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Thèse préparée au CEA LIST, DCSI, LM2S
Laboratoire Modélisation, Simulation et Systèmes
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confiance en m’accueillant au sein de leur équipe. Merci Bénédicte d’avoir défendu ma
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proche famille : Maman, Papa et Youyou qui s’étonnent encore qu’il y ait un ”scientifique”
parmi eux ! J’ai également une pensée pour ma famille de Paris, de Toulouse, d’Aveyron,
de Bordeaux, du Congo et d’Ukraine.

J’adresse une spéciale dédicace à tous ceux avec qui j’ai vécu durant ces trois années :
Fab (pour la jam George Michael), Walker (pour les bols d’air matinaux), Coco (pour
les onomatopées et la night), Noichy (pour ses kidnapping), Robert (pour la sauge et
l’initiation chamanique), Francky et Valérie.

J’aimerais ne pas oublier le reste de LA Famille : Cham (pour les attaques dans les
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1.2 Dose périphérique : définition et état de l’art . . . . . . . . . . . . . . . . 7

1.2.1 Origines de la dose périphérique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7
1.2.2 Etudes dosimétriques expérimentales : caractérisation de la DP
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pour réduire le temps de calcul . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54
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pré-clinique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 115
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INSPIRA INformatique pour la Surêté des Procédés et Installations en RAdiothérapie
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RPL RadioPhotoLuminescence

TEP Tomographie par Emission de Positons

TEMP Tomographie d’Emission MonoPhotonique

TG Task Group

TLD Thermo-Luminescent Dosimeter

TPS Treatment Planning System

TRS Technical Reports Series

VMC Voxel Monte Carlo code



Table des figures
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modèle du linac SATURNE 43. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 56
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daire. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 63



TABLE DES FIGURES xv

3.10 Diagramme de flux du traitement des étapes suivies par la particule
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[0; 1]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 65

3.12 Diagramme de flux de la fonction ATTENUATION CONTROL() réalisant le
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également la longueur de vide parcourue. . . . . . . . . . . . . . . . . . 66
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5.13 Vue du TPS pour le second faisceau latéral. . . . . . . . . . . . . . . . 109
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qualité de faisceau correspondant à 12 MV avec une taille de champ de
10× 10 cm2. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 129



xviii TABLE DES FIGURES



Introduction générale

Aujourd’hui, le cancer est une des maladies les plus étudiées. Les développements
relatifs aux trois principales techniques de traitement (la chirurgie, la chimiothérapie
et la radiothérapie) ont significativement augmenté le pourcentage de curabilité de
plusieurs cancers. Cependant, la forte augmentation de l’espérance de vie depuis plus
d’un siècle a entrâıné un accroissement rapide de la fréquence des cancers puisque celle-ci
augmente avec l’âge. Aujourd’hui, en France, le cancer est la cause d’un tiers des décès
chez l’homme et d’un quart chez la femme [Tubi 09b]. Dans ce contexte, la place de la
radiothérapie est conséquente puisque près de 47% des patients pris en charge pour une
lésion maligne ont été traités par cette technique en France durant l’année 2010 [Situ 12].

Après la découverte des rayons X et de la radioactivité, les physiciens et les médecins
ont rapidement constaté les deux pouvoirs antagonistes des rayonnements ionisants :
ils peuvent à la fois provoquer et guérir les cancers. Avec l’amélioration des techniques
de radiothérapie et l’augmentation de la durée de vie après un premier traitement, la
problématique des cancers secondaires devient un enjeu de la radiothérapie de demain.
Les radiothérapeutes et les physiciens médicaux traitent de mieux en mieux les premiers
cancers, ils doivent maintenant veiller à ne pas provoquer des tumeurs radio-induites à
moyen ou long terme.

Cette étude doctorale s’inscrit dans la problématique des cancers secondaires. L’ob-
jectif est de mettre en place un outil de calcul fondé sur la méthode Monte Carlo (MC)
permettant de déterminer précisément la dose aux organes sains éloignés de la zone
tumorale et non exposés au champ d’irradiation de la radiothérapie. L’estimateur de dose
permettra au clinicien de faire le choix de la technique de traitement et de la balistique
associée la plus adaptée en vue d’une réduction de la dose aux organes sains les plus
sensibles mais aussi de constituer une base de données dosimétriques indispensable aux
études épidémiologiques.

Les travaux réalisés sont présentés et développés selon cinq chapitres.

Tout d’abord, dans le premier chapitre, nous explicitons la problématique de la dose
périphérique (DP) en radiothérapie en détaillant l’origine, les caractéristiques et les
effets de ce dépôt d’énergie. Le cœur de cette partie présente un état de l’art des études
expérimentales et numériques menées autour de la dose hors-champ.

Dans un deuxième temps, nous présentons les travaux de simulation et de développe-
ment MC produits principalement à partir du code PENELOPE. Ceux-ci ont pour but
de mettre en évidence la capacité du code PENELOPE à calculer des valeurs de DP
avec une incertitude statistique basse et un temps de calcul réduit.

Ensuite, nous développons, dans le chapitre trois, les travaux réalisés en vue de
l’accélération du code PENELOPE pour le calcul des doses en dehors du champ. Dans
cet objectif, nous avons implémenté une technique de réduction de variance permettant
d’améliorer la convergence des simulations.

Le quatrième chapitre résume les travaux expérimentaux menés autour de la mesure
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de la dose hors-champ en radiothérapie. Dans cette partie, nous définissons deux configu-
rations expérimentales qui permettront de valider le calcul de la dose hors-champ à l’aide
de PENELOPE. Dans ce but, nous élaborons, notamment, un protocole d’utilisation
des dosimètres OSL pour la mesure de la dose hors-champ.

Enfin, le dernier chapitre permet de confronter les données expérimentales aux
données numériques simulées et, ainsi, de valider les résultats obtenus avec PENELOPE.
Cette étape permet également de valider les travaux de développement réalisés sur
l’accélération du code.

Cette étude doctorale s’inscrit dans le cadre du projet INSPIRA qui vise à améliorer
la sécurité et la qualité du traitement en radiothérapie. Il est mené en partenariat avec
la société DOSIsoft, l’Institut Gustave Roussy (IGR), l’INSERM et le CEA LIST.



Chapitre 1

Dose périphérique en radiothérapie

1.1 Présentation de la problématique

1.1.1 Effets iatrogènes de la radiothérapie à moyen et long
termes

Dans un article publié en 2009 et intitulé Can we reduce the incidence of second
primary malignancies occuring after radiotherapy ? [Tubi 09a], le cancérologue Maurice
Tubiana fait état du caractère cancérogène de certaines particules et plus particulièrement
de la survenue de nouveaux cancers suite à l’exposition thérapeutique aux rayonnements
ionisants. Maurice Tubiana assure en effet, que les taux de guérison de plus en plus élevés
associés au suivi à long terme des patients (sur plus de dix ans), ont mis en évidence
un taux de seconds cancers pouvant dépasser 5% pour atteindre 20% dans certains
cas [Tubi 09b, Tubi 09a]. Les jeunes populations sont particulièrement vulnérables
puisque le risque de nouveau cancer est 5 à 10 fois plus élevé chez l’enfant [Heal 06].

La notion de second cancer ou de cancer radio-induit a été initialement définie par
l’équipe de Cahan [Caha 48] puis précisée par celle de d’Arlen [Arle 71]. Une tumeur
est dite secondaire si elle possède l’ensemble des caractéristiques suivantes :

– la tumeur secondaire doit se situer dans ou en périphérie de la zone initialement
irradiée ;

– l’histologie de la tumeur doit être différente de celle de la tumeur initiale ;
– une période de latence de plusieurs années doit s’être écoulée depuis le cancer

initial ;
– la seconde tumeur ne devait pas être présente lors du traitement initial ;
– le patient ne doit pas être atteint d’un syndrome de prédisposition à certains

cancers.

Malgré les derniers progrès technologiques en radiothérapie externe permettant un
traitement plus efficace des tumeurs, une partie du rayonnement atteint des régions
périphériques de la zone tumorale. Les lésions provoquées par ces particules indésirables
sont susceptibles d’engendrer des nouveaux cancers à long terme.

De nombreuses études épidémiologiques témoignent des effets iatrogènes et plus
spécifiquement de la relation faibles doses–risques tardifs de cancer radio-induit. Citons
les travaux de Brenner [Bren 03] rapportant qu’une exposition relativement faible aux
rayonnements ionisants, de l’ordre de 50 à 100 mSv, augmenterait le risque de cancer
secondaire de la prostate. Certains groupes de recherche [Trav 03, Chat 07] expliquent
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qu’au delà de trente ans après un premier traitement, il existe un risque considérable
de développer un cancer dû au traitement initial. Le risque de développer un cancer
longtemps après l’irradiation, même pour un niveau faible de dose, est donc bien réel.

Plus globalement, l’incidence et le risque de lésions malignes pour de nombreuses
localisations du corps humain sont résumés par le BEIR VII [Heal 06]. Ce rapport
suggère une relation linéaire entre la dose et le cancer induit. Pour des doses comprises
entre 0,05 et 5 Gy, la plupart des données de la littérature sont en accord avec le modèle
linéaire [Fran 02, Han 79, Heye 04, Eval 01]. Cependant, pour des doses inférieures à
0,1 Gy, les conclusions des différents travaux divergent (voir l’annexe A). La commission
BEIR VII et la publication 103 de l’ICRP [ICRP 07] recommandent un modèle linéaire
sans seuil pour des doses inférieures à 0,1 Gy. Or, la question de l’effet des rayonnements
ionisants à très faible dose reste à ce jour toujours ouverte. De plus, la majorité des
modèles de risque donnés par le rapport 103 de l’ICRP [ICRP 07] est fondée sur
des statistiques établies à partir des survivants des bombes nucléaires de Hiroshima et
Nagasaki de la seconde guerre mondiale. Une forte incertitude accompagne ces valeurs du
fait de leur spécificité à un type d’exposition et un type de population. Les estimateurs de
risque sont donc peu fiables. Néanmoins, l’ensemble des études épidémiologiques s’accorde
à dire que des cancers secondaires apparaissent pour des seuils de dose relativement bas.

Les cancers secondaires ne sont pas les seuls effets à long terme de la radiothérapie.
Les études épidémiologiques rapportent également l’apparition de troubles cardiaques.
L’excès de pathologies cardiaques chez les patients traités par radiothérapie a été mis en
évidence, en particulier pour les cancers pédiatriques [Gree 99, Mert 01, Möl 01] et les
cancers du sein [Pasz 07, Corr 08]. Cependant, la relation entre la dose de rayonnements
ionisants déposée au cœur durant le traitement et le risque de pathologie cardiaque
n’a fait l’objet que de rares publications [Guld 06]. Enfin, une récente étude a montré
l’apparition de diabète après un premier traitement abdominal chez l’enfant et le jeune
adulte [Vath 12].

1.1.2 Radiothérapie externe : de la conformation optimale aux
rayonnements indésirables

Depuis plus d’un siècle et la découverte des rayons X par Wilhelm Röntgen, l’usage des
rayonnements ionisants en cancérologie pour le traitement des lésions malignes n’a cessé
de se développer. Dans les années 1960, l’introduction du rayonnement haute énergie et
l’apparition des accélérateurs linéaires ont donné un élan considérable à la radiothérapie
externe. Chaque année, près de 175 000 patients sont traités par radiothérapie en
France [Situ 12].

L’accélérateur linéaire, communément appelé linac, est l’unité de traitement de
radiothérapie externe la plus utilisée de nos jours. À l’intérieur du guide d’onde du
linac (représenté sur la figure 1.1), des ondes électromagnétiques hyperfréquences sont
envoyées et transmettent leur énergie aux électrons issus du canon. Tout se passe comme
si on appliquait une tension variant de 4 à 25 MV pour accélérer les électrons. Le
faisceau d’électrons peut être directement utilisé, principalement pour des traitements
peu profonds, ou bien être converti en faisceau de photons par l’intermédiaire d’une
cible de conversion qui génère des photons de bremsstrahlung à partir des électrons
primaires. Le système de collimation du linac, composé de mâchoires et de lames, confère
au faisceau les dimensions adaptées à la localisation, la forme et la taille de la tumeur.

Le défi en radiothérapie est d’irradier l’ensemble des cellules cancéreuses tout en
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Figure 1.1 – Schéma représentatif d’un accélérateur linéaire médical.

épargnant les tissus sains. Il s’agit donc de conformer la dose déposée par l’intermédiaire
des faisceaux à l’ensemble du volume tumoral.

Depuis deux décennies, les développements techniques avec l’avènement des collima-
teurs multi-lames (MLC) vont dans ce sens. Certaines utilisations du MLC permettent
non seulement de moduler l’intensité du faisceau, par superposition statique ou dyna-
mique de champs, mais également de reproduire une infinité de formes de champ.

Les MLC ont ainsi permis de développement d’un certain nombre de techniques de
traitement regroupées sous le nom de radiothérapie conformationnelle par modulation
d’intensité (RCMI). La modulation de l’intensité est largement utilisée de nos jours sous
ses différentes formes (step and shoot, sliding window, intensity modulated arctherapy
(IMAT) etc.).

Plus récemment encore, des unités de traitement telles que la tomothérapie ou
les techniques dites de radiochirurgie ont vu le jour. Ces techniques apportent une
conformation encore meilleure de la dose à la lésion.

La tomothérapie commercialisée par TomoTherapy R© permet une irradiation hélicöıdale
en fines coupes et modulée en intensité. L’irradiateur est installé sur un tunnel simi-
laire à celui d’un tomodensitomètre permettant de guider l’irradiation et d’optimiser la
conformation de la dose à la tumeur. Les documents des équipes de Mackie [Mack 93] et
de Jeraj [Jera 04] détaillent le fonctionnement et les caractéristiques de cette modalité
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de traitement.

Les techniques radiochirurgicales sont représentées par le CyberKnife R© et le Gam-
maKnife R©. Ces unités de traitement délivrent, avec une extrême précision à l’aide de
mini-faisceaux, une forte dose de radiation (10 à 20 Gy) à la lésion en une seule fraction.
Ce type de thérapie existe depuis les années 1950 pour des traitements intracrâniens.
Cependant, des améliorations récentes (conformation du faisceau, technologie de guidage
par l’image) permettent leur utilisation pour de nombreuses localisations. Le Gam-
maKnife R© se compose de près de 200 faisceaux issus de sources de Cobalt 60. Il est
exclusivement réservé au traitement de la zone cérébrale. Le Cyberknife R© possède une
précision inférieure au millimètre. Il est conçu pour soigner des tumeurs présentes dans
tout le corps.

Figure 1.2 – Comparaison des zones périphériques touchées pour le traitement de la
prostate entre la tomothérapie et la radiothérapie conventionnelle.

Grâce à ces nouveaux procédés thérapeutiques, les lésions malignes sont mieux
traitées et les taux de survie à long terme augmentent considérablement. Mais, en
contrepartie, la probabilité de développer un second cancer devient plus importante.
La dose est effectivement mieux délivrée à la tumeur mais le volume de tissu recevant
des faibles doses (de l’ordre de la dizaine de cGy) augmente. La prise en compte de ces
faibles DP devient indispensable, d’autant plus que ce phénomène n’est pas atténué
avec les développements technologiques. Par exemple, des fuites entre les lames du
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MLC contribuent au dépôt de la dose hors de la zone tumorale et, comme on l’observe
sur la figure 1.2, la multiplication des orientations de tir pour un même traitement en
tomothérapie ou en radiochirurgie augmente considérablement le volume de tissus sains
touché par des faibles doses.

1.2 Dose périphérique : définition et état de l’art

1.2.1 Origines de la dose périphérique

Malgré la présence de nombreuses structures collimatrices optimisant la forme du
faisceau du linac médical, des particules atteignent des régions périphériques à la zone de
traitement. Ces particules sont issues principalement d’un rayonnement dit secondaire par
opposition au rayonnement primaire du faisceau de traitement. Ce sont ces rayonnements
parasites qui sont à l’origine du dépôt de dose en dehors du champ de traitement. Dans
notre étude, la dose est considérée comme périphérique dès lors qu’elle est déposée
en dehors du champ de traitement. Toutefois, différentes définitions pourraient être
proposées selon un seuil de dose ou encore la limite géométrique des réponses des logiciels
de planification de traitement clinique. Le rayonnement secondaire peut être séparé en
trois composantes [Xu 08] :

– le rayonnement diffusé par la tête de l’accélérateur, par les tissus du patient et,
dans une moindre mesure, par la table de traitement ;

– le rayonnement de fuite traversant la tête de l’accélérateur sans interagir ;
– le rayonnement neutronique généré à partir d’une énergie seuil dans certains

matériaux.

Le rayonnement diffusé a deux origines principales. Il provient soit de l’interaction des
photons primaires avec les composants de la tête de l’accélérateur comme les mâchoires
ou le collimateur primaire, soit de leur interaction avec les tissus du patient diffusant les
particules en dehors de la zone tumorale. C’est principalement par diffusion Compton
que les photons sont diffusés et dans une moindre mesure, par création de paire ou
diffusion élastique (voir l’annexe B).

