements particuliers. 
 
Tableau 6-3 : Les valeurs de l'intervalle de confiance (∆) calculés par les deux systèmes 
de planning de traitement de tous les tests effectués 
 

Géométrie d'irradiation  région (δ1) région (δ2) région (δ3) région (δ4) TPS 
champs ouverts carrés  2,3 19,8 5,5 5,6 TP11 

  1,3  11,5 4,3 3,1 TPP 
champs rectangulaires  3,6 18,7 4,6 5,0 TP11 

  2,4  12,9 3,7 2,9 TPP 
DSP variable  1,7 14,4 2,7 4,5 TP11 

  1,6 12,2 2,7 4,8 TPP 
champs ouverts avec filtre  4,4 13,4 4,1 3,7 TP11 

  2,6 6,7 2,7 3,1 TPP 
incidence oblique  3,5 22,8 5,5 4,3 TP11 

  3,0 12,4 4,1 3,7 TPP 
Champs bloqués b2 - 22,0 2,2 56,9 TP11 

  - 24,8 3,4 26,0 TPP 
 b3 - - - - TP11 
  - 14,8 3,8 2,7 TPP 
 b4 - 14,4 2,6 2,7 TP11 
  - 13,9 2,4 2,3 TPP 

champs irréguliers 1 - 18,1 4,0 3,8 TP11 
  - 8,3 2,9 3,0 TPP 
 2 - 48,3 2,9 3,2 TP11 
  4,1 7,0 3,5 4,8 TPP 
 L - 44,6 2,4 3,1 TP11 
  - 23,4 2,0 4,2 TPP 
 4 - 23,3 3,0 3,0 TP11 
  - 17,2 3,0 4,3 TPP 
 6 - 23,0 3,6 2,4 TP11 
  - 16,8 3,8 4,1 TPP 
 Y - 36,4 3,8 3,7 TP11 
  - 40,1 3,9 4,4 TPP 
 + - 41,0 3,0 6,3 TP11 
  - 33,1 3,1 3,8 TPP 
 H - 43,6 4,0 3,7 TP11 
  - 34,1 4,5 2,9 TPP 

champ asymétrique  - 47,7 4,6 5,0 TP11 
    - 23,7 4,2 4,9 TPP 

 
L’analyse d’un nombre très important peut s’avérer difficile et peut conduire à des 
conclusions incomplètes quant à la précision globale du système de planning de traitement. 
Cette difficulté a déjà été mise en évidence par des travaux précédents (Alam et al. 1997, 
Mijnheer et al. 2004).  

 109



Chapitre 6 ...............................................................................................Résultats et Discussion 
 
A cet effet, nous avons entrepris la détermination de la valeur de l’intervalle de confiance 
pour tous les tests (tableaux 6-3 et 6-4). Les valeurs qui dépassent les tolérances sont en gras. 
Nous remarquons à partir de ces tableaux que pour les géométries simples (champs carrés, 
rectangulaire et DSP variable) les deux algorithmes satisfont aux critères d’acceptabilité. 
Alors que pour les autres géométries l’algorithme du TPP satisfait mieux que celui du TP11 
aux critères de tolérance. 
 
Tableau 6-4 : Les valeurs de l'intervalle de confiance (∆) calculés par les deux systèmes 
de planning de traitement des tests proposés par TG23/NCS  

 
Géométrie d'irradiation région (δ1) région (δ2) région (δ3) région (δ4) TPS 
champs ouverts carrés 2,2 19,7 4,0 4,9 TP11 