Le rayonnement de fuite regroupe les photons du rayonnement primaire qui auraient
dus être arrêtés par les composants de la tête de l’accélérateur linéaire (car leur direction
les dirigeait hors du champ) mais qui ont finalement réussi à traverser le système de
collimation sans être arrêtés ou déviés.

Le rayonnement neutronique provient de l’activation de certains isotopes de noyaux
présents dans la tête de l’accélérateur (tungstène, plomb...), dans le corps du patient
(carbone 13, oxygène 18...) et dans les murs de la pièce.

L’existence des deux composantes photoniques a été mise en évidence en 1983 par
l’équipe de Kase [Kase 83]. Grâce à plusieurs dispositifs expérimentaux singuliers, les
composantes de fuite, de diffusion d’un fantôme d’eau et celle de diffusion du système
de collimation ont pu être isolées et mesurées dans un fantôme d’eau.

La figure 1.4 présente les trois configurations utilisées. La configuration (a) permet
une mesure de la DP totale. Dans la configuration (b), le fantôme d’eau a été déplacé
de façon à sortir du faisceau principal. Ce déplacement permet de ne plus générer la
composante de diffusion dans l’eau. Par conséquent, dans la configuration (b), seules
la composante de diffusion de la tête de l’accélérateur et celle de fuite sont mesurées.
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Figure 1.3 – Schéma représentatif des différentes composantes du rayonnement
secondaire à l’origine de la DP.

Enfin, dans la configuration (c), les mâchoires ont été fermées et un volume de plomb
a été ajouté de façon à obstruer le faisceau. Ces modifications permettent de filtrer la
composante de diffusion du système de collimation. Le fantôme d’eau est toujours en
dehors de l’axe du faisceau. Dans la configuration (c), nous mesurons ainsi uniquement
la composante de dose due aux fuites à l’intérieur du système de collimation.

Les mesures ont été réalisées pour des qualités de faisceau correspondant à des
tensions accélératrices de 4 et 8 MV, à deux profondeurs (5 et 10 cm) et pour plusieurs
tailles de champ (5× 5 cm2, 15× 15 cm2, 25× 25 cm2). Les valeurs de dose mesurées
varient de façon importante selon la taille de champ utilisée, cependant, les résultats
montrent globalement que 20% à 40% de la dose totale hors-champ est déposée par des
particules diffusées dans le système de collimation du linac. Kase [Kase 83] constate que,
près du champ (< 20 cm), la composante de dose due à la diffusion dans le fantôme d’eau
est systématiquement plus importante que celle due à la diffusion dans le système de
collimation. En revanche, en s’écartant de l’axe principal du faisceau, la composante de
dose due à la diffusion dans le fantôme d’eau diminue plus rapidement que la composante
de diffusion dans le système de collimation, qui devient alors prédominante. D’autre
part, la composante de dose due aux fuites dans la tête de l’accélérateur est beaucoup
plus faible que les deux autres composantes. Néanmoins, elle augmente avec la distance
et devient significative pour des positions très lointaines (par exemple 50 cm pour une
taille de champ de 15× 15 cm2).

Ces résultats résument clairement l’origine de la dose délivrée en périphérie lors
d’un traitement en radiothérapie externe. L’ensemble des composantes du rayonnement
secondaire est à l’origine du dépôt de dose périphérique à la zone de traitement. Tout au
long de cette étude, nous considérerons la DP dans sa globalité sans détailler chacune des
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Figure 1.4 – Schéma représentatif des trois configurations expérimentales utilisées
par [Kase 83] pour séparer les composantes : mesure de la DP totale (a) ; mesure de la
diffusion et des fuites de la tête du linac (b) ; mesure de la composante de fuite (c).

composantes. Notons également que la composante neutronique ne sera que brièvement
traitée et de façon indépendante.

1.2.2 Etudes dosimétriques expérimentales : caractérisation de
la DP due aux photons

La connaissance des doses délivrées aux tissus sains et aux organes à risque et distants
des faisceaux de radiothérapie est fondamentale. Dans cet objectif, de nombreuses
études, pour la majorité expérimentale, ont été menées dès les années 1970. Avant les
années 1970, l’attention portée sur les seconds cancers était limitée, seules quelques
études ont traité de la DP et essentiellement d’un point de vue radioprotection du
personnel [Laug 51, Mart 59, Kell 51]. Ces études gardent de l’intérêt malgré l’évolution
des technologies : en effet, des personnes anciennement exposées sont toujours impliquées
dans des études épidémiologiques. C’est réellement à partir des années 1980 que la dose
hors-champ a suscité un grand intérêt et que les études dosimétriques sont devenues
importantes.

Pour l’évaluation du risque de second cancer, les études épidémiologiques menées
utilisent les résultats des études dosimétriques c’est à dire la dose absorbée en un point
ou dans un organe pour une modalité de traitement spécifique. La majorité de ces études
s’est fondée sur la mesure et la caractérisation expérimentale de la composante de DP.

Dans ce but, deux types de dosimètre sont principalement utilisés pour la mesure
de la DP : les chambres d’ionisation et les dosimètres thermoluminescent (TLD). De
façon marginale, les dosimètres de type semi-conducteur appelé MOSFET pour Metal
Oxyde Semiconductor Field Effect Transistor et mesurant des charges ont été utilisés
par l’équipe de Butson [Buts 05]. Ils ont montré que les performances de ce type de
dosimètre pour les faisceaux de qualité médicale sont proches de celles d’une chambre
d’ionisation.

Les études dosimétriques sont habituellement réalisées dans un fantôme d’eau ou
dans un fantôme anthropomorphe et plus rarement in vivo. La chambre d’ionisation de
par sa taille et son dispositif est exclusivement utilisée pour les mesures dans l’eau. En
revanche, les TLD sont utilisés pour les trois configurations.

Dans les prochains paragraphes, nous analyserons l’influence des paramètres d’irra-
diation sur la DP à travers différentes études dosimétriques expérimentales rapportées
dans la littérature.
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1.2.2.1 Variation de la DP avec la distance par rapport au champ de trai-
tement

La DP absorbée suit une décroissance exponentielle avec la distance au bord du
champ de traitement. On observe cette variation sur l’ensemble des études expérimentales
quels que soient les paramètres d’irradiation (qualité de faisceau, taille de champ, etc.)
et quel que soit le milieu irradié (eau, fantôme anthropomorphe ou in vivo) [Sher 85].
Selon la distance, les niveaux de DP peuvent varier de quelques cGy à environ 200 cGy
pour une dose de traitement de l’ordre de 50 ou 60 Gy. Par conséquent, les valeurs de
DP peuvent représenter entre 0,1% et 3% de la dose de prescription [Fraa 83].

1.2.2.2 Variation de la DP avec la taille de champ

Lors d’un traitement par radiothérapie externe, les tailles et les formes de champ
varient en fonction des dimensions et de la localisation de la tumeur. La dose hors-
champ augmente avec la taille de champ. L’augmentation de la taille de champ implique
l’écartement des mâchoires et donc une augmentation de la surface de diffusion des
particules primaires sur les bords des mâchoires du système de collimation. Par conséquent
une quantité plus importante du rayonnement est diffusée et est susceptible d’atteindre
des zones périphériques. La figure 1.5 tirée de l’étude de Fraass [Fraa 83] illustre bien
la variation de la DP avec la taille de champ. Cette variation est surtout significative
pour les positions les plus proches du bord de champ. Par exemple, à 5 cm du bord
du champ et pour des profondeurs moyennes de l’ordre de 10 cm, la DP est 5 fois plus
élevée pour une taille de champ de 30× 30 cm2 que celle engendrée par une taille de
champ de 6 × 6 cm2 (de 2% à 10% de la dose de prescription). L’équipe de van der
Giessen a également montré que la variation de la DP au voisinage du faisceau primaire
est proportionnelle à celle de la taille de champ [Gies 94].

Figure 1.5 – Résultats de mesures de la DP en fonction de la profondeur pour
différentes tailles de champ à 5 cm (a) et 20 cm (b) du bord du champ pour des qualités
de faisceaux correspondant à 10 MV et de Cobalt 60 (tirés de [Fraa 83]).

1.2.2.3 Variation de la DP avec la qualité de faisceau

L’énergie des particules du faisceau primaire dépend, entre autres, de la qualité du
faisceau utilisé. L’élévation de la tension accélératrice associée au faisceau augmente la
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valeur de l’énergie la plus probable des photons du faisceau primaire. La DP va donc
varier en fonction de la qualité du faisceau, puisque le parcours des particules sera plus
ou moins important selon leur énergie.

Les études réalisées ne font ressortir aucune tendance significative de l’influence de
la qualité de faisceau sur la DP. En effet, l’équipe de Fraass [Fraa 83] a mesuré, pour
différentes qualités de faisceau (Cobalt 60, 4 MV, 6 MV et 10 MV), des DP de plus en
plus faibles en bord de champ avec l’augmentation de l’énergie du faisceau. À l’inverse,
l’équipe de Butson [Buts 05] mesure une augmentation de la DP en bord de champ
entre un faisceau de 6 et de 18 MV. Pour les distances les plus éloignées du champ,
les variations de la DP deviennent minimes en fonction de l’énergie. Le phénomène est
observé sur la figure 1.5 de l’étude de Fraass et également dans l’étude de Butson.

Il est probable que les différences géométriques entre les accélérateurs utilisés
masquent, en bord de champ, les variations dues uniquement à la qualité de faisceau.
Une étude particulière à chaque modèle de linac est donc nécessaire afin de connâıtre la
variation de la DP en fonction de la qualité de faisceau.

1.2.2.4 Variation de la DP avec la profondeur

L’influence de la profondeur peut être évaluée expérimentalement dans une cuve à
eau. La figure 1.5 de l’étude de Frass [Fraa 83] permet d’observer cette variation. En
premier lieu, on remarque que la dose à la surface représente une part importante de la
DP globale (jusqu’à 10% pour une taille de champ de 30× 30 cm2). Cet effet est dû aux
dépôts d’énergie par les électrons issus de leurs interactions dans la tête de l’accélérateur.
Puis, la DP diminue rapidement pour atteindre un minimum à une profondeur proche du
maximum de dose du rendement en profondeur. Finalement, elle augmente légèrement
à nouveau avec la profondeur pour atteindre une valeur relativement constante avec
la profondeur. Les résultats montrent également que l’augmentation de la DP après
le minimum est beaucoup plus marquée pour un positionnement proche de l’axe du
faisceau (∼ 5 cm du bord de champ) que pour des positions plus éloignées (∼ 20 cm du
bord de champ). L’influence de la profondeur est donc significative uniquement pour
des positions très proches du bord du champ (< 10 cm).

1.2.2.5 Variation de la DP en fonction du modèle du linac

Trois principaux fabricants se partagent le parc mondial des accélérateurs médicaux :
Varian Medical Systems, Elekta et Siemens (qui vient d’arrêter sa production de linac).
De façon plus marginale, il reste quelques accélérateurs fabriqués par General Electric
Medical Systems. Les accélérateurs suivent une géométrie propre à chaque industriel. La
figure 1.6 illustre ces différences. Remarquons chez Siemens que le MLC se substitue
à une paire de mâchoires alors que chez Varian, le MLC est un dispositif additionnel
aux deux paires de mâchoires. Du fait des nombreuses différences, la DP varie entre les
modèles. L’étude de Wiezorek [Wiez 09a] a mesuré une DP 30% à 50% plus élevée avec
un accélérateur Siemens 6 MV qu’avec un modèle Elekta à la même qualité de faisceau.
Kry [Kry 05a] mesure une DP plus élevée jusqu’à un facteur deux pour un linac Siemens
comparativement à un linac Varian. Le niveau de DP mesuré pour un modèle de linac
ne peut en aucun cas refléter le niveau de DP pour l’ensemble des modèles. Une étude
particulière à chaque modèle est donc nécessaire.
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Figure 1.6 – Schémas d’un modèle de linac des principaux fabricants tirés de [Mijn 01].

1.2.2.6 Variation de la DP en présence d’accessoires propres à la radiothé-
rapie conventionnelle

Lors d’un traitement en radiothérapie conventionnelle, il est possible d’ajouter au
système de collimation un filtre en coin ou des caches permettant de moduler l’intensité
du faisceau ou tout simplement de modifier la forme du champ (cache en cerrobend pour
la maladie de Hodgkin par exemple). La présence de ces accessoires n’a pas uniquement
une influence sur le faisceau principal mais aussi sur les rayonnements secondaires.
L’utilisation des filtres en coin a plusieurs conséquences :

– Le filtre agit comme un nouveau volume de diffusion plus ou moins important
selon la taille de champ et la distance entre le filtre et le patient ;

– Le filtre peut atténuer une partie des diffusions venant des mâchoires ;
– En présence de filtre, il faut délivrer un nombre d’unité moniteur (UM) 1 plus

important pour déposer la dose souhaitée dans un milieu. Ce changement accrôıt
la diffusion dans le système de collimation.

1. Le nombre d’UM correspond à une dose de référence dans des conditions de référence, soit
1 UM=1 cGy pour un champ 10× 10 cm2 à une distance source/détecteur de 100 cm et à la profondeur
du maximum de dose.
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Selon les travaux de Sherazi [Sher 85], l’ensemble de ces accessoires augmente globa-
lement la DP. L’étude expérimentale publiée montre un facteur d’augmentation de deux
à quatre selon les paramètres d’irradiation (qualité du faisceau, type de filtre, etc.). Près
du champ, la dose provenant de la diffusion du milieu irradié et celle du filtre en coin
sont équivalentes. La dose induite par la diffusion du milieu décrôıt exponentiellement,
alors que celle due au filtre, décrôıt moins rapidement. Par conséquent, la dose en
présence d’un filtre est environ dix fois plus importante aux positions éloignées du
champ. L’étude similaire de McParland [McPa 90] rapporte une augmentation du même
ordre de grandeur selon l’orientation du filtre et la taille de champ. Mutic [Muti 02]
associe l’augmentation de la DP principalement à l’allongement du temps d’irradiation
nécessaire pour délivrer un nombre d’UM plus important.

Certains types de cache peuvent augmenter la dose hors-champ mais leur effet est
moins important que celui des filtres en coin. Sherazi [Sher 85] a mesuré des facteurs
d’augmentation inférieurs à deux. Leur épaisseur, plus importante que celle des filtres,
permet d’arrêter une grande partie du diffusé du collimateur. L’influence des caches sur
la DP est moins importante que celle observée avec des filtres en coin. Chofor [Chof 10]
a mesuré une forte réduction de la DP jusqu’à 25 cm du champ en présence de caches.
Pour des positions plus lointaines, les caches n’ont plus d’influence sur la DP.

Dans certains cas, ces accessoires sont également utilisés en vue d’une réduction
directe la DP. En 1995, Stovall dirige la rédaction du rapport TG-36 de l’AAPM [Stov 95]
sur la dose au fœtus. Un certain nombre de recommandations est décrit dans le cas
du traitement de femmes enceintes. Par exemple, dans le cas d’un traitement du sein,
l’ajout éventuel de caches permet de réduire de 50% la dose au fœtus. Dans une étude
similaire, Mazonakis [Mazo 03] montre qu’un cache de plomb de 5 cm d’épaisseur permet
de réduire la dose à l’embryon à 10 cGy alors qu’elle est de 40 Gy à la tumeur.

1.2.2.7 Influence de la RCMI sur la DP

Lors de traitements en RCMI, de nouveaux paramètres sont à prendre en compte
par rapport à la radiothérapie conventionnelle. Nous allons voir que ces paramètres ont
un impact supplémentaire sur la DP.

Nombre de faisceaux
Tout d’abord, la multiplication du nombre de faisceaux coplanaires augmente lo-

giquement le volume de tissu sain exposé aux faibles doses et donc la DP globale.
Typiquement, pour un traitement de la prostate, quatre faisceaux sont nécessaires en
radiothérapie conventionnelle alors qu’on peut utiliser jusqu’à sept faisceaux différents
en RCMI [Wang 07]. En conséquence, l’équipe de Wang mesure, par exemple, une dose
de l’ordre de 0,25 mSv.Gy−1 de prescription à la thyröıde en RCMI alors qu’elle était
nulle en traitement conventionnel.

Nombre d’unité moniteur
Le nombre d’UM à délivrer est beaucoup plus important en RCMI. En effet, la

présence du MLC dans le faisceau augmente le nombre d’UM nécessaires pour respecter
la prescription de dose à délivrer à la tumeur. L’augmentation du nombre d’UM à
délivrer a pour conséquence d’augmenter les diffusions et les fuites dans le système
de collimation [Hall 03, Foll 97]. Plus précisément, Chofor [Chof 10] estime que la
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composante de fuite est proportionnelle au nombre d’UM. Pour une configuration
de traitement de la prostate, les équipes de Kry et de Wang relèvent un nombre
d’UM 3,5 à 4,9 fois plus élevé en RCMI par rapport à celui utilisé pour un traitement
conventionnel [Kry 05a, Wang 07]. C’est pour les faisceaux d’énergie plus faible et les
profondeurs de localisation les plus importantes que le nombre d’UM augmente le plus.
En augmentant le nombre d’UM, on augmente la dose aux distances les plus éloignées
en RCMI par rapport aux traitements conventionnels.

Variation de la DP entre différents modes de la RCMI
La dépôt de DP varie profondément entre les différentes techniques utilisées en

RCMI. L’équipe de Sharma [Shar 06] a, par exemple, mesuré la DP pour sept différents
traitements de la tête et du coup à 6 MV en comparant principalement la technique
du step and shoot avec celle du sliding window. Le procédé du sliding window nécessite
deux à quatorze fois plus d’UM que le mode step and shoot, pour délivrer la même dose
à l’isocentre. Il existe donc une grande disparité entre les différents procédés de la RCMI
complexifiant encore plus les dépendances du comportement de la DP.

Conséquences globales
Dans une étude sur le traitement de la prostate, Howell [Howe 06] note que la DP

totale en RCMI est plus faible qu’en radiothérapie conventionnelle. Cependant, il existe
une variation sensible de la façon dont la DP est répartie. Par rapport à un traitement
conventionnel, la dose en RCMI est plus élevée à des distances lointaines du champ
(au-delà de 25 cm) et plus faible près du champ. À 35 cm du champ, elle est supérieure
d’un facteur 1,6. Ainsi, du fait de la meilleure conformation du faisceau, un traitement
par RCMI aura tendance à mieux protéger les organes proches de la zone de traitement
mais les organes les plus lointains seront plus irradiés que lors d’un traitement de
radiothérapie conventionnelle.

L’augmentation de la DP par RCMI dans certaines configurations requiert une
attention toute particulière notamment pour les cas pédiatriques compte tenu de la
longue durée de vie potentielle des enfants après un traitement. L’équipe de Klein [Klei 06]
a comparé des traitements à 6 MV conventionnels et délivrés par RCMI pour des lésions
du cerveau de l’enfant à l’aide de mesures sur fantôme pédiatrique. Leurs conclusions
rapportent que la dose délivrée aux organes vitaux peut être d’une part, plus importante
pour les enfants par RCMI que pour des adultes et d’autre part plus importante vis-
à-vis d’un traitement conventionnel. L’étude similaire de Mansur [Mans 07] compare
des traitements par RCMI à des traitements conventionnels de tumeurs crâniennes.
Systématiquement la RCMI permet une meilleure conformation de la dose et donc
d’épargner les tissus sains proches (comme la thyröıde). Cependant, pour les autres
organes vitaux plus éloignés du crâne, la dose est systématiquement plus élevée en RCMI.
De façon plus explicite, pour une dose de 54 Gy délivrée à l’isocentre, la thyröıde reçoit
25 cGy en RCMI contre 37 cGy en traitement conventionnel et les organes génitaux
reçoivent environ 2 cGy en RCMI contre 0,35 cGy en traitement conventionnel. La
question de la dose aux organes lointains est donc encore plus préoccupante en RCMI.
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1.2.2.8 Travaux réalisés sur les techniques de tomothérapie et de radiochi-
rurgie

Comme nous l’avons vu dans la partie 1.1.2, il existe d’autres unités de traitement
de radiothérapie externe encore peu répandues mais pour lesquelles la problématique de
la DP a déjà été abordée. Plusieurs études sur la DP dans le cadre de la sécurité des
professionnels [Robi 00, Jera 04, Balo 05] et de la dose au patient [Muti 00, Meek 02]
ont été publiées pour les techniques de tomothérapie et de radiochirurgie.

En tomothérapie statique, les équipes de Mutic [Muti 00] et de Meeks [Meek 02]
ont mesuré, pour un traitement de la tête, une dose hors-champ plus élevée qu’en
radiothérapie conventionnelle. L’augmentation est essentiellement due à l’amplification
des fuites en raison du nombre plus important d’UM à délivrer. Plus récemment, l’équipe
de Wiezorek [Wiez 09b] a comparé la DP d’une RCMI segmentée avec celle de la
tomothérapie dynamique. Les valeurs de dose hors-champ pour la tomothérapie sont
plus élevées jusqu’à un facteur deux près de la zone de traitement. En s’éloignant du
bord du champ, les valeurs de DP des deux techniques tendent à s’équilibrer. Elles
deviennent similaires au-delà de 25 cm. L’importante largeur du champ en tomothérapie
et la composante de basse énergie plus importante dans le spectre des photons peuvent
expliquer le fait qu’il y ait plus de particules diffusées et, par conséquent, une DP plus
élevée.

Pour les techniques dites de radiochirurgie, l’étude de Petti [Pett 06] rapporte des
résultats comparant ces techniques à la RCMI. Deux localisations ont été explorées : le
cerveau et le thorax. La DP du CyberKnife R© est deux à cinq fois supérieure à celle du
GammaKnife R© et quatre fois supérieure à celle mesurée pour une qualité de faisceau
correspondant à 6 MV par RCMI.

1.2.3 Prédiction de la DP

D’après notre recherche bibliographique, il n’existe actuellement aucun outil fiable
permettant de prédire de façon précise le dépôt de dose hors-champ. En milieu hospitalier,
la prédiction de la dose en dehors des champs de traitement n’existe pas, celle-ci n’étant
pas explicitement incluse dans les logiciels de planification du traitement (TPS). Les
physiciens médicaux sont obligés de réaliser des mesures sur fantômes anthropomorphes
ou in vivo pour chaque technique et chaque configuration afin de connâıtre les niveaux
de DP. En recherche, des modèles empiriques de reconstruction et de prédiction ont été
développés sans pour autant faire référence. Les travaux autour de la simulation MC de
la dose hors-champ sont peu nombreux, le champ d’exploration reste encore large.

1.2.3.1 Outils empiriques

Plusieurs modèles empiriques de prédiction de la dose hors-champ ont été développés
ou sont en cours de développement. Ils s’appuient sur des bases de données expérimentales
permettant par extrapolation de déterminer une cartographie de la dose corps entier.
En raison de la complexité du développement d’un modèle de prédiction complet, de
nombreuses études se sont focalisées sur la prédiction de la dose aux organes envi-
ronnants pour un type de localisation. L’équipe de Stovall [Stov 89] en collaboration
avec des épidémiologistes a combiné des mesures sur des fantômes d’eau, sur fantômes
anthropomorphes et des calculs MC pour déterminer la dose reçue par quatorze organes
périphériques pour différents protocoles de traitement du cancer de l’utérus. Ils ont pu
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reconstituer une cartographie de dose de 20 000 patientes traitées entre 1916 et 1975.
Certes, ce modèle n’est plus adapté aux machines utilisées de nos jours mais il présente
un intérêt pour le suivi épidémiologique des femmes traitées à cette époque.

L’équipe de van der Giessen [Gies 01] a développé un logiciel appelé Peridose cal-
culant la dose hors-champ pour différentes qualités de faisceau à partir de mesures
au Cobalt 60 [Gies 93] et aux qualités de faisceau correspondant à 6 MV, 10 MV et
23 MV [Gies 94]. La base de données expérimentales prend en compte les champs tangen-
tiels et la présence de caches. Le logiciel permet le calcul de la DP par composante (fuite
et diffusion du collimateur) ainsi que la contribution par faisceau. Une comparaison avec
des mesures donne un rapport moyen entre les mesures et le calcul de 0,92 avec un écart-
type de 35% pour l’ensemble des techniques classiques de traitement et, respectivement,
de 1,12 et 26% pour des faisceaux tangentiels. L’utilisation du programme est surtout
utile dans le cas de traitement de femmes enceintes. On considère que l’erreur moyenne
globale des résultats obtenus est de 60% sur la dose. Compte tenu de l’incertitude
des facteurs évaluant le risque de second cancer à partir de la DP et des niveaux de
dose observés, l’auteur soutient que cette erreur reste acceptable. Cependant, ce logiciel
présente plusieurs limites :

– Les résultats ne sont pas fiables dans le cas de traitement non-coplanaires ;
– Il n’est pas utilisable pour des traitements par RCMI ;
– Aucune comparaison avec des calculs MC ou un autre logiciel n’a été faite ;
– Il n’est pas applicable aux faisceaux d’électrons.

Une équipe commune à l’IGR et à l’INSERM développe actuellement un modèle
expérimental [Dial 09]. Cet outil fait appel à un module comprenant une base de
modèles de patients à faire correspondre à des images tomodensitométrique. Les modèles
anatomiques (enfant, adulte, sexe, âge) sont adaptables aux images tomodensitométriques
par déformation et interpolation. Un module multi-sources permet le calcul de la dose
dans le modèle. Des sources en dehors du faisceau principal ont été adaptées pour une
meilleure prise en compte des différentes composantes de diffusion. À ce jour, aucun
résultat n’a été publié sur les performances de cet outil de prédiction.

1.2.3.2 Outils Monte Carlo

Une des alternatives aux modèles empiriques est le développement des outils MC.
La précision de ces méthodes de calcul n’est plus à démontrer. En contrepartie, elles
nécessitent un temps de calcul important pour converger.

Il faut attendre l’année 2006 et les travaux qui font référence de Kry [Kry 06] pour
obtenir un modèle MC complet d’un accélérateur calculant à la fois la dose photon
et neutron en dehors du champ. À la suite des études expérimentales menées sur des
accélérateurs de type RCMI, Kry et son équipe ont développé des modèles MC de calcul
de la DP qu’ils ont pu comparer à leurs mesures. Un accélérateur Varian a été modélisé
aux qualités de faisceau correspondant à 6 MV [Kry 06] et 18 MV [Kry 07] à l’aide du
code MC MCNPX pour trois tailles de champ (4× 4 cm2, 10× 10 cm2 et 20× 20 cm2).
Des écarts moyens de 16% sont obtenus entre les mesures et la simulation MC. Les
incertitudes statistiques associées aux calculs sont de 3%, 10% et 20% lorsque la dose
vaut, respectivement, 1%, 0,1% et 0,001% du maximum de dose. Les niveaux de dose les
plus faibles sont obtenus à 50 cm du bord de champ. L’incertitude sur les mesures est
partout égale à 1,9%. Étant données les faibles doses observées et la distance importante
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au champ, une incertitude statistique autour de 20% est acceptable.

Bednarz et Xu [Bedn 09] ont développé un modèle similaire d’un accélérateur Varian
et simulé le dépôt de dose dans et en dehors du champ. Leur modèle a été validé à partir
des calculs et des mesures de Howell [Howe 05] et de Kry [Kry 07]. Les performances
sont relativement similaires à celles du modèles de Kry, ils obtiennent des différences
locales moyennes entre les mesures et le modèle de 14% et 16%, respectivement pour le
6 MV et le 18 MV pour des incertitudes statistiques (1σ) inférieures ou égales à 20%.

Les modèles de Kry restent, à ce jour, les outils MC de prédiction les plus avancés.
Les écarts avec les mesures et les incertitudes statistiques obtenues sont raisonnablement
faibles. Cependant, les modèles n’ont pas encore été validés sur un fantôme anthro-
pomorphe permettant de tester leur utilisation clinique et les temps de calcul restent
importants. Kry évoque 900 heures de calcul sur un processeur (soit environ 1 mois et
une semaine) pour 400 millions de particules transportées pour atteindre les niveaux
d’incertitude précédents.

1.2.4 Rayonnement neutronique

1.2.4.1 Origine et problématique de la dose due aux neutrons

Les études présentées précédemment ne considéraient que les composantes de DP dues
au rayonnement photonique. Cependant, sous certaines conditions, il existe également une
composante provenant d’un rayonnement neutronique. En effet, le faisceau d’irradiation
peut contenir des photons ayant une énergie cinétique supérieure au seuil de production
de neutrons (γ,n) dans certains matériaux. De ce fait, des photoneutrons et des photons
de capture neutronique (n,γ) sont générés et contribuent à la DP.

Comme nous l’avons vu dans la partie 1.2.1, le rayonnement neutronique a plusieurs
origines. Une grande partie est générée dans la tête de l’accélérateur au niveau de la
cible, du cône égalisateur et du collimateur (détaillés sur la figure 1.1 de la partie 1.1.2).
Les matériaux de ces structures (essentiellement du tungtène et du plomb) ont une
section efficace importante pour les réactions (γ,n). Néanmoins, d’autres éléments tels
que le fer, le cuivre ou l’aluminium sont présents dans ces structures, même si leur
probabilité de production neutronique est plus faible. Les énergies seuils de production
de photoneutrons pour le tungstène, le plomb, le cuivre et le fer sont respectivement de
6,74 MeV, 6,19 MeV, 9,91 MeV et 7,65 MeV [Nase 10].

Les neutrons produits dans la tête de l’accélérateur peuvent être séparés en deux
groupes :

– Les neutrons dits � directs � venant de la tête de l’accélérateur. Leur fluence
décrôıt en inverse carré de la distance. On estime qu’ils représentent 60% des
neutrons et qu’ils contribuent à 95% de la dose due aux neutrons [Kry 05b].

– Les neutrons diffusés depuis les murs de béton de la salle de traitement, qui
perdent une grande partie de leur énergie lors de multiples interactions. Leur
fluence est approximativement constante dans la salle de traitement [McCa 79].
Suite au grand nombre d’interactions, ces neutrons peuvent être thermalisés (i.e.
leur énergie cinétique devient inférieure à 0,0253 eV). La fluence des neutrons
thermalisés est également quasi-constante dans la pièce.

Il peut aussi exister des neutrons pouvant être créés par réaction (γ,n) dans les tissus
du corps humain où sont présents certains noyaux comme le deutérium, le carbone 13,
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l’oxygène 17 qui ont des seuils énergétiques de production plus faibles (2,2 MeV, 4,9 MeV
et 4,1 MeV, respectivement pour les noyaux 2H, 13C et 17O [Alle 88]).

La production de photoneutrons s’observe à partir d’une qualité de faisceau supérieure
à 8 MV pour des matériaux de numéro atomique élevé [Neut 84]. On considère, cependant,
que la production de neutrons est négligeable en dessous d’une qualité de faisceau
correspondant à 10 MV.

C’est à partir des années 1970, lorsque les qualités de faisceau ont évolué vers des
niveaux plus élevés que ceux du cobalt et du bêtatron, que la question de la création
des neutrons en radiothérapie s’est posée. L’étude des neutrons est d’autant plus
fondamentale que leur effet biologique est plus important que celui des photons (forte
efficacité biologique relative 2 (EBR)). Cette propriété impacte la valeur du facteur de
pondération (wR) de la dose pour le rayonnement neutronique qui varie entre 5 et 20 en
fonction de l’énergie du neutron, alors qu’il vaut 1 pour le photon.

Cependant, la dose due aux neutrons n’est jamais calculée lors de la planifica-
tion du traitement en radiothérapie, elle est systématiquement négligée. Des études
expérimentales ont cependant été menées pour évaluer cette dose due aux neutrons en
dehors du champ.

Deux principaux procédés expérimentaux sont utilisés en radiothérapie pour la mesure
des neutrons :

– L’activation d’un matériau émettant un rayonnement photonique détectable qui
permet de déduire une fluence neutronique puis de calculer une dose ;

– Les détecteurs à bulles dans lesquels des gouttelettes d’un liquide surchauffé
sont dispersées dans un polymère. Quand un neutron entre en collision avec une
gouttelette, elle se vaporise immédiatement, formant une bulle de gaz emprisonnée
dans le gel. Le nombre de gouttelettes créées est directement proportionnel à la
dose équivalente due aux neutrons [Ing 97].

1.2.4.2 Estimation du signal neutron

Exemple de mesure de la fluence neutronique par activation et calcul de la
dose due aux neutrons

Quelles que soient la qualité du faisceau au dessus du seuil de création des neutrons
et la localisation de la mesure, les distributions en fluence mesurées par activation ont
la même forme. Howell [Howe 06] a, en effet, mesuré de faibles écarts entre des fluences
neutroniques de deux qualités de faisceaux (15 MV et 18 MV) que l’on peut observer
sur la figure 1.7. Swanson [Swan 79] et d’Errico [dErr 01] ont également mesuré cette
indépendance. L’énergie moyenne des neutrons est comprise entre 0,5 MeV et 0,8 MeV
avec une énergie la plus probable voisine de 1 MeV. Par conséquent, les neutrons entrant
dans les tissus du patient suivent une distribution énergétique similaire quels que soient
les paramètres d’irradiation.