 0,8 (1,3) 12,2 3,1 3,8 TPP 
champs rectangulaires 3,2 21,0 5,8 4,6 TP11 

 1,3 (2,3) 12,3 2,5 4,0 TPP 
DSP variable 1,9  25,8 2,9 4,8 TP11 

 1,3 (1,5) 15,3 1,7 4,4 TPP 
champs ouverts avec filtre 4,7 26,7 5,0 2,6 TP11 

 3,1 (3,0) 21,8 4,2 4,3 TPP 
incidence oblique 3,1 21,5 5,6 4,8 TP11 

 1,7 (1,9) 10,7 3,0 3,1 TPP 
champs bloqués - 14,4 2,6 2,7 TP11 

 - 13,9 2,4 (3,4) 2,3 TPP 
champs irréguliers - 44,6 2,4 3,1 TP11 

 - 23,4 2,0 (4,5) 4,2 TPP 
champ asymétrique - 47,7 4,6 5,0 TP11 

 - 23,7 4,2 (4,0) 4,9 TPP 
 
L’analyse que nous avons faite en terme de dose dans la région de la pénombre ne nous 
renseigne pas de façon adéquate sur la précision des algorithmes de calcul de dose dans cette 
région. De plus et afin de pousser l’analyse des déviations aux niveau de la région de la 
pénombre, nous avons procédé à l’estimation de l’indice γ qui renseigne mieux sur l’accord 
distance pour cette région. Les tableaux 6-5 et 6-6 représentent les valeurs de l’indice γ pour 
les doses calculées et mesurées dans la région de la pénombre pour les différents tests 
entrepris dans ce travail et ceux recommandés par l’ESTRO.         
 
Tableau 6-5 : Les valeurs de l'indice γ calculés par les deux systèmes de planning de 
traitement de tous les tests effectués  
 

Géométrie d'irradiation moy SD (%) max TPS 
0,4 0,3 1,5 TP11 champs ouverts carrés 0,2 0,1 0,6 TPP 
0,4 0,7 6,0 TP11 Champs rectangulaires 0,1 0,2 1,7 TPP 
0,5 0,7 0,8 TP11 DSP Variable 0,2 0,2 0,9 TPP 
0,2 0,2 1,1 TP11 champs ouverts avec filtre 0,1 0,1 0,3 TPP 
0,4 0,4 1,2 TP11 incidence oblique 0,1 0,1 0,7 TPP 
0,2 0,2 3,2 TP11 Champs irréguliers 0,1 0,2 0,8 TPP 
0,2 0,2 0,7 TP11 Champ Asymétrique 0,2 0,2 0,6 TPP 
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Tableau 6-6 : Les valeurs de indice γ calculées par les deux systèmes 
 de planning de traitement pour les tests proposés par le TG23/NCS  
 

Géométrie d'irradiation moy SD (%) max TPS 
0,4 0,3 1,5 TP11 champs ouverts carrés 
0,2 0,2 0,6 TPP 
0,3 0,3 3,0 TP11 Champs rectangulaires 
0,2 0,2 0,9 TPP 
0,5 0,1 0,6 TP11 DSP Variable 
0,3 0,1 0,4 TPP 
0,3 0,2 0,8 TP11 champs ouverts avec filtre 
0,3 0,2 0,8 TPP 
0,4 0,3 1,2 TP11 incidence oblique 
0,2 0,1 0,5 TPP 
0,2 0,1 2,5 TP11 Champs irréguliers 
0,4 0,4 0,4 TPP 
0,2 0,2 0,7 TP11 Champ Asymétrique 
0,9 0,2 0,6 TPP 

 
Nous remarquons à partir de ces tableaux que nous avons globalement un bon accord pour les 
deux systèmes.  
 
Finalement nous avons évalué les déviations entre les données mesurées et calculées pour les 
paramètres de la largeur radiologique RW50 et de la frange du faisceau δ90-50.    
 
Tableau 6-7 : Les valeurs de RW50 et de δ90-50 calculés par les deux systèmes 
de planning de traitement pour quelques tests 
  

RW50 (cm) δ90-50 (cm) Géométrie 
d'irradiation moy max SD (%) moy max SD (%) 

TPS 

0,3 0,5 0,2 0,0 0,3 0,3 TP11 champs 
ouverts carrés 0,0 0,4 0,1 -0,1 0,2 0,2 TPP 

0,2 0,3 0,1 -0,1 -0,3 0,3 TP11 champs 
rectangulaires 0,1 0,2 0,1 0,1 0,4 0,3 TPP 