À l’aide des facteurs de qualité du rapport 74 de l’ICRP [Conv 96], Howell remonte
à l’équivalent de dose ambiant, puis, grâce à des corrections de profondeur obtenues à
partir de rendements en profondeur neutrons, il calcule la dose due aux neutrons. Howell
estime des valeurs de dose équivalente due aux neutrons par gray de prescription de
l’ordre de 2,3 mSv.Gy−1 à 40 cm de l’isocentre. Cet ordre de grandeur est en accord avec
l’ensemble des études menées de ce type. Par exemple, Vanhavere [Vanh 04] mesure une

2. L’EBR d’un rayonnement est le rapport de sa dose absorbée par rapport à celle d’un rayonnement
de référence pour atteindre le même effet biologique.
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Figure 1.7 – Fluences neutroniques pour des qualités de faisceau correspondant à
15 MV et 18 MV pour des traitements conventionnels et par RCMI mesurés à l’isocentre
et à 40 cm de l’isocentre (tirées de [Howe 06]).

dose équivalente due au neutron de 2,3 mSv.Gy−1 à 50 cm de l’isocentre et le rapport 79
du NCRP [Neut 84] donne des valeurs variant de 0,8 à 2,5 mSv.Gy−1.

Influence des paramètres classiques sur la dose due aux neutrons
Il existe une forte dépendance des intensités de fluence neutronique en fonction de

la qualité du faisceau. Kry [Kry 05b] estime que la fluence neutronique est minimale à
10 MV, 14 fois plus élevée à 15 MV et 28 fois plus à 18 MV. Howell mesure la même
augmentation de la fluence entre 15 MV et le 18 MV. Or, la dose due aux neutrons
est proportionnelle à la fluence. Vanhavere et Verellen [Vere 99] ont en effet montré
qu’entre les qualités de faisceau correspondant à 6 MV et 18 MV, le débit de dose du aux
neutrons augmente de 6 µSv.h−1 à 1,5 mSv.h−1, soit une multiplication par un facteur
250.

Contrairement à la dose due aux photons, la dose due aux neutrons diminue peu avec
la distance au champ [Kry 05b]. Nous observons, en effet, sur la figure 1.7 de Howell
que la fluence neutronique varie peu entre la position de mesure dans le champ et celle
hors du champ. Par conséquent, la distribution de dose due aux neutrons ne varie pas
significativement avec la distance au champ.

En revanche, il y a une forte atténuation de la fluence neutronique et donc de la dose
avec la profondeur [Vanh 04].

La variation de la fluence neutronique est faible avec la taille de champ [Kry 07].

De la même façon que pour la dose due aux photons, il existe de grandes disparités
entre les modèles d’accélérateur. Kry [Kry 05b] a mesuré une fluence neutronique deux
fois plus importante sur un linac Varian que sur un accélérateur Siemens. La dose due
aux neutrons dépend donc aussi de l’accélérateur.
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Comparaison entre la RCMI et la radiothérapie conventionnelle
Toujours dans l’étude [Howe 06], Howell mesure une augmentation d’un facteur deux

de la dose due aux neutrons entre des mesures sur une configuration conventionnelle
et sur une configuration RCMI à 40 cm de l’isocentre. Dans une étude précédente,
Howell [Howe 05] avait déjà déterminé l’équivalent de dose ambiant dû aux neutrons
à 21 cm du champ pour un traitement 18 MV RCMI et conventionnel. Elle l’évalue à
5,17 mSv.Gy−1 par RCMI contre 1,85 mSv.Gy−1 en configuration conventionnelle, soit
un facteur d’augmentation de 2,8. Dans des travaux similaires, Reft [Reft 06] mesure
une augmentation jusqu’à un facteur trois de l’équivalent de dose ambiant dû aux
neutrons par gray photon en RCMI comparativement à un traitement conventionnel.
Dans l’ensemble de ces études le facteur d’augmentation de la dose due aux neutrons
est corrélé à celui du nombre d’UM.

Proportion de dose due aux neutrons en comparaison de celle due aux pho-
tons

La contribution relative de la dose due aux neutrons est minimale aux positions les
plus proches [Ing 82b] et augmente en s’éloignant du champ. Nous avons vu que la
fluence neutronique reste relativement constante en s’éloignant du bord du champ alors
que la dose due aux photons diminue rapidement. Vanhavere [Vanh 04] affirme que la
composante de dose due aux neutrons est majoritaire au delà de 30 cm du bord du
champ. Cette prédominance de la composante de dose due aux neutrons n’est vraie que
pour des faibles profondeurs puisqu’elle diminue très rapidement avec la profondeur.

Etudes Monte Carlo
Il est délicat de comparer expérimentalement la dose due aux neutrons à celle due aux

photons, notamment parce que la mesure de la dose due aux neutrons n’est pas directe.
Pour estimer la composante neutronique, l’alternative à la mesure est la simulation Monte
Carlo. En effet, MCNP est le code MC le plus utilisé pour les études dosimétriques des
neutrons. Les codes majeurs de la radiothérapie, PENELOPE et EGS, ne transportent
pas les neutrons.

Les premières études MC traitant de la dose hors-champ datent du début des années
1980. L’équipe de Ing [Ing 82b, Ing 82a] a modélisé un simple faisceau mono-énergétique
simulant la trajectoire des neutrons et des photons, respectivement, à l’aide des codes
MORSE et EGS. Ils définissent deux régions de calcul de la dose (dans le champ et hors
du champ) et calculent une dose due aux photons 10 fois plus importante dans le champ
et une dose due aux neutrons approximativement équivalente dans les deux régions.
Le rapport entre la dose due aux neutrons et celle due aux photons est de l’ordre de
0,05%. Plus récemment, l’équipe d’Ongaro [Onga 00] a calculé la dose due aux neutrons
à partir de deux modèles 15 MV d’un accélérateur Siemens et d’un Elekta. Il rapporte
une composante due aux neutrons variant entre 1,0 mSv.Gy−1 et 4,8 mSv.Gy−1 pour
l’accélérateur Siemens et une valeur deux fois plus élevée pour la machine Elekta. Ce
résultat confirme la forte variation de la dose entre les modèles de linac. L’équipe de
Kry [Kry 07] a simulé une grille de dose à l’intérieur d’un fantôme d’eau. La figure 1.8
résume ces résultats de simulation. On y retrouve notamment la faible variation de la
dose due aux neutrons avec la distance à l’axe et sa forte variation avec la profondeur.
Globalement, les tendances des résultats de simulation MC rejoignent celles des études
expérimentales.
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Figure 1.8 – � Neutronic dose equivalent �. Pour un champ 10×10 cm2 et une qualité
de faisceau correspondant à 18 MV en µSv.UM−1 (calculé par [Kry 07]).

Conclusions sur la dose due aux neutrons
Lors de la planification d’un traitement, la composante de dose due aux neutrons,

qu’elle soit périphérique ou non, est systématiquement négligée. Son ordre de grandeur
est le même directement sous le faisceau ou en dehors du champ. Proportionnellement
à la dose due aux photons, la composante de dose due aux neutrons est négligeable
dans et en bordure du faisceau. En revanche, elle devient du même ordre de grandeur
ou supérieure à la composante de DP due aux photons hors du champ au delà de
30 cm. L’ensemble des études avance un niveau de dose due aux neutrons de l’ordre
de quelques mSv.Gy−1 de prescription. Cet ordre de grandeur est relativement faible
mais n’est pas négligeable pour certaines localisations ou pour les cas pédiatriques. Il
serait donc nécessaire d’estimer la dose due aux neutrons pour des traitements faisant
appel à des qualités de faisceau correspondant à des tensions accélératrices supérieures à
10 MV. Néanmoins, les traitements par RCMI se font majoritairement pour des qualités
de faisceaux inférieures à 10 MV permettant de s’affranchir en grande partie de la
composante de dose neutronique.

En parallèle de cette étude doctorale, nous avons également débuté des travaux de
simulation de la dose due aux neutrons présentés dans l’annexe C. Nous retrouvons des
ordres de grandeurs similaires à ceux que l’on vient de voir dans l’état de l’art.

1.3 Bilan de l’état de l’art et objectifs de l’étude

Le dépôt d’une DP reste aujourd’hui inévitable pour tout type de traitement en
radiothérapie externe. Les diverses études à ce sujet montrent que les origines de la
DP sont multiples et qu’un grand nombre de paramètres l’influence. Du fait de cette
multi-dépendance, il est difficile de limiter efficacement la DP. La variation de DP est
complexe car elle dépend à la fois des techniques de traitement utilisées mais également
de la balistique définie pour l’irradiation.
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1.3.1 Alternative proposée et démarche de l’étude

La fréquence des cancers secondaires est amenée à augmenter considérablement
à l’avenir, notamment du fait de l’augmentation de la DP aux organes lointains en
RCMI et de l’amélioration des taux de guérison des premiers cancers. Dans ce contexte,
l’enjeu est conséquent et il serait dommageable de limiter le traitement de la DP à des
suggestions de jeux de paramètres.

À ce jour, il n’existe aucun outil clinique précis de prédiction de la dose hors-champ
pour la planification du traitement. Le seul moyen d’estimer la DP pour les cliniciens
est de la mesurer pour chaque configuration de traitement. Cependant, la méthode
expérimentale est lourde à mettre en place et coûteuse en temps.

Le but de ces travaux est de développer un outil permettant de calculer précisément
et dans un temps raisonnable, la dose absorbée à un organe à risque distant de la
zone de traitement. Une fois finalisé, cet outil permettra au physicien médical ou au
radiothérapeute de vérifier la dose à un organe sensible pour, soit modifier les paramètres
ou la technique du traitement afin de la réduire, soit enregistrer cette valeur afin de
compléter les bases de données dosimétriques.

1.3.1.1 Outil de calcul MC et accélération

Nous avons pu mettre en évidence la dépendance multiple de la DP et surtout
la complexité de sa variation qui en découle. La méthode MC permet la prise en
compte de l’ensemble de la géométrie de traitement et des paramètres associés afin
d’effectuer une estimation complète de la DP. De plus, cette méthode est reconnue
comme étant la technique de calcul la plus exacte pour la prédiction de résultats
dosimétriques [Roge 06]. Par conséquent, nous avons orienté notre choix vers ce type de
méthode pour le développement de l’outil. L’expertise acquise depuis plusieurs années sur
le code MC PENELOPE, au sein du laboratoire, et sa validation pour la radiothérapie,
nous a incité à utiliser ce code comme base de l’outil futur. La simulation MC étant une
méthode statistique, il est nécessaire d’utiliser un nombre élevé d’évènements pour obtenir
une statistique correcte. Or, dans les zones que nous souhaitons explorer, le nombre de
particules est faible comparativement à une exploration dans le faisceau primaire. Nous
allons voir que les temps de calcul sont très importants et que l’accélération du code
est indispensable pour une éventuelle utilisation clinique. À ce jour, dans PENELOPE,
aucune technique de réduction de variance n’est spécifiquement dédiée au calcul de la DP.
De ce fait, une étape fondamentale de ces travaux, est l’amélioration de la convergence
du code par l’implémentation d’une nouvelle technique de réduction de variance.

1.3.1.2 Procédé expérimental de validation

Le code PENELOPE n’a jamais été utilisé pour le calcul de la DP. Par conséquent,
il est indispensable de vérifier la validité des résultats de simulation pour les estimations
réalisées en dehors du champ. Dans ce but, nous avons définis deux configurations
expérimentales de validation :

– Une configuration métrologique : l’irradiation est faite dans une cuve à eau
spécifiquement large sur le GE Saturne 43 du laboratoire national Henri Becquerel
(CEA, LIST, LNHB). Le dosimètre utilisé est une chambre d’ionisation.

– Une configuration pré-clinique : l’irradiation suit un protocole de traitement de
la prostate sur un fantôme hétérogène à l’aide de dosimètres OSL sur le linac
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Siemens Artiste du Centre de Lutte Contre le Cancer (CLCC) François Baclesse
de Caen.

1.3.2 Conclusions de l’état de l’art

Ce premier chapitre nous a permis de développer la problématique de la DP liée
à notre étude. Grâce à l’état de l’art, nous avons notamment pu mettre en évidence
un déséquilibre entre le grand nombre d’études expérimentales et les quelques études
numériques menées autour de la dose hors-champ. Les outils fiables de prédiction de
la dose hors-champ sont rares alors que le phénomène de cancers secondaires semble
prendre de l’importance. Cet état de fait nous a conforté dans l’intérêt du développement
d’un outil précis de prédiction de la DP.
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Chapitre 2

Estimation de la DP par simulation
Monte Carlo

L’objectif de ce chapitre est de présenter les travaux réalisés autour de la simulation
de la DP avec le code MC PENELOPE. Tout d’abord, nous consacrons la première partie
de ce chapitre (partie 2.1) à expliquer le principe des méthodes MC. La seconde partie
(partie 2.2) dresse un bilan de l’utilisation de ces méthodes dans le monde de la physique
médicale et s’attarde plus particulièrement sur le fonctionnement du code PENELOPE.
La troisième partie du chapitre (partie 2.3) expose les résultats des premières simulations
de la DP réalisées avec PENELOPE ainsi que les travaux d’optimisation associés.

Pour exécuter nos calculs MC, le Département Capteurs, Signal et Information (DCSI)
du CEA, LIST met à disposition de ses laboratoires un ensemble de 348 processeurs de
2 GHz. Ils sont répartis sur 19 machines de la façon suivante : 7 nœuds de 12 processeurs
et 11 nœuds de 24 processeurs.

2.1 Technique MC

2.1.1 Principe fondamental

Le procédé MC est une méthode probabiliste, développée à partir des années 1940,
entre autres, par Nicholas Metropolis, permettant l’estimation d’intégrales à grandes
dimensions. En physique des particules, cette méthode a initialement été utilisée pour le
transport des neutrons de haute énergie, et plus particulièrement, pour la simulation
des mécanismes nucléaires impliqués dans l’élaboration des bombes atomiques.

Pour la simulation du transport des particules, l’utilisation des méthodes MC re-
pose sur la connaissance des densités de probabilité régissant toutes les interactions
possibles entre les particules et la matière. La physique du rayonnement décrit, pour
chaque particule pénétrant un milieu, une trajectoire possible résultant d’une série
d’interactions et de pas rectilignes associés. À partir des densités de probabilité, appelées
sections efficaces différentielles, le processus MC transporte une à une les particules
en échantillonnant chaque évènement stochastique c’est-à-dire chaque pas et chaque
interaction. La trajectoire est construite sur une série de pas et d’interaction, c’est pour-
quoi elle peut également être assimilée à un évènement stochastique. Le transport des
particules s’apparente à un processus de Markov puisque chaque évènement stochastique
échantillonné est indépendant des évènements précédant. Il est donc possible d’arrêter
arbitrairement le suivi des particules puis de relancer la simulation sans introduire de
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biais.
La simulation MC estime l’espérance de grandeurs associées à l’évènement � trajec-

toire �. L’espérance est calculée par une intégrale et peut être approchée par le calcul
d’une moyenne. Par conséquent, c’est en transportant un grand nombre de particules
que la méthode MC permet d’estimer la valeur moyenne de grandeurs macroscopiques
d’intérêt mesurables telle que la dose absorbée. Typiquement, le résultat d’une simulation
est une estimation de la moyenne d’une grandeur dans un volume d’intérêt accompagnée
de son incertitude statistique.

En définitive, un code MC est un ensemble regroupant trois principaux modu-
les [Roge 02] :

– un premier contenant les modèles permettant l’expression des différentes sections
efficaces différentielles des interactions. On peut retrouver ces grandeurs sous forme
de bases de données ;

– un second contenant l’algorithme de transport ;
– un dernier contenant les modalités de définition de la géométrie de la simulation.

Dans l’algorithme de transport, la progression de la particule est échantillonnée à
l’aide d’un générateur de nombres aléatoires [Hell 98]. Plusieurs sous-algorithmes de
l’algorithme principal de transport sont appelés au cours de la simulation, notamment
pour l’échantillonnage de la distance de libre parcours, le transport à travers les surfaces
géométriques ainsi que des techniques visant à accélérer le calcul. Nous allons maintenant
nous attarder sur la façon dont l’algorithme principal transporte les photons et les
électrons.

2.1.2 Transport des photons

Au cours de son parcours dans la matière, un photon peut être soumis à différentes
interactions (l’effet photoélectrique, l’effet Rayleigh, l’effet Compton ou la création de
paire (voir l’annexe B)). La probabilité que le photon interagisse avant de parcourir une
distance x dans un milieu de masse volumique ρ est donnée par :

P (x) = exp(−µ
ρ
ρx), (2.1)

où µ
ρ

est le coefficient d’atténuation massique total du milieu exprimé en cm2.g−1. La
détermination du lieu d’interaction se fait par tirage d’un premier nombre aléatoire R1
uniformément distribué entre 0 et 1 puis par échantillonnage de la fonction de densité
de probabilité P ′(x) à l’aide de la méthode des transformations inverses [Salv 11] :

x =
1

ρ

− ln[R1]
µ
ρ

. (2.2)

Pour déterminer le type d’interaction ayant lieu en x, un second nombre aléatoire
R2 entre 0 et 1 est tiré puis les sections efficaces relatives cumulatives sont calculées :

P0 = 0; (2.3)

P1 =
τ

µ
; (2.4)
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P2 = P1 +
σRay
µ

; (2.5)

P3 = P2 +
σ

µ
; (2.6)

P4 = P3 +
π

µ
. (2.7)

Dans ces équations, τ , σRay, σ et π sont respectivement les sections efficaces de l’effet
photoélectrique, de l’effet Rayleigh, de l’effet Compton et de la création de paire. Le
type d’interaction j est choisi de façon à ce que :

j−1∑
i=0

pi = Pj−1 ≤ R2 ≤
j∑
i=1

pi = Pj, (2.8)

où pi est la section efficace relative de l’interaction j et Pj est la section efficace
cumulative.