0,4 0,5 0,1 0,1 0,3 0,1 TP11 incidence 
oblique 0,0 0,1 0,1 0,1 0,3 0,1 TPP 

0,1 0,1 0,1 0,1 0,4 0,1 TP11 bloc central 
0,0 0,0 0,1 0,1 0,2 0,1 TPP 

 
II. 9 Test 9 : Temps de traitements  
Le système de planning de traitement utilise un algorithme dédié pour le calcul du débit de 
dose à n’importe quel point dans le patient. Il utilise la segmentation de Clarkson pour le 
calcul du champ carré équivalent et tient compte de la pénombre des caches.   
Les résultats des comparaisons entres les doses à la profondeur de référence sont présentées 
dans le tableau 6-8. La figure 6-76 représente les écarts entre la dose mesurée et la dose 
calculée pour les champs étudiés. 
Les écarts sont généralement dans les tolérances. Toutefois, nous remarquons que pour des 
formes de champs ou des géométries d’irradiation très complexes, ces écarts sont importants. 
L’écart observé pour le champ en forme de Y et pour le cas de la surface irrégulière est dû à la 
proximité du point de mesure de la région de la pénombre caractérisée par un fort gradient de 
dose. 
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Tableau 6-8 : les valeurs de la dose mesurée et la dose calculée par le système 
THERAPLANPLAU® et l'écarts relatifs en %   
  

Test La Géométrie Dc (cGy) Dm (cGy) Dev (%) 
1 10x10 101,769 101,937 -0,17 

5x25 99,206 101,174 -1,98 2 
25x5 99,206 101,173 -1,98 
G30 101,215 99,722 1,50 3 
G45 97,943 96,194 1,82 

DSP 75 115,092 114,416 0,59 4 
DSP 70 133,333 131,875 1,11 

W30 100 101,135 -1,12 5 
W45 100 102,066 -2,02 

6 Bloc central 200 204,655 -2,27 
Cache 1 200 203,275 -1,61 
Cache 2 200 203,442 -1,69 
Cache L 98,039 96,900 1,18 
Cache 4 95,767 96,432 -0,69 
Cache Y 90,929 94,518 -3,80 
Cache + 200 200,752 -0,37 

7 

Cache H 97,978 97,752 0,23 
8 Champ asymétrique 200 202,333 -1,15 

10 cm 118,183 110,865 6,60 9 
5 cm 117,479 110,254 6,55 

10 G30W30 61,501 61,621 -0,19 
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Figure 6-76 : la déviation relative de la dose mesurée pour chaque test effectués 

 
III. Test avec fantôme anthropomorphique 
Les doses calculées et mesurées sont présentées sur les figures 6-77 à 6-82 pour les six 
configurations étudiées. Il est à noter que les doses représentées sont des doses absolues. 
Aucune normalisation de dose calculée par rapport à la dose mesurée n'a été faite. Pour 
faciliter l'analyse, chaque point de mesure a été assigné à l'une des trois régions de gradient de 
dose définies précédemment, ceux-ci sont indiqués par les symboles (○) pour les faibles 
gradients de dose; (∆) pour les gradients de dose intermédiaires et (□) pour les gradients de 
dose élevés. La première bissectrice représente légalité entre les doses calculées et mesurées.  
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Plusieurs facteurs contribuent à la précision avec laquelle un TPS calcule la dose. Pour ce 
travail, dans lequel la dose calculée est directement comparée à la dose mesurée, ces facteurs 
peuvent être attribués à l'une de deux catégories, à savoir (i) les limites de TPS et (ii) les 
erreurs commises lors de la mesure ou de la manipulation du système. La première catégorie 
inclue la précision de l'algorithme avec les limites du système sur les données entrées- sorties 
du faisceau, du fantôme et de calcul de dose. La seconde catégorie concerne le bon ajustement 
des données d'entrées-sorties de faisceaux, la calibration CT, l'utilisation correct du TPS, les 
performances de la machine (le control de qualité des machines), les incertitudes sur la 
mesure et la précision du positionnement.  
L'application des critères de tolérance tels que proposés pour les distributions de doses dans 
un fantôme d'eau n'est pas pratique pour les cas de tests avec fantôme anthropomorphique, des 
travaux précédents ont montré la difficulté de leur application. Une approche plus réaliste 
consiste à évaluer les incertitudes dues aux facteurs affectant directement la mesure de la dose 
et d'explorer les limitations globales du système de planning de traitement dans la prédiction 
des doses dans des situations très complexes qui se rapprochent de la pratique clinique. 
L'incertitude associée à notre procédure d'utilisations des dosimètres thermoluminescents est 
caractérisée par une déviation standard de 2%. Une étude précédente basée sur la répétition 
des mesures de dose dans un fantôme anthropomorphique (Dunscombe et al 1996) a permis 
de déterminer des incertitudes qui reflètent non seulement l'incertitude sur la mesure pour les 
dosimètres thermoluminescents, mais aussi à un certain degré, la reproductibilité du 
positionnement et les variations des paramètres de la machines de traitement. Les auteurs 
suggèrent pour les mesures individuelles une précision de 3% dans la région de faible gradient 
de dose et de 3mm dans la région de gradient de dose élevé. 
Le tableau 6-9 représente les données expérimentales obtenues dans cette étude pour les 
différents cas. Pour chaque cas nous donnons le nombre de points, les déviations de doses et 
les différences spatiales pour chaque région de dose. Les incertitudes liées à la moyenne sont 
décrites par les erreurs des moyennes (SD).  
 
Tableau 6-9 : la déviation entre les doses calculées et mesurées par localisation 

 

NDD (%) Différence 
spatiale (mm) cas Localisation Gradient de dose Nombre de point 

Moy SD Moy SD 
Faible 38 -5.8 13.3 -4.1 11.0 

Intermédiaire 10 -7.7 8.2 -0.3 0.3 1      Prostate  
Fort 4 -2.2 4.2 -3.4 7.8 

Faible 36 -4.2 6.5 6.8 20.3 
Intermédiaire 14 -3.8 10.4 -0.3 0.5 2    Endomètre 

Fort - - - - - 
Faible 17 -0.7 5.9 -2.2 5.2 

Intermédiaire 6 3.1 12.9 0.1 1 3 Sein 
Fort 7 30.9 27.1 0.7 0.6 

Faible 36 6.0 25.3 6.1 18.7 
Intermédiaire 3 8.8 12.4 0.8 1.1 4 Sinus max 3 

Fort - - - - - 
Faible 37 5.8 16.6 4.8 12.6 

Intermédiaire 2 12.6 11.3 0.8 0.7 5 Sinus max 2 
Fort - - - - - 

Faible 11 15.5 21.2 71.4 66.9 
Intermédiaire 7 2.0 12.9 1.9 2.6 6 TC 

Fort - - - - - 
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Figure 6-77 : dose mesurée en fonction de la dose calculée pour le cas du sein  
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Figure 6-78 : dose mesurée en fonction de la dose calculée pour le cas de la prostate  
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Figure 6-79 : dose mesurée en fonction de la dose calculée pour le cas de l’endomètre 
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Figure 6-80 : dose mesurée en fonction de la dose calculée pour le cas de sinus maxillaire 
(2B)  
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Figure 6-81 : dose mesurée en fonction de la dose calculée pour le cas de sinus maxillaire 
(3B) 
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Figure 6-82 : dose mesurée en fonction de la dose calculée pour le cas de l'encéphale  
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A partir des facteurs de précisions proposés et en prenant le nombre moyen des mesures dans 
les régions de faible et fort gradient de dose, les incertitudes sur les valeurs moyennes de la 
différence de dose et la différence spatiale sont respectivement de 0.4 % et 0.9 mm. Celles-ci 
peuvent alors être comparés aux valeurs de tolérance énumérées précédemment. Nous 
constatons que les écarts qui sont supérieurs aux facteurs de précision ont été observés pour 
des régions fortement hétérogènes. 
Les écarts en dose observés pour les irradiations de la tête sont principalement dus au manque 
du diffusés et à l’absence de l’équilibre électronique latéral qui ne sont pas bien pris en 
considération par les algorithmes de calcul de dose basés sur la séparation primaire−diffusé 
comme ça a été rapporté par d’autre auteurs (Dunscombe et al 1996). 
Nous remarquons que d’une façon globale l’algorithme de calcul de dose prédit les doses dans 
le patient avec des écarts acceptable eu égard à la complexité des structures irradiées 
(hétérogénéités, surface irrégulière et modificateurs de faisceau). 
En comparant nos évaluations d'incertitude du TPS pour le calcul de position avec les critères 
énoncés précédemment (Dunscombe et al 1996), nous constatons que pour la région de fort 
gradient de dose, toutes les localisations de traitement sont conformes à la limite de 4mm. 
Approximativement un sixième des points de mesure sont dans la région de gradient de dose 
intermédiaire. Presque pour tous les cas, les limites de fort ou de faible gradient de dose ne 
sont pas dépassées. Cependant, la distribution des résultats dans la région de gradient dose 
intermédiaire, reflétée par les écarts type, est relativement grande. 
  