Chaque photon est suivi jusqu’à son absorption, c’est à dire, jusqu’à ce que son
énergie soit inférieure à une valeur limite, généralement précisée par l’utilisateur.

L’échantillonnage selon les lois physiques est appliqué aux autres aspects de la
simulation. Par exemple, dans le cas des interactions par effet Compton, on échantillonne
les déviations et les énergies de l’électron secondaire et du photon diffusé à l’aide de
l’équation de Klein-Nishina [Klei 29].

2.1.3 Transport des électrons et des positons

La transport des électrons, détaillé dans cette partie, est également valable pour
les positons. En effet, les propriétés similaires de ces deux particules permettent une
méthode de suivi identique dans les codes MC.

Les électrons ont une probabilité d’interaction beaucoup plus importante que les
photons. C’est en grande partie par diffusion élastique (voir l’annexe B) que les électrons
interagissent. Leur section efficace élastique est proportionnelle au rapport Z2

E2 où Z
est le numéro atomique de l’atome et E est l’énergie de l’électron. La probabilité de
diffusion élastique est donc très importante pour des électrons de faibles énergies et
l’échantillonnage de chacune des interactions, dont l’effet sur l’énergie cinétique et la
direction de l’électron est souvent minime, nécessite un temps de calcul prohibitif. C’est
pourquoi un traitement par diffusion multiple est indispensable pour diminuer les temps
de simulation. La diffusion multiple regroupe, sous un évènement discret, l’effet de
nombreuses interactions sur la déviation angulaire de l’électron. La faible perte d’énergie
n’est pas prise en compte dans ce processus. Cette technique est très efficace pour
des énergies de l’ordre de quelques dizaines de keV. Cependant, pour des énergies
plus importantes, de l’ordre de plusieurs centaines de keV, le nombre de processus
élastiques augmente considérablement et la variation en énergie n’est plus négligeable.
Berger [Berg 89] estime, par exemple, qu’un électron subit 4000 diffusions élastiques
pour passer d’une énergie de 500 à 250 keV dans l’aluminium. Compte tenu du nombre
élevé d’interactions, il est important de ne pas négliger la perte d’énergie puisque celle-ci
aura un impact sur les sections efficaces des interactions et donc sur la diffusion multiple.
Les algorithmes de transport des électrons font alors appel à la technique d’histoire
condensée, initialement proposée par Hebbard et Wilson [Hebb 55] puis développée par
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Berger [Berg 63]. Cette technique, utilisée dans la majorité des codes MC, s’appuie
sur la diffusion multiple tout en prenant en compte la perte d’énergie et la production
d’électrons secondaires. Deux types d’histoire condensée, nommés classe I et II, ont été
développés.

Histoire condensée de classe I
Dans l’algorithme de classe I, toutes les interactions subies par l’électron sont re-

groupées. La production de particules secondaires est prise en compte globalement
après chaque pas. La perte d’énergie de l’électron primaire est définie à l’aide d’un
modèle de perte continue de l’énergie le long de la trajectoire (Continuous Slowing Down
Approximation (CSDA)). Souvent, un modèle prenant en compte le straggling est ajouté.
Le straggling intègre les fluctuations de la perte d’énergie ignorées par le modèle CSDA.
Le dépôt d’énergie et le pas sont calculés à partir du pouvoir d’arrêt. L’angle de diffusion
est déterminé par la théorie de la diffusion multiple. L’énergie perdue par l’électron lors
d’un pas (sans le straggling) est donnée par :

E = E0 − Sl, (2.9)

où E0 est l’énergie au début du pas, E l’énergie à la fin du pas, S le pouvoir d’arrêt
linéaire et l la longueur du pas.

L’électron secondaire est échantillonné indépendamment de l’énergie perdue le long
du pas. Finalement, l’énergie déposée par l’électron le long du pas est égale à :

Edep = Sl − Eδ, (2.10)

où Eδ représente l’énergie de la particule secondaire créée. Dans cet algorithme, il
n’y a pas de corrélation directe entre l’électron secondaire et l’électron primaire.

Histoire condensée de classe II
Dans l’algorithme de classe II, seules les interactions avec une faible perte d’énergie

et une faible déviation sont regroupées (à l’instar de la classe I). Les interactions
dites � catastrophiques �, pour lesquelles la perte d’énergie et la déviation sont trop
importantes, sont échantillonnées de façon conventionnelle. Le seuil entre les deux types
de traitement est fixé par l’utilisateur. Ce traitement mixte permet de prendre en compte
le dépôt d’énergie éloigné du site de création par les électrons secondaires susceptibles de
quitter la trace principale. Comme les algorithmes de classe I, le processus du straggling
est souvent utilisé. L’énergie de l’électron à la fin du pas et celle déposée au voisinage de
son parcours (sans le straggling) sont données par :

E = E0 − lLAEcol − Eδ, (2.11)

et

Edep = lLAEcol , (2.12)

où E0 est l’énergie de l’électron au début du pas, E est son énergie à la fin du pas,
LAEcol représente le pouvoir d’arrêt restreint aux interactions avec une perte d’énergie
inférieure à AE, l est la longueur du pas et Eδ est l’énergie de la particule secondaire
créée. Un électron n’est créé que si son énergie est supérieure à AE.
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Les algorithmes de classe II sont plus précis que ceux de classe I car ils prennent
en compte la corrélation entre les particules primaires et secondaires. Ils permettent
également un traitement plus précis aux interfaces entre les matériaux.

2.1.4 Incertitude et efficacité du calcul MC

Chaque résultat de simulation est donné avec une incertitude permettant d’évaluer
son degré de précision. Des incertitudes systématiques (dite de type B) sont parfois
répertoriées pour la simulation MC. Elles peuvent être dues à une incertitude � phy-
sique � sur les valeurs des sections efficaces. Cependant, elle n’est que très rarement prise
en compte. L’utilisateur peut également introduire une incertitude sur la précision de la
géométrie modélisée. Néanmoins, dans la grande majorité des cas, l’incertitude donnée
par un code MC reste uniquement d’ordre statistique (incertitude dite de type A). La
méthode MC permet d’estimer la valeur moyenne d’une variable aléatoire d’intérêt. Pour
notre étude, la variable aléatoire correspond à la dose absorbée par particule primaire
issue de la source. Lors du calcul, N évènements indépendants, appelés histoires ou
particules primaires, sont simulés. Le résultat est une dose moyenne X̄ par histoire
donnée avec son écart-type σX̄ par histoire assimilé à l’incertitude statistique. Ces
grandeurs sont respectivement données par les relations suivantes [Walt 02] :

X̄ =
1

N

N∑
i=1

Xi, (2.13)

et

σX̄ =

√√√√ 1

N − 1
(

1

N

N∑
i=1

X2
i − X̄2), (2.14)

où Xi est la dose absorbée dans le volume d’intérêt par la ieme histoire.

Un test simple permet de s’assurer de la stabilité de l’incertitude statistique associée
à l’estimation de la simulation MC. Il consiste à vérifier qu’en augmentant uniquement
le nombre d’histoires simulées de N1 à N2 entre deux simulations identiques, la valeur
du rapport des écarts-types (incertitudes) σ1 et σ2 des deux simulations est proche de la
valeur de la racine carré du rapport des deux nombres d’histoires, soit :

σ1

σ2

≈
√
N2

N1

. (2.15)

La convergence d’une simulation MC requiert le suivi d’un grand nombre d’histoires,
augmentant considérablement le temps de calcul. C’est pourquoi une deuxième grandeur
a été définie permettant de prendre en compte le temps de calcul dans l’évaluation de la
simulation. Il s’agit de l’efficacité ε du calcul, définie comme :

ε =
1

σ2
X̄
τ
, (2.16)

où τ est le temps de calcul (en seconde). L’optimisation d’une simulation MC passe
par la maximisation de cette quantité. En effet, plus les valeurs du couple incertitude
statistique/temps de calcul sont faibles, plus l’efficacité augmente.
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2.2 Technique MC en physique médicale

Les premiers articles traitant du transport des photons et des électrons sont ceux
de Schneider et Cormack en 1959 [Schn 59] et de Bruce en 1962 [Bruc 62]. Depuis ces
premiers travaux jusqu’à l’implémentation de systèmes pseudo-MC de planification
de traitement cliniques à la fin des années 1990, les techniques MC sont devenues
omniprésentes en physique médicale. Les applications s’étendent du calcul de dose pour
la curiethérapie, au calcul de facteurs de correction pour la dosimétrie avec chambre
d’ionisation, à la modélisation des faisceaux de radiothérapie, jusqu’à la planification de
traitement [Roge 02].

2.2.1 Codes et systèmes de planification MC

2.2.1.1 Codes MC généralistes utilisés en physique médicale

Plusieurs codes MC généralistes sont régulièrement utilisés en physique médicale
pour les études dosimétriques numériques. Les codes les plus utilisés sont les suivants :

ETRAN (code de classe I)
Il s’agit du code issu des premiers travaux sur le transport du couple photon/électron

de Berger [Berg 63]. Il a été développé au National Institute of Standards and Technology
aux Etats-Unis. Le procédé de suivi des électrons initialement implémenté dans ETRAN
et développé par Berger est à la base de l’ensemble des codes suivants.

EGSnrc (code de classe II)
Ce code, dédié aux applications de la physique médicale, a été développé au National

Research Council du Canada. À l’origine, en parallèle des travaux de Berger et de
façon indépendante, des développements sur le transport du couple photon/électron,
ont eu lieu au Stanford Linear Accelerator Center. Ces développements ont donné
naissance aux différentes versions du code EGS : EGS3 [Ford 78], EGS4 [Nels 85],
EGS4 /PRESTA [Biel 87] et maintenant EGSnrc [Kawr 00a, Kawr 00b, Kawr 00d].

GEANT4 (code de classe II)
Ce code a été développé au CERN pour une première diffusion en 2001 [Agos 03].

GEANT4 était initialement conçu pour la physique des hautes énergies. Un module
dédié aux applications de l’imagerie médicale (TEP et TEMP) appelé GATE a été
développé par la suite [Jan 04].

MCNP (code de classe I)
Ce code est élaboré au Los Alamos National Laboratory aux Etats-Unis depuis près

de soixante ans. Il a initialement été développé pour le transport des neutrons et des
photons dans les réacteurs [Brow 03]. Il inclut la physique du code ETRAN pour le
transport des électrons. À partir de 1994, des travaux parallèles ont abouti au code
MCNPX permettant le transport de toutes les particules et améliorant la simulation
aux basses énergies.
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PENELOPE (code de classe II)
Il s’agit du code utilisé pour ces travaux et qui a été développé à l’Universitat de

Barcelona en Espagne au début des années 1990 [Baro 95, Salv 96, Semp 01]. Sa des-
cription est faite dans la partie 2.2.2.

La prise en compte quasi-exacte de la physique de l’interaction rayonnement/matière
permet aux méthodes MC d’atteindre un niveau élevé de précision. En physique médicale,
cette méthode est reconnue comme étant la technique de calcul la plus juste pour la
prédiction de résultats dosimétriques dans des situations les plus complexes [Roge 06].
En effet, les systèmes de planification de traitement analytiques utilisés actuellement
sont limités dans le cas des milieux hétérogènes. Les cas critiques sont rencontrés en
présence d’interfaces où il existe un fort gradient de densité. L’exemple typique est celui
du poumon, dont la complexité dosimétrique est au cœur de nombreuses études [Pael 05].

La principale limitation de la simulation Monte Carlo est le temps nécessaire pour
que le calcul converge. Le temps de calcul important, beaucoup plus long que celui
nécessaire pour les méthodes analytiques, est principalement du au suivi individuel
indispensable d’un grand nombre de particules. Selon la complexité des configurations,
le nombre d’histoires et surtout la puissance de calcul à disposition, l’ordre de grandeur
des temps de calcul en MC peut atteindre plusieurs jours alors qu’il est de l’ordre de la
dizaine de minutes pour les méthodes conventionnelles. Néanmoins, les améliorations
récentes et l’utilisation de bases de données précalculées par Monte Carlo ont permis
l’implémentation en routine clinique de certains TPS MC.

2.2.1.2 Codes MC rapides destinés à une utilisation clinique

Au fil des développements, l’utilisation des techniques MC pour la prédiction de la
dose devient possible en milieu hospitalier, notamment grâce à une meilleure accessibilité
aux puissances de calcul. Les principaux TPS fondés sur des calculs MC sont les suivants :

– PEREGRINE : Ce TPS s’appuie sur des calculs similaires à ceux d’EGS4. Les
simulations sont réalisées sur des processeurs multiples et font appel à des techniques
de réduction de variance diminuant suffisamment les temps de calculs pour une
utilisation clinique [Hart 01].

– VMC : Dans un premier temps, ce code était dédié aux calculs rapides pour
des faisceaux d’électrons [Kawr 96, Flip 97] puis il a été étendu aux faisceaux
de photons [Flip 99, Kawr 00c]. VMC++ [Kawr 01] est une version améliorée et
encore plus rapide. À configuration égale, VMC++ est 50 à 100 fois plus rapide
que le code classique EGSnrc.

– eMC : Cet algorithme utilise la méthode macro MC [Neue 92] s’appuyant sur des
données MC pré-calculées avec EGS4/PRESTA et plus récemment avec le code
EGSnrc [Neue 02].

– DPM : Ce code fait appel à des précalculs réalisés à l’aide de PENELOPE [Semp 00].
– MCDOSE : MCDOSE est un autre code s’appuyant sur EGS4 [Ma 02].

Il est intéressant de remarquer que certaines techniques analytiques, comme les
techniques de convolution/superposition font appel à des kernels 1 de dépôt d’énergie

1. Le kernel est une modélisation de la diffusion des particules secondaires et de la perte d’énergie
utilisée dans de nombreux TPS.
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également calculés par MC [Ahne 87, Mach 88, Main 05].
L’utilisation du calcul MC en milieu hospitalier ne cesse de se développer depuis

vingt ans. Les améliorations à venir dans la puissance de calcul des ordinateurs devraient
peu à peu rendre cette technique incontournable en routine clinique.

2.2.2 PENELOPE

Dans cette partie, nous justifions le choix du code et détaillons, la structure et le
fonctionnement de PENELOPE. Ces précisions sont importantes, notamment, en vue
d’une meilleure compréhension de la partie traitant de l’accélération du code (partie 3).

2.2.2.1 Justification de l’utilisation du code PENELOPE

L’outil que nous développons est fondé sur le code PENELOPE. Notre choix s’est
porté sur ce code car il est reconnu pour le réalisme des modèles de la physique des
basses énergies implémentés. Or cette caractéristique est un atout pour l’estimation de la
DP, surtout engendrée par des particules de faibles énergies. De plus, l’utilisation de ce
code dans des configurations de radiothérapie a déjà été validé, notamment, dans notre
laboratoire [Habi 09]. Notre choix a également été motivé par le fait que de nombreux
développements sur le code PENELOPE ont été entrepris au sein de notre équipe (voir
la partie 2.2.2.5). Par ailleurs, nous avons pu mettre en évidence les manques d’un code
de classe I tel que MCNPX pour l’estimation des faibles doses en dehors d’un champ de
traitement d’une configuration de radiothérapie (voir l’annexe D).

2.2.2.2 Description du code PENELOPE

Le code PENELOPE est un ensemble de routines écrites en fortran 77 permettant le
transport des photons et des électrons sur une large gamme d’énergie (du dixième de keV
au GeV) à l’intérieur d’une grande variété de matériaux (élémentaires ou mixtes). Son
architecture générale se compose d’un programme principal penmain.f faisant appel à
deux bibliothèques principales de fonctions : penelope.f et pengeom.f. Leur rôle est le
suivant :

– Les fonctions de la bibliothèque pengeom.f rendent possible la modélisation de
géométries complexes sous forme de volumes homogènes appelés body ou module
et délimités par des surfaces quadratiques. Elles permettent également le calcul de
différentes distances à l’intérieur de la géométrie.

– Les fonctions de la bibliothèque penelope.f permettent principalement le trans-
port des particules par échantillonnage de leur déplacement selon les lois de la
physique.

Le programme principal s’appuie, successivement, sur trois fichiers d’entrée écrits
par l’utilisateur et définissant la configuration de la simulation :

– un fichier d’entrée principal ayant pour extension � .in � contenant les paramètres
de la source, ceux de l’absorption et de la diffusion multiple pour chaque matériau
et ceux des techniques de réduction de variance utilisées ;

– un fichier matériaux ayant pour extension � .mat � contenant les données utiles à
la simulation des interactions pour chacun des matériaux, notamment les sections
efficaces ;
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– un fichier géométrie ayant pour extension � .geo � contenant la définition géomé-
trique de la configuration. Celle-ci peut être visualisée à l’aide du programme
gview accompagnant PENELOPE.

En pratique, le programme penmain.f détermine la trajectoire d’une particule en
échantillonnant sa succession de pas à l’aide des routines STEP (issue de pengeom.f) et
JUMP (issue de penelope.f). La routine JUMP détermine la longueur DS du pas jusqu’à
la prochaine interaction. La routine STEP déplace géométriquement la particule le long
de sa direction jusqu’à la distance DS échantillonnée par JUMP. Cependant, si une surface
délimitant le body est traversée le long de DS (la variable NCROSS indiquant le nombre de
surfaces croisées), la particule est arrêtée et positionnée juste après cette surface. Afin
de terminer le pas dans le nouveau body, les routines JUMP puis STEP sont appelées une
nouvelle fois. Après chaque pas, une interaction est réalisée à l’aide de la routine KNOCK

de penelope.f. Cette routine confère à la particule des nouvelles énergie et direction.
Selon le type d’interaction échantillonné (type défini par ICOL), une particule secondaire
peut être créée et stockée par l’intermédiaire de la routine STORES dans la pile des
particules secondaires pour un traitement ultérieur. Les particules sont ainsi suivies
jusqu’à leur absorption dans le milieu. Les paramètres d’absorption sont définis par les
variables EABS.

La figure 2.1 est un diagramme de flux illustrant les appels successifs des différentes
routines dans le programme principal penmain.f. Le rôle des routines supplémentaires
apparaissant sur le diagramme de flux est détaillé ci-dessous :

– La routine PEINIT initialise l’ensemble des variables d’entrée à partir du fichier
utilisateur � .in �.

– La routine GEOMIN initialise la géométrie en s’appuyant sur le fichier utilisa-
teur � .geo �.

– La routine LOCATE permet la localisation de la particule dans la géométrie définie
par le fichier � .geo �.

– La routine CLEANS initialise la pile des particules secondaires.
– La routine START ajuste les variables de transport des électrons et des positrons

primaires ou sortis de la pile secondaire de façon à ce que leur suivi ne commence
pas au milieu d’une diffusion multiple.

– La routine SECPAR sort la particule secondaire de la pile et initialise son état.
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Début

PEINIT(EMAX,NMAT,IRD,IWR,INFO)

GEOMINI(PARINP,NPINP,NMAT,NBOD,IRD,IWR)

N = 0

N ← N+1

KPAR,E,r=(X,Y,Z),d=(U,V,W),WGHT,ILB

LOCATE

CLEANS

START

JUMP(DSMAX,DS)

STEP(DS,DSEF,NCROSS)

NCROSS > 0 ?

KNOCK(DE,ICOL)MAT = 0 ?

E < EABS ?

SECPAR(LEFT)

LEFT > 0 ?

N < NTOT ?

Fin

oui

oui

oui

oui

oui

Figure 2.1 – Diagramme de flux du programme principal penmain.f de PENELOPE.

2.2.2.3 Spécificité du code PENELOPE : la méthode du random hinge

Une des particularités du code PENELOPE pour le suivi des électrons est l’utilisation
de la méthode random hinge en complément de la technique d’histoire condensée de
classe II (voir la partie 2.1.3).

Entre deux interactions � catastrophiques � de la méthode de l’histoire condensée, le
random hinge simule l’ensemble des faibles déviations angulaires et des pertes d’énergie
par un unique évènement artificiel [Fern 93]. L’électron est d’abord transporté selon sa
direction initiale jusqu’à une certaine distance τ échantillonnée sur l’intervalle [0, S] où
S est la distance entre les deux interactions � catastrophiques �. Puis, l’électron subit
une déviation angulaire χ et est déplacé d’une distance S − τ . La figure 2.2 illustre le
fonctionnement de la méthode random hinge.

Cette technique complémentaire à celle de l’histoire condensée permet une meilleure
prise en compte des déplacements latéraux et de la déviation angulaire pour un dépôt
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d’énergie plus réaliste. C’est en partie grâce à ce procédé que le code PENELOPE
permet le suivi des particules de faible énergie de façon très réaliste.

Figure 2.2 – Simulation de l’effet global des collisions élastiques entre deux collisions
� catastrophiques � par la méthode Random Hinge.

2.2.2.4 Modèle de diffusion et énergie d’absorption

Pour chaque matériau, les paramètres propres au modèle de diffusion des électrons
et positons, présentés ci-dessus, ainsi que les énergies d’absorption associées à chaque
particule sont donnés sous l’entête SIMPAR dans le fichier d’entrée � .in �. Nous les
détaillons ci-dessous :

– EABS(KPAR,M) est le seuil énergétique en dessous duquel la particule de type KPAR

est absorbée dans le matériau M. Il est défini pour chaque matériau et type de
particule ;

– C1(M) est la deflexion angulaire moyenne produite par la diffusion multiple sur
un pas équivalent au libre parcours moyen entre deux évènements élastiques
� catastrophiques � dans le matériau M. C1 varie de 0 pour une simulation purement
détaillée à 0,2 correspondant à une déviation moyenne de 37˚ ;

– C2(M) est la fraction moyenne maximale d’énergie perdue entre deux évènements
élastiques � catastrophiques � dans le matériau M. Sa valeur maximale autorisée
est 0,2 ;

– WCC(M) est la perte d’énergie seuil en eV pour les collisions � catastrophiques � iné-
lastiques dans le matériau M ;

– WCR(M) est la perte d’énergie seuil en eV pour l’émission de rayonnement de frei-
nage dans le matériau M.

Ces paramètres jouent un rôle important sur la précision et le temps des simulations.
Ils doivent être choisis avec précaution et en connaissant les phénomènes physiques mis
en jeu.

2.2.2.5 Développements dans le laboratoire

Parallélisation du code
Un projet de recherche mené dans le laboratoire a permis de développer une version

parallélisée de PENELOPE–2006. En effet, l’indépendance de chaque histoire simulée
permet leur traitement en parallèle. Le code PENELOPE–2006 a été parallélisé en
utilisant l’interface MPI [Tola 06]. Ces travaux ont permis d’accélérer considérablement
la convergence des simulations.
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Implémentation de diverses techniques de réduction de variance
Nos équipes ont implémenté plusieurs techniques de réduction de variance dans la

version parallélisée de PENELOPE. Il s’agit des techniques du splitting angulaire, du
splitting du rayonnement de freinage et enfin du splitting circulaire [Poum 08]. Certaines
de ces techniques vont être utilisées pour le calcul de la dose hors-champ.

Implémentation du transport des protons
Des travaux sont en cours sur l’implémentation du transport des protons dans le code

PENELOPE dans le cadre du projet PROUESSE de développement d’un logiciel de
planification de traitement pour la protonthérapie.

2.3 Évaluation de l’estimation la DP avec le code

PENELOPE

Le but de ces premiers travaux de simulation est de vérifier que le code PENELOPE
est capable d’estimer la DP avec une incertitude statistique raisonnablement faible. Dans
cet objectif, nous avons observé l’influence de plusieurs paramètres de simulation sur la
fiabilité de l’estimation de la DP.

2.3.1 Configuration et paramètres de simulation

Nous avons réalisé les premières simulations à partir d’un modèle PENELOPE de
l’accélérateur linéaire GE Saturne 43 pour une qualité de faisceau correspondant à
12 MV. Cet accélérateur est installé au laboratoire national Henri Becquerel (CEA,
LIST, LNHB). Le modèle a été validé et utilisé lors de précédents travaux [Mazu 99].
La modélisation du linac s’étend de la cible de conversion jusqu’à la dernière paire
de mâchoires. La figure 2.3 est une visualisation du modèle à l’aide du programme
gview du code PENELOPE. Les principaux composants de la tête de l’accélérateur y
sont représentés. Les sections d’accélération et de déviation des électrons ne sont pas
géométriquement modélisées. Des paramètres de distributions énergétique et spatiale du
faisceau d’électrons, définis dans le fichier d’entrée � .in �, permettent de les prendre en
compte. Nous avons fixé l’ouverture des mâchoires de façon à définir la taille de champ
de référence de 10× 10 cm2 à 1 m de la source.

En sortie du modèle du linac, nous avons modélisé un parallélépipède d’eau de
dimensions 30× 60× 30 cm3 centré sur l’axe principal du faisceau et dont la surface
d’entrée est placée à 90 cm de la cible de conversion. Ce dispositif permet d’explorer des
zones éloignées à 30 cm de la direction principale du faisceau selon l’axe Y .

Le code PENELOPE permet de diviser en voxels les body � détecteurs � dans lesquels
l’estimation de la dose est demandée. Cette � voxelisation � se fait en définissant un
quadrillage dans les trois dimensions de l’espace. L’estimation de la dose est donnée
pour chaque voxel et est associée aux coordonnées de son centre. Dans notre cas
la grille recouvre le volume d’eau défini et est composée de voxels de dimensions
0, 5 × 0, 5 × 0, 5 cm3. Pour cette première simulation, 109 électrons primaires ont été
simulés sans qu’aucune technique de réduction de variance ne soit utilisée 2.

2. Le concept de la réduction de variance est détaillé dans la partie 2.3.3.
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Figure 2.3 – Visualisation du modèle PENELOPE de l’accélérateur linéaire GE
SATURNE 43 à la qualité de faisceau correspondant à 12 MV en mode photon à l’aide
du programme gview.

2.3.2 Résultats et analyses

La figure 2.4 présente le profil de dose selon l’axe Y à 10 cm de profondeur dans l’eau,
soit à une distance de 100 cm de la source. En raison de la symétrie de la configuration,
le profil n’est représenté que d’un côté du champ. Les niveaux de dose donnés sur
cette courbe sont normalisés à la dose maximale dans le champ. Celle-ci est calculée en
moyennant les valeurs de dose des points situés autour de l’axe central du champ, soit
entre –3 et +3 cm.

Dans l’axe du faisceau, on constate que la simulation reproduit fidèlement le plateau
typique d’un profil de dose avec la largeur de 10 cm définie.

En dehors du champ, on observe logiquement des niveaux de dose dix à mille fois
inférieurs par rapport à ceux calculés dans le faisceau. Ce résultat s’explique par le faible
nombre de particules qui atteignent ces zones. Logiquement, il en résulte une grande
dispersion des valeurs de doses dues à une incertitude statistique élevée. En effet, le faible
nombre d’évènements détectés ne permet pas au calcul de converger. Cette tendance
s’accentue logiquement avec l’éloignement du bord du champ par l’augmentation de
l’incertitude statistique.

Il est intéressant de remarquer la forte décroissance quasi-exponentielle de la DP avec
l’éloignement du champ comme elle avait été observée dans l’état de l’art (partie 1.2.2.1).
En effet, le niveau de dose est de l’ordre de 1% de la dose maximale dans le faisceau à
10 cm du bord du champ et elle diminue à 0,1% à 20 cm.
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Figure 2.4 – Profil de dose relative à 10 cm de profondeur dans le parallélépipède
d’eau, à une distance de 100 cm de la source. L’irradiation est faite à 12 MV avec une
taille de champ de 10× 10 cm2 et 109 histoires simulées.
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Figure 2.5 – Incertitude sur le profil de dose à 10 cm de profondeur d’eau pour
109 histoires simulées avec le faisceau de 12 MV pour un champ de 10× 10 cm2.

Les niveaux d’incertitude statistique (donnés à 3σ) associés à ce calcul sont représentés
sur la figure 2.5. Dans le faisceau, le niveau d’incertitude statistique est relativement
élevé, il est de l’ordre de 15%. Au fur et à mesure que l’on s’éloigne du bord du champ,
l’incertitude statistique augmente fortement. Elle est de l’ordre de 100% à 15 cm de l’axe
principal du faisceau et atteint rapidement 200% au-delà. Plusieurs voxels atteignent
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des niveaux d’incertitude statistique proches de 300%.

Les résultats de cette première simulation ont été obtenus avec 109 électrons primaires
pour un temps de calcul de près de 13 jours sur 10 processeurs. Malgré le nombre élevé
d’histoires simulées, les niveaux d’incertitude statistique obtenus restent trop importants.
La solution est de faire appel à des techniques permettant d’accélérer la convergence.

2.3.3 Introduction de la réduction de variance

Certaines simulations MC peuvent nécessiter des heures, des semaines, voire des
mois pour converger. Pour accélérer le calcul, la simulation MC permet l’utilisation de
techniques dites de réduction de variance qui améliorent l’efficacité de la simulation
(voir la partie 2.1.4). Par l’introduction d’un biais, ces méthodes favorisent certaines
interactions, certaines directions ou le suivi de certaines particules afin de concentrer
l’effort de calcul sur les trajectoires utiles à la contribution de l’estimation visée. Le biais
introduit est compensé par l’ajustement du poids des particules suivies. Contrairement
aux paramètres de la simulation, comme les énergies de coupure, qui impactent également
le temps de la simulation, les techniques de réduction de variance, correctement utilisées,
ne biaisent pas la simulation. Des augmentations d’efficacité de l’ordre de 103 peuvent
être typiquement observées avec certaines techniques de réduction de variance.

Les simulations MC se font rarement de façon analogues 3. Le recours aux procédés
de réduction de variance est souvent indispensable. En effet, dans la partie 2.3.2, nous
avons vu qu’en simulant un nombre conséquent d’histoires de façon analogue, il est
difficile de faire converger le calcul, même pour des positions situées dans le champ (15%
d’incertitude statistique pour 109 histoires, voir la figure 2.5). Par conséquent, pour une
configuration géométrique incluant un linac, nous faisons systématiquement appel à des
techniques de réduction de variance. Dans le cadre du développement de notre outil
de prédiction, nous cherchons à diminuer l’incertitude statistique sur la dose dans les
zones périphériques au champ d’irradiation. Il s’agit donc de transporter une plus grande
partie du rayonnement diffusé de façon à suivre d’avantage de particules susceptibles de
sortir du faisceau principal et d’améliorer l’échantillonnage de ces régions. Pour atteindre
cet objectif, nous avons testé et utilisé deux des techniques de réduction de variance
généralement utilisées : le splitting du bremsstrahlung et le splitting circulaire.

2.3.3.1 Principe du splittingdu bremsstrahlung

Cette technique est appelée par l’intermédiaire de la commande FBREM dans le fichier
d’entrée � .in �. Elle permet de relancer plusieurs fois un photon issu d’une interaction
bremsstrahlung dont la direction est contenue dans un cône de demi-angle ALPHAB par
rapport à l’axe principal du faisceau source. La configuration est représentée sur la
figure 2.6. Cette technique n’est valable que pour une source cônique dont l’axe principal
est parallèle à l’axe Z de la géométrie du code PENELOPE. Le paramètre BNUM définit
le nombre de relance du photon secondaire bremsstrahlung qui sera émis pour chaque
électron subissant une interaction bremsstrahlung. Les photons émis naturellement au
delà de l’angle ALPHAB joueront une roulette russe qui est un processus permettant de
� tuer � une particule avec une probabilité définie.

3. Une simulation est dite analogue lorsque le transport se fait sans utiliser de technique de réduction
de variance
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Figure 2.6 – Principe du splitting du bremsstrahlung. L’angle θ est l’orientation de
l’électron par rapport à l’axe Z avant l’interaction par rayonnement de freinage. Si
θ ∈ [0, αB], FBREM est activé.