Les données présentées sur les figures 6-77 à 6-82 n'ont pas été corrigées par les facteurs cités 
au début de cette discussion sous la catégorie opérateur/mesure. Dans les études du ce type il 
n'est pas possible d'isoler les performance d'un TPS avec l'exactitude dans laquelle les 
données de faisceau ont été saisies, la validité de calibration CT et les tolérances mécaniques 
du simulateur et de la machine de traitement.  
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CONCLUSION 
 
 
 
 
 
 
 
Dans le présent travail nous avons mener une étude expérimentale des performances de deux 
systèmes de planning de traitement THERAPLAN PLUS® et TP11® basés sur le modèle de 
séparation des composantes primaires–diffusées développé par Cunningham. 
 
Le présent travail nous a permis d'élaborer un ensemble de données dosimétriques self consistent, 
pour les faisceaux de rayons γ du 60Co, analogue aux ensemble de l'AAPM TG 23 et le NCS, il 
contient des configuration plus étendues que celle du TG 23. Cet ensemble de données tests a été 
appliqué pour l'évaluation des performances de deux systèmes de planning de traitement utilises 
en routine clinique dans les services de radiothérapie. 
 
Cette évaluation à une importance capitale pour l'estimation de la précision sur la dose calculée 
par l’algorithme par rapport à celle réellement reçue dans les tissus irradiés. 
 
Nous avons aussi introduit d’autres configurations utilisant un fantôme anthropomorphique qui 
s’avèrent un plus non négligeable pour cette évaluation dans des situations cliniques rencontrées. 
 
Les comparaisons entre les doses mesurées et calculées par les systèmes de planning de 
traitement ont été effectuées selon deux procédures: l'une en comparant des doses relatives 
normalisés par rapport au même point de référence et l'autre en comparent directement les doses 
absolues en différents points. 
 
Les résultats de cette étude ont montré que les deux systèmes calculent les doses dans les régions 
de l’axe et loin de l’axe central avec une bonne précision pour toutes les géométries et cela à été 
confirmé par des études précédentes, mais avec des meilleurs résultats par les TPP que par TP11. 
Pour la région de la pénombre, nous avons constaté que l'algorithme du TPP prédit les doses avec 
une meilleure précision que celui du TP11 pour les simples géométries. Ceci est principalement 
du a l'amélioration de la fonction de paramétrisation des profils introduite dans l'algorithme du 
TPP. En effet, la fonction d’ajustement des profils dans le système TPP a été améliorée. Ce qui a 
conduit à l’amélioration de la prédiction de la dose par l’algorithme implémenté dans le TPP. 
 
Pour des géométries très complexes, les deux systèmes donnent des déviations supérieures aux 
tolérances car la composante primaire est invariante pour une symétrie de rotation autour de l'axe, 
en particulier il ne peut pas tenir compte d'une dissymétrie du faisceau. D'autre part il n'est pas 
possible de mélanger différentes pénombres (de transmission). En plus ce modèle ne tient pas 
compte des phénomènes de transport des électrons, leurs diffusions multiples et il néglige les 
photons crées par les particules secondaires.  
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Conclusion 
 
En présences d'hétérogénéités, le modèle implémenté dans le système prédit avec une précision 
acceptable les doses dans la région du thorax, et pour les grands champs. Pour les petits champs, 
les valeurs obtenues sont supérieures aux tolérances. Ceci est dû à la non considération de 
l'équilibre électronique latéral et de la surface plane irradiée. Pour un nombre de points assez 
élevés les critères d'acceptabilités énoncés par l'ESTRO donnent de meilleurs résultats que celles 
de l'AAPM pour les régions de faibles doses et de faibles gradients de doses.  
 
Enfin, dans ce type d'étude, il n'est pas possible de différencier les performance d'un système de 
planning de traitement de la précision avec laquelle les données de faisceau ont été saisies, de la 
validité de la calibration CT et des tolérances mécaniques du simulateur et de la machine de 
traitement. 
 