2.3.3.2 Principe du splitting circulaire

Cette technique peut être utilisée si la source et la géométrie de la configuration
possèdent des symétries circulaires autour de l’axe Z de PENELOPE. Si une particule
de type KPAR et de poids WGHT > WGHTCS sort du body ou du module KBCS, elle est
� splittée � en NSPLTCS particules équivalentes de poids WGHT/NSPLTCS distribuées
aléatoirement sur plusieurs portions équivalentes d’un cercle du plan XY . Le rayon de ce
cercle est défini par la position de la particule par rapport à l’axe Z (voir la figure 2.7).
Avant le body KBCS, l’ensemble de la géométrie a une symétrie circulaire autour de l’axe
Z. Dans le fichier d’entrée � .in �, l’entête REVSYM fait appel au jeu de paramètres
propres à cette technique : KPAR, KBCS, NSPLTCS, WGHTCS.

x

y

x

y

REVSYM

Figure 2.7 – Redistribution spatiale aléatoire circulaire d’une particule selon le
principe du splitting circulaire.
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2.3.4 Utilisation de la réduction de variance

2.3.4.1 Influence du splitting du bremsstrahlung sur le calcul de la DP

Les photons ayant une direction pointant en dehors du faisceau principal ont un
intérêt majeur en raison de leur forte probabilité de contribuer au dépôt de la DP. Par
conséquent, il serait pertinent d’utiliser le splitting du bremsstrahlung en prenant soin
de paramétrer une ouverture ALPHAB favorisant le splitting des photons vers les zones
éloignées du champ. Une ouverture standard choisie pour cette technique dans le cadre
d’un calcul de dose dans le champ d’irradiation correspond à l’ouverture angulaire du
collimateur primaire, soit 12˚dans le cas du GE Saturne 43. Cependant, cette ouverture
n’est pas suffisante pour que cette technique de réduction de variance soit efficace sur le
calcul de la DP. Afin d’optimiser l’utilisation de ce processus de réduction de variance,
une augmentation de l’ouverture angulaire permettant d’inclure les zones éloignées
du champ s’impose. Par conséquent, nous avons défini et testé trois ouvertures : 15˚,
18,5˚et 20˚. La valeur 18,5˚correspond à l’angle maximal de diffusion pour qu’un
photon issu de la cible de conversion atteigne l’extrémité du parallélépipède d’eau selon
l’axe Y , soit 30 cm de l’axe du faisceau. La valeur 15˚est une valeur intermédiaire et
l’ouverture d’angle 20˚permet de tester l’intérêt d’utiliser une ouverture permettant
de suivre des particules déviées au-delà du parallélépipède d’eau. La figure 2.8 est un
schéma représentatif de ces différentes ouvertures.

Figure 2.8 – Définition des ouvertures testées pour l’optimisation des paramètres du
splitting du bremsstrahlung.
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Nous avons simulé l’influence des différents angles d’ouverture de cette technique
de réduction de variance sur le calcul de la dose en utilisant la même configuration
géométrique que celle de la première simulation analogue. Le nombre de photons
de rayonnement de freinage créés par les électrons primaires (défini par BNUM) a été
fixé à 100. Cette valeur correspond au meilleur compromis pour l’efficacité de cette
technique [Habi 09]. Par rapport à la simulation analogue, nous avons utilisé le même
jeu de paramètres à l’exception du nombre de particules primaires que nous avons réduit
à 108. Les résultats de l’incertitude sur le profil de dose, présentés sur la figure 2.9,
montrent tout l’intérêt de cette technique : seulement 108 particules primaires ont été
simulées (contrairement à 109 en analogue) et l’incertitude a été réduite jusqu’à un
facteur trois. En effet, le splitting du bremsstrahlung permet d’atteindre des niveaux
moyens d’incertitude statistique stables, inférieurs à 50% jusqu’à 15 cm de l’axe du
faisceau et inférieurs à 100% au-delà. Dans le champ, le niveau d’incertitude moyen est
réduit à 8%.
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Figure 2.9 – Influence de l’ouverture du cône paramétré dans le splitting du brem-
sstrahlung par rapport à une simulation analogue sur l’incertitude statistique relative.
L’irradiation est faite à 12 MV avec un champ de 10× 10 cm2 et avec 108 et 109 histoires
simulées, respectivement, pour les simulations non-analogues et analogue.

Qualitativement, l’influence de la technique sur le comportement de l’incertitude
statistique en fonction des différentes ouvertures est globalement semblable. Cependant,
pour les ouvertures à 12˚et à 15˚, on observe de nombreux pics de variance dus à
l’instabilité de l’incertitude. Ces pics disparaissent en quasi-totalité aux ouvertures à
18,5˚et 20˚.

En complément du calcul de dose voxelisé, nous avons étudié l’influence de cette
technique sur l’efficacité du calcul du dépôt de dose à l’intérieur d’un voxel de dimensions
plus importante (2 × 2 × 2 cm3) centré à 25 cm de l’axe principal du faisceau et
toujours à 10 cm de profondeur. Nous avons volontairement choisi un plus gros voxel
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FBREM Analogue 12˚ 15˚ 18,5˚ 20˚
# histoires 109 108 108 108 108

Incert. (3σ) 54% 98% 91% 15% 24%
Efficacité 1,7 1,4 1,3 37,9 13,6

Table 2.1 – Résultats de l’influence du splitting du bremsstrahlung sur l’efficacité du
calcul de dose à l’intérieur d’un voxel de 2× 2× 2 cm3 centré à 25 cm de l’axe principal
du faisceau de 12 MV.

que précédemment de façon à faciliter la convergence du calcul et à avoir une meilleure
estimation de l’efficacité. Cette dimension permet également de se rapprocher de l’ordre
de grandeur de la taille d’un organe. Une analyse de l’efficacité sur la cuve entière d’eau
aurait été plus directe mais elle n’aurait pas mis en évidence l’influence de la technique
sur le calcul de la dose hors-champ.

Les résultats sur l’efficacité à l’intérieur du voxel sont présentés dans le tableau 2.1.
En raison du fort éloignement du voxel de l’axe du faisceau, on remarque que les
ouvertures à 12˚et 15˚n’améliorent pas l’efficacité du calcul car elles sont insuffisantes
pour inclure le voxel dans leur angle solide. Dans les deux cas, la valeur de l’efficacité
ne varie presque pas par rapport à la simulation analogue. D’une part, l’incertitude
statistique augmente considérablement (∼90% pour les deux ouvertures contre 54%
en analogue). Cette augmentation est due au fait qu’un grand nombre de photons
susceptibles d’atteindre le voxel est � tué � avant d’avoir pu contribuer à l’estimation de
la dose. D’autre part, l’introduction du cône, limitant le suivi de nombreuses particules, et
la réduction du nombre d’histoires primaires permettent de diminuer considérablement
le temps de calcul. Globalement, ces effets équilibrent l’impact sur l’efficacité. En
revanche, l’ouverture à 18,5˚augmente l’efficacité d’un facteur 22. Cette fois-ci, le voxel
est contenu dans l’angle solide permettant de l’échantillonner convenablement et ainsi
d’augmenter considérablement l’efficacité. On observe logiquement une forte diminution
de l’incertitude statistique à 15%. Pour la dernière ouverture à 20˚définissant un angle
solide au-delà du voxel, le gain en efficacité est moins important, il est de l’ordre d’un
facteur 8. Dans cette situation, un plus grand nombre de particules est suivi sans
pour autant contribuer au dépôt de dose dans le voxel. Par conséquent, le temps de
simulation augmente significativement sans améliorer l’incertitude statistique, entrâınant
une diminution de l’efficacité.

Cette étude montre qu’il est indispensable de choisir une ouverture permettant de
recouvrir l’ensemble de la zone à explorer. En revanche, le choix d’une ouverture encore
plus importante ne permet pas d’obtenir une meilleure efficacité. Compte tenu de ces
résultats, nous avons choisi l’ouverture de 18,5˚correspondant à une couverture totale
de la zone explorée.

2.3.4.2 Influence du splitting circulaire sur le calcul de la DP

La technique du splitting circulaire permet une meilleure répartition des particules
dans un plan perpendiculaire à la direction de la source primaire en appliquant un
splitting par symétrie de révolution en sortie d’un body judicieusement choisi. Dans
un linac, une majorité de photons est diffusée dans le cône égalisateur. Ces diffusions
peuvent potentiellement orienter les photons vers les zones périphériques. De plus,
l’ensemble de la géométrie modélisée jusqu’au cône égalisateur possède une symétrie de
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révolution. Pour ces raisons, nous avons décidé d’appliquer le splitting circulaire au body
13 représentant un disque en entrée du cône égalisateur (voir la figure 2.10). Chaque
photon est � splitté � 25 fois (nombre maximal conseillé). Nous avons fixé WGHTCS à
0,001. Cette faible valeur permet d’appliquer le splitting à la quasi-totalité des photons.
En résumé, KPAR= 2, KBCS= 13, NSPLTCS= 25 et WGHTCS= 0, 001.

Figure 2.10 – Détails du schéma gview du GE SATURNE 43 représentant le body
utilisé dans le REVSYM. Schéma 1 : représentation par matériau. Schéma 2 : représentation
par body.
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Figure 2.11 – Influence du splitting circulaire sur l’incertitude statistique relative du
profil de dose par rapport à la simulation analogue. L’irradiation est faite à 12 MV avec
un champ de 10× 10 cm2 et avec 108 et 109 histoires simulées, respectivement, pour la
simulation non-analogue et analogue.

La figure 2.11 représente l’influence, sur l’incertitude statistique du profil de dose, de
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l’utilisation du splitting circulaire par rapport à la simulation analogue. Les conditions
de simulation sont identiques à celles définies pour le test de la technique du splitting du
bremsstrahlung. Dans le champ, le niveau moyen de l’incertitude est réduit à 11% (contre
15% en analogue). À l’extérieur du champ, l’utilisation permet de stabiliser l’incertitude
statistique et surtout de la réduire considérablement par rapport à la simulation analogue.
Contrairement à la simulation avec le FBREM, aucun pic de variance important ne persiste.
L’incertitude atteint des niveaux de l’ordre de 75% à 15 cm de l’axe du faisceau et de
l’ordre de 125% à 25 cm (contre respectivement 100% et 200% en analogue). L’impact
du splitting circulaire est conséquent mais moins important que celui du splitting du
rayonnement de freinage.

De façon identique à l’étude sur l’ouverture du cône du splitting du bremsstrahlung,
nous avons calculé l’impact de cette technique sur l’efficacité du calcul de dose à l’intérieur
d’un voxel de 2× 2× 2 cm3 placé à 25 cm de l’axe du faisceau. Les résultats, résumés
dans le tableau 2.2, montrent un gain en efficacité plus important que pour le FBREM,
de l’ordre d’un facteur 32. La réduction de l’incertitude statistique est considérable
(29% contre 54% en analogue) mais reste moins importante que pour le FBREM (15%).
Cette technique est donc moins coûteuse en temps que le FBREM mais son impact sur
l’incertitude statistique est moins fort. Néanmoins l’influence que cette technique possède
sur l’efficacité du calcul de la DP est conséquent et nous incite à la retenir pour le calcul
de la dose hors-champ.

Analogue FBREM 18,5˚ REVSYM

# histoires 109 108 108

Incert. (3σ) 54% 15% 29%
Efficacité 1,7 37,9 54,7

Table 2.2 – Résultats de l’influence du splitting du bremsstrahlung et du splitting
circulaire sur l’efficacité du calcul de dose à l’intérieur d’un voxel de 2× 2× 2 cm3 centré
à 25 cm de l’axe principal du faisceau de 12 MV.

2.3.4.3 Influence de l’association des deux techniques sur le calcul de la DP

Les deux techniques de réduction de variance améliorent considérablement la conver-
gence du calcul de la dose hors-champ. Dans cette partie, nous cherchons à observer
l’impact de l’utilisation cumulée des deux techniques sur l’incertitude statistique. Pour la
même configuration géométrique que précédemment et avec le même jeu de paramètres,
nous avons simulé le dépôt de dose en activant le splitting du bremsstrahlung à 18,5˚et
le splitting circulaire.

Les résultats de l’incertitude statistique sur le profil de dose sont présentés sur
la figure 2.12. L’utilisation conjointe des effets des deux techniques permet une forte
réduction de l’incertitude statistique. Elle est réduite à moins de 2% dans le champ.
Jusqu’à 30 cm de l’axe du faisceau, l’incertitude statistique dans la majorité des voxels
est inférieure à 20%. Quelques pics de variance persistent pour certains voxels qui
pourraient être éliminés en augmentant leurs dimensions. Rappelons que nous avons
défini des voxels de dimensions relativement faibles (0, 5 × 0, 5 × 0, 5 cm3).

De la même façon que dans les études individuelles de chaque technique, nous avons
observé l’influence de l’association des deux techniques de réduction de variance sur
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Figure 2.12 – Impact des deux techniques de réduction de variance sur l’incertitude
statistique relative comparativement à la simulation analogue. L’irradiation est faite à
12 MV avec un champ de 10×10 cm2 et avec 108 et 109 histoires simulées, respectivement,
pour la simulation non-analogue et analogue.

l’efficacité du calcul de dose à l’intérieur du voxel de 2× 2× 2 cm3 centré à 25 cm de
l’axe du faisceau. Les résultats sont résumés dans le tableau 2.3. L’utilisation simultanée
des deux techniques permet un gain d’un facteur 56 sur l’efficacité du calcul et une
réduction de l’incertitude statistique à 7%.

Analogue FBREM 18,5˚ REVSYM FBREM 18,5˚ & REVSYM

# histoires 109 108 108 108

Incert. (3σ) 54% 15% 29% 7%
Efficacité 1,7 37,9 54,7 95,0

Table 2.3 – Résultats de l’influence du splitting du bremsstrahlung et du splitting
circulaire et de leur association sur l’efficacité du calcul de dose à l’intérieur d’un voxel
de 2× 2× 2 cm3 centré à 25 cm de l’axe principal du faisceau de 12 MV.

La figure 2.13 représente les profils de dose relative associés à la simulation analogue
ainsi que ceux associés à l’utilisation simultanée des deux techniques de réduction de
variance. L’utilisation des réductions de variance ne biaisent pas le résultat. Les valeurs
obtenues en analogue et avec réduction de variance sont contenues dans les intervalles
d’incertitude statistique. Grâce aux techniques de réduction de variance, nous avons
stabilisé le profil de dose et sommes en mesure de calculer la DP avec une grande fiabilité.

Compte tenu des très faibles doses rencontrées dans ces régions, les niveaux d’incer-
titude statistique atteints sont suffisamment bas. Dans une étude similaire réalisée avec
le code MCNP, Kry [Kry 06] obtient des valeurs d’incertitudes statistiques supérieures
(de l’ordre de 20%) qu’il juge suffisantes.

Il est important de remarquer que le temps de calcul pour obtenir les résultats de
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0,01

0,1

1

10

100

1000

0 5 10 15 20 25 30

D
os

e
re

la
ti

ve
(%

)

Position (cm)

analogue
FBREM 18,5˚et REVSYM

Figure 2.13 – Comparaison des profils de dose associés à la simulation analogue et à
celle avec les deux procédés de réduction de variance. L’irradiation est faite à 12 MV
avec un champ de 10× 10 cm2 et avec 108 et 109 histoires simulées, respectivement, pour
la simulation non-analogue et analogue.

cette dernière configuration à 108 particules est sensiblement le même que celui que
nous avions relevé pour la simulation analogue à 109 histoires primaires, soit 13 jours
sur 10 processeurs.

Cette étude montre qu’il est possible avec le code PENELOPE d’estimer avec
fiabilité la DP. Le code PENELOPE est donc adapté au développement de notre outil
de prédiction de la dose hors-champ.

2.4 Conclusion et justification de l’accélération

Tout d’abord, au travers de ce chapitre, nous avons pu mettre en évidence la capacité
du code PENELOPE à calculer des DP. Les optimisations du modèle réalisées grâce à
l’utilisation des techniques de réduction de variance (le splitting du bremsstrahlung et le
splitting circulaire) ont permis de réduire considérablement l’incertitude statistique et
d’augmenter l’efficacité de la simulation. Cependant, les temps de calcul nécessaires pour
obtenir les résultats présentés restent rédhibitoires pour une utilisation clinique. De nos
jours, les TPS calculent le dépôt de dose dans le champ d’irradiation en quelques minutes.
Par conséquent, pour que l’outil soit utilisable ponctuellement pour des cas critiques
ou particuliers, il est primordial que les physiciens médicaux ou les radiothérapeutes
puissent obtenir une valeur de DP en quelques heures. Dans cet objectif, l’accélération
du code est une étape indispensable au développement de l’outil prédictif.

Dans le but d’accélérer le code, nous avons entrepris l’implémentation d’une nou-
velle technique de réduction de variance : le transport pseudo-déterministe, d’avantage
adapté aux calculs de grandeurs éloignées du faisceau principal. Les travaux liés à cette
accélération font l’objet du chapitre suivant.
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Nous pouvons rappeler que le code PENELOPE ne permet pas le transport des
neutrons. De façon à estimer, l’importance de la composante de DP due aux neutrons,
nous avons, en parallèle de ces travaux, réalisé une étude numérique à l’aide du code
MCNPX sur l’impact des neutrons. Nous la présentons dans l’annexe C de ce document.



Chapitre 3

Accélération du code PENELOPE

Nous avons vu dans le chapitre précédent que les temps de simulation requis par
PENELOPE pour estimer la DP avec une faible incertitude statistique sont rédhibitoires.
Par conséquent, nous avons entrepris des travaux d’accélération du code PENELOPE.
Les étapes de ce travail sont décrites et expliquées dans ce chapitre. Elles concernent
principalement l’implémentation de la technique de réduction de variance du transport
pseudo-déterministe.