Pour l'usage clinique, l'utilisateur doit être conscient des limites dans validité des résultats 
dosimétrique obtenus par un system de planning de traitement. Comme extension de ce travail, 
nous allons étendre cette évaluation pour les faisceaux γ du 60Co a tous les systèmes de planning 
de traitement utilisés dans les services de radiothérapie algérienne. 
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ANNEXE 

 
 
 
 
Tableau A-1 : Les caractéristiques physiques des matériaux constituant le fantôme densité  
                       D77OU 
 
 
 

Elément Z éffective ρ (g/cm3) Densité électronique 
(10+23 e/cm3) 

Densité électronique 
(10+23 e/g) 

Polyéthylène 5,53 0,93 3,19 3,43 
Polystyrène 5,74 1,06 3,43 3,24 

Polyamide PA6, 6 6,54 1,14 4,38 3,04 
Polycarbonate 6,33 1,2 3,81 3,17 

PMMA 6,56 1,19 3,87 3,25 
vide 0 0 0 0 
Eau 7,51 1 3,34 3,34 

 
 
 
 
Tableau A-2 : Les coefficients d'atténuation des matériaux constituant le fantôme densité D77OU  
                      et leurs nombres CT théoriques correspondants 
 
 
 

Elément µ  (cm-1) à 110 
keV 

µ  (cm-1) à 130 
keV RED HU theo à 

110 keV 
HU theo à 
130 keV 

Polyéthylène 0,1556 0,1597 0,9551 -65 16 
Polystyrène 0,1675 0,1508 1,0269 13 -41 

Polyamide PA6, 6 0,2130 0,1444 1,3114 97 -81 
Polycarbonate 0,1866 0,1482 1,1407 229 -57 

PMMA 0,1897 0,1518 1,1587 116 -34 
Vide 0,0000 0,0000 0 -1000 -1000 
Eau 0,1654 0,1572 1 0 0 
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Annexe 
 
Tableau A-3 : la déviation moyenne de dose de toutes les géométries selon les différents 
                      protocoles internationaux pour la région de l'axe central 
 

----

0.40.9-1.0-2.0

0.2-0.2-0.40.5

0.51.3-0.6-1.6

0.20.8-0.4-1.7

-0.20.40.3-0.8

2

2

2

1

1.5

2

- -

- -

- -

0.3 0.1

1.2 0.2

0.9 0.5

1

0.3

TP11

0.5

-0.2

TPP

2

1

δ’

AAPM (%)

δTPPTP11

-2.0-
Irrégulier e

-1.3-1.8
Oblique

-

-

-2.1

-0.2

-1.8

-0.8

3

2

-

-

-0.9

0.1

-0.9

0.1

ESTRO (%)

Asymétrique

Bloqué

Avec filtre

DSP Variable

Rectangulaire

2

Carré

Van Dyk (%)La géométrie
du champ

----

0.40.9-1.0-2.0

0.2-0.2-0.40.5

0.51.3-0.6-1.6

0.20.8-0.4-1.7

-0.20.40.3-0.8

2

2

2

1

1.5

2

- -

- -

- -

0.3 0.1

1.2 0.2

0.9 0.5

1

0.3

TP11

0.5

-0.2

TPP

2

1

δ’

AAPM (%)

δTPPTP11

-2.0-
Irrégulier e

-1.3-1.8
Oblique

-

-

-2.1

-0.2

-1.8

-0.8

3

2

-

-

-0.9

0.1

-0.9

0.1

ESTRO (%)

Asymétrique

Bloqué

Avec filtre

DSP Variable

Rectangulaire

2

Carré

Van Dyk (%)La géométrie
du champ

 
 
Tableau A-4 : la déviation moyenne de dose de toutes les géométries selon le protocole de 
                       l’ESTRO pour la région de la pénombre 
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Tableau A-5 : la déviation moyenne de dose de toutes les géométries selon les différents 
                      protocoles internationaux pour la région loin de l'axe central  
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Tableau A-6 : la déviation moyenne de dose de toutes les géométries selon les différents 
                      protocoles internationaux pour la région hors champ 
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Tableau A-7 : la déviation moyenne de dose de toutes les géométries selon les différents 
                    protocoles internationaux pour la dose absolue (Temps de traitement) 
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