3.1 Choix de la technique

Le code PENELOPE ne propose aucune technique de réduction de variance permet-
tant de favoriser directement l’échantillonnage d’une zone d’intérêt distante de l’axe
principal d’un faisceau de radiothérapie. Le bremsstrahlung sphérique, intitulé BSPHR

dans le fichier d’entrée � .in �, est le seul procédé de réduction de variance que l’on
pourrait juger adapté. À l’instar de la technique du splitting du bremsstrahlung (voir la
partie 2.3.3.1), ce procédé s’applique aux électrons. Il favorise l’orientation des photons
de fluorescence et ceux de l’effet bremsstrahlung vers une sphère d’intérêt de rayon R

centrée en (Xc, Yc, Zc). Au cours de chacune de ces interactions, une quantité IBNUM

de photons est échantillonnée avec une probabilité adaptée et orientée vers la sphère
d’intérêt. De façon à ne pas biaiser la simulation, pour chaque photon produit, un second
photon est échantillonné avec un poids complémentaire et une direction extérieure au
cône définie entre le point d’interaction et la sphère. La figure 3.1 schématise le principe
global de cette technique.

Cette technique est efficace lorsqu’elle s’applique à des régions relativement proches du
faisceau. En revanche, comme elle ne transporte pas la particule jusqu’à la zone d’intérêt,
son effet est moindre, voire inexistant, pour les zones d’intérêt éloignées de l’axe du
faisceau. De plus, le bremsstrahlung sphérique s’applique aux photons bremsstrahlung et
de fluorescence mais ne traite pas les photons Compton qui pourtant sont majoritairement
générés aux énergies rencontrées en radiothérapie.

Il existe cependant une autre technique implémentée dans les codes MCNPX et
MOCA appelée � transport pseudo-déterministe �. Nous allons voir que cette technique
est spécialement adaptée au calcul dans des régions éloignées de l’axe principal de la
source. Après une étude bibliographique sur les techniques possibles et des tests de
performances à l’aide du code MCNPX (présentés dans la partie 3.4), nous avons décidé
d’implémenter cette technique dans le code PENELOPE.

49
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interaction
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Figure 3.1 – Schéma du principe de la technique de réduction de variance du bremss-
trahlung sphérique.

3.2 Technique du transport pseudo-déterministe

3.2.1 Principe général

La transport pseudo-déterministe est appliqué lorsqu’une région est insuffisamment
échantillonnée car les particules ont une très faible probabilité d’être diffusées vers
cette région et de l’atteindre. Une sphère (rayon de l’ordre du centimètre pour notre
application) entourant la région d’intérêt est définie par l’utilisateur. Au cours du
transport, le processus pseudo-déterministe a lieu pour tous les photons situés hors de
la sphère et subissant une interaction Compton. Comme nous l’avons déjà évoqué, la
probabilité de cette interaction aux énergies de la radiothérapie est largement majoritaire.
Par exemple, un photon de 1 MeV transporté dans l’eau aura une probabilité 1000 fois
supérieure d’interagir par effet Compton plutôt que de subir une diffusion Rayleigh. Par
conséquent, il est pertinent de réaliser un traitement pseudo-déterministe uniquement
sur les photons soumis à l’effet Compton. L’interaction photoélectrique et la création de
paire conduisent à une absorption totale du photon incident rendant inutile l’application
du transport pseudo-déterministe.

Lors du processus pseudo-déterministe, le photon est divisé en deux particules :

– un photon dit réel ou non-déterministe ;
– un photon dit virtuel ou déterministe.

Le photon non-déterministe (assimilé au photon produit si le processus pseudo-
déterministe n’avait pas lieu) est échantillonné de façon normale et est suivi sur un pas
sans modification de poids. Cependant, il est � tué � s’il atteint ou traverse la sphère
d’intérêt au cours de ce pas. Pour les deux particules (déterministe et non-déterministe),
un électron secondaire Compton est également échantillonné puis stocké. Le transport
de ces électrons est indépendant du processus pseudo-déterministe.

Pour le photon déterministe, une direction pointant vers la sphère est spécialement
échantillonnée puis l’énergie associée et la probabilité d’être diffusé selon cette direction
sont calculées. Ensuite, la particule est transportée sans collision jusqu’à l’entrée de la
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sphère d’intérêt en considérant l’atténuation dans les matériaux traversés. Cette prise
en compte de l’atténuation entrâıne une réduction du poids associé à la particule.

La figure 3.2 illustre cette subdivision du photon. En définitive, le poids supplémentaire
créé pour la particule virtuelle est rééquilibré par le poids éliminé en � tuant � les parti-
cules réelles qui atteignent la sphère d’intérêt. À l’intérieur de la sphère d’intérêt, la
simulation reprend un transport sans réduction de variance.

Figure 3.2 – Schéma représentatif du principe de la technique pseudo-déterministe
appliquée aux photons subissant une interaction Compton.

3.2.2 Détails du suivi de la particule non-déterministe

Soit w0 le poids de la particule avant le processus pseudo-déterministe. Si p1 et p2

sont, respectivement, la probabilité que la particule n’entre pas dans la sphère et la
probabilité qu’elle y entre au cours du pas suivant, alors p1 + p2 = 1. Par conséquent,
w1 = p1 × w0 correspond au poids de la particule n’entrant pas dans la sphère lors
du pas suivant l’interaction. Il s’agit du poids porté par le photon non-déterministe.
Cependant, la particule non-déterministe est suivie sans modification de poids, c’est-
à-dire avec son poids original w0. Cette apparente incohérence est compensée par le
fait que la particule non-déterministe subit implicitement une roulette russe 1. En effet,
une proportion p2 des particules est éliminée puisqu’elle atteint la sphère. Il ne reste
ainsi qu’une proportion p1 des particules avec un poids w0. Cette façon implicite de
réaliser une roulette russe est indispensable car la détermination directe du poids p1 est
impossible. Finalement, w2 = p2 × w0 correspond au poids complémentaire envoyé vers
la sphère qui sera échantillonné pour la particule déterministe.

1. La roulette russe est un processus de réduction de variance permettant de � tuer � des particules
de faibles poids. Cette technique est détaillée dans la partie 3.3.1
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3.2.3 Détails du suivi de la particule déterministe

Le traitement de la particule déterministe commence par l’échantillonnage d’une
direction Ω(θ, φ) 2 pointant vers la sphère d’intérêt définie par l’utilisateur et dans le
même temps par l’échantillonnage de l’énergie associée. L’orientation Ω est échantillonnée
en utilisant la densité de probabilité relative à l’interaction Compton. On échantillonne
alors avec la densité de probabilité conditionnelle d’être dévié vers la sphère d’intérêt S,
P (Ω|Ω ∈ S) qui est définie par :

P (Ω|Ω ∈ S) =
P (Ω ∩ Ω ∈ S)∫
Ω′∈S P (Ω′)dΩ′

. (3.1)

Le poids de la particule doit être ensuite multiplié par la probabilité totale de tirer
une direction vers la sphère qui est définie par P (Ω ∈ S) =

∫
Ω′∈S P (Ω′)dΩ′.

Cependant, le calcul de cette intégrale pour chaque appel du processus pseudo-
déterministe est très coûteux en temps. Par conséquent, il est préférable de réaliser
l’échantillonnage de la direction à partir d’une densité de probabilité conditionnelle
arbitraire connue et notée Parb(Ω|Ω ∈ S). La manœuvre consiste à choisir une densité
de probabilité conditionnelle facilement calculable. Le poids de la particule est ensuite
corrigé par un facteur obtenu par la multiplication, d’une part, du rapport des probabilités
conditionnelles :

P (Ω|Ω ∈ S)

Parb(Ω|Ω ∈ S)
=

P (Ω ∩ Ω ∈ S)

Parb(Ω|Ω ∈ S)
∫

Ω′∈S P (Ω′)dΩ′
, (3.2)

avec, d’autre part,
∫

Ω′∈S P (Ω′)dΩ′, la probabilité globale de tirer sur la sphère.

Finalement, le facteur corrigeant l’échantillonnage par Parb(Ω|Ω ∈ S) au lieu de
P (Ω|Ω ∈ S) est donné par l’expression :

P (Ω ∩ Ω ∈ S)

Parb(Ω|Ω ∈ S)
. (3.3)

Précisons que si µ est le cosinus de l’angle entre la direction de diffusion et la direction
initiale du photon, alors P (Ω ∩ Ω ∈ S) = P (µ)

2π
car la diffusion possède une isotropie

azimutale. Si η est le cosinus de l’angle θ de la figure 3.3 et si l’angle azimutal autour
de l’axe du cône est échantillonné uniformément, alors Parb(Ω|Ω ∈ S) = Parb(η)

2π
. Par

conséquent, le poids du photon déterministe est corrigé par le facteur P (µ)
Parb(η)

.
Comme on peut le voir sur la figure 3.3, une deuxième sphère concentrique et

incluse dans la première sphère peut être définie lors du processus du transport pseudo-
déterministe. La sphère externe définit la zone d’intérêt et la sphère interne définit un
angle solide sous lequel un poids plus important est donné au photon déterministe. Les
particules déterministes sont toujours transportées jusqu’à la sphère extérieure et celle
interne ne définit que la limite d’une zone de tir � favorisé �. On définit, alors, ηi et ηo,
respectivement, les cosinus des angles associés aux orientations extrêmes tangentes à la
sphère interne et à la sphère externe (voir la figure 3.3). Après avoir échantillonné η,

2. Par souci de confort de lecture, on simplifiera l’écriture de Ω(θ, φ) par Ω dans la suite de
l’explication.
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Figure 3.3 – Schéma détaillé de la technique pseudo-déterministe appliquée aux
photons avec la définition des grandeurs utiles à chaque processus.

l’angle azimutal φ est échantillonné uniformément sur [0, 2π[. Ensuite, l’atténuation est
prise en compte en multipliant le poids de la particule par l’exponentielle négative de
l’atténuation le long du chemin optique séparant le point d’interaction de la surface de
la sphère externe.

En observant la figure 3.3, on déduit :

ηi = cos(θi) =

√
L2 −R2

i

L
, (3.4)

ηo = cos(θo) =

√
L2 −R2

o

L
. (3.5)

Afin de simplifier les calculs, la densité de probabilité conditionnelle arbitraire choisie
est uniforme. Avec la probabilité globale Q(1−ηi)

Q(1−ηi)+ηi−ηo , on échantillonne η = ηi+ ξ(1−ηi)
uniformément sur (ηi, 1) avec ξ ∈ [0; 1] et avec la probabilité globale complémentaire

(ηi−ηo)
Q(1−ηi)+ηi−ηo on échantillonne η = ηo + ξ(1− ηo) uniformément sur (ηo, ηi) avec ξ ∈ [0; 1].
Le facteur Q augmente le poids de l’échantillonnage des directions selon l’angle solide
formé par la sphère interne (zone de tir � favorisé �). Sa valeur est définie par l’utilisateur.

Finalement, les échantillonnages de η et de φ permettent de définir la direction de la
particule déterministe que l’on note (u′, v′, w′).

Si ηi ≤ η ≤ 1, le poids est multiplié par le facteur :

P (µ)(Q(1− ηi) + ηi − ηo) exp (−
∫ Ps

P1
σt(s)ds)

Q
. (3.6)

Si ηo ≤ η ≤ ηi, le poids est multiplié par le facteur :

P (µ)(Q(1− ηi) + ηi − ηo) exp (−
∫ Ps

P1

σt(s)ds). (3.7)

Avec,
– µ = uu′ + vv′ + ww′, il s’agit donc du produit scalaire entre les directions initiale

et échantillonnée de la particule ;
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– P (µ) est la probabilité de diffuser la particule selon l’angle cos−1µ dans le système
du laboratoire pour l’évènement échantillonné en (x, y, z) ;

– exp(−
∫ Ps

P1
σt(s)ds) est l’atténuation le long du chemin optique P1Ps. Ps est le point

d’intersection entre la direction échantillonnée et la surface de la sphère d’intérêt.

En définitive, l’échantillonnage de la direction au point d’interaction à l’aide de la
densité de probabilité uniforme et la prise en compte de l’atténuation le long du chemin
optique permettent de définir l’ensemble des caractéristiques de la particule déterministe
à l’entrée de la sphère avec un poids et une énergie adaptée.

3.3 Techniques complémentaires au processus du

transport pseudo-déterministe pour réduire le

temps de calcul

Le suivi des particules dont le poids est faible ralentit considérablement la convergence
du calcul associé au transport pseudo-déterministe. En effet, ces particules n’apportent
qu’une petite contribution à la grandeur observée dans la sphère d’intérêt alors que leur
transport requiert autant de temps qu’une particule dont le poids est élevé. Dans le but
de contrer cet effet, deux techniques viennent s’associer au processus pseudo-déterministe
afin d’éliminer les particules apportant une contribution non significative à la sphère
d’intérêt. Ces techniques permettent de limiter l’augmentation du temps de calcul qui
peut dégrader l’efficacité de la simulation.

3.3.1 Roulette russe (énergie de coupure du transport pseudo-
déterministe)

À l’aide de la technique de la roulette russe, si le poids w de la particule testée
est inférieur à un poids seuil wC2, alors cette particule � joue � une roulette russe. La
particule survit à la roulette russe avec une probabilité w

wC1
et est � tuée � avec la

probabilité complémentaire. Si la particule survit, un nouveau poids wC1, nécessairement
supérieur à son poids original w, lui est associé.

Dans le cadre du processus pseudo-déterministe, la roulette russe est utilisée à deux
reprises :

– Le premier point d’utilisation se situe à l’entrée de la sphère externe (avant la
reprise du suivi analogue). Pour cet appel, le poids de survie wC1 et la valeur seuil
du poids wC2 sont définis par l’utilisateur. Par défaut, on choisira wC2 = wC1

2
.

– Le deuxième point d’utilisation apparâıt lors du contrôle de la particule déterministe
le long du chemin optique qui la sépare du point d’interaction à la sphère externe.
Cette fois-ci, les poids sont définis intrinsèquement au processus et détaillés dans
la partie 3.3.2 qui suit.

La roulette russe est un procédé que l’on retrouve dans de nombreux codes MC. Elle
y est utilisée seule ou en complément d’autres techniques de réduction de variance.
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3.3.2 Contrôle du poids de la particule déterministe

La prise en compte de l’atténuation se fait en plusieurs pas en cumulant les contribu-
tions entre chaque interface le long du chemin optique. Au fur et à mesure de la prise en
compte de l’atténuation entre le point d’interaction et le point d’entrée sur la sphère
d’intérêt, cette technique contrôle la réduction du poids de la particule déterministe et
déclenche la roulette russe en dessous d’un seuil prédéfini.

Un paramètre k, défini par l’utilisateur, permet la détermination de wc, le poids
seuil de la roulette russe (k = 0, 1 est la valeur conseillée). Le poids de la particule
déterministe est comparé à k fois la contribution moyenne des particules déterministes
des histoires précédentes. Le photon déterministe subit une roulette russe lorsque son
poids devient inférieur à wc.

– Si k < 0, wc = −k ;
– Si k = 0, wc = 0 ;
– Si k > 0 et N ≤ Nprem, wc = 0 ;

– Si k > 0 et N > Nprem, wc = k
N

∑I
i φi.

Où,

– N est le nombre d’histoires réalisées ;
– Nprem est le nombre d’histoires à partir duquel la comparaison du poids à lieu. Il

est défini par l’utilisateur ;
– I est le nombre de particules déterministes transportées jusqu’à présent ;
– φi = w P (µ)

2πRo
exp(−λA) est la contribution de la ième particule déterministe à la

sphère d’intérêt. A est le coefficient d’atténuation.

Lorsqu’une particule déterministe est générée, w, P (µ) et Ro sont connus avant le

suivi de la particule le long du chemin optique λ. Si w P (µ)
2πRo

< wc, la contribution φi de
la particule déterministe sera nécessairement inférieure au poids de comparaison. Donc,
appliquer la roulette russe à toutes les particules déterministes pour lesquelles φi < wc
permet d’éviter le calcul de leur parcours le long du chemin optique. Une partie des
particules déterministes aura dès le départ un poids trop faible et ne sera pas suivie.
D’autres seront suivies mais subiront la roulette russe dès que λA aura atteint une valeur
pour laquelle w P (µ)

2πRo
exp(−λA) < wc. Le fait d’appliquer la roulette russe aux particules

déterministes dont la contribution attendue est faible présente l’avantage de donner un
poids plus élevé au particules survivant à la roulette russe. Cet effet a pour conséquence
de réduire les disparités en poids entre les particules et ainsi d’améliorer la convergence
en limitant les pics de variance.

3.4 Évaluation de la technique DXTRAN du code

MCNPX

La technique du transport pseudo-déterministe existe dans le code MC MCNPX
sous le nom de DXTRAN. Avant d’entreprendre l’implémentation de cette technique
dans PENELOPE, nous avons tout d’abord testé les performances de DXTRAN en
évaluant son influence sur l’efficacité du calcul.
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3.4.1 Configuration

Les tests ont été réalisés à partir d’un modèle 12 MV du linac GE SATURNE 43
validé lors d’études précédentes [Gour 06]. Ce modèle est similaire à celui utilisé avec le
code PENELOPE et présenté dans la partie 2.3.1. Nous avons modélisé un parallélépipède
d’eau en sortie de l’accélérateur (à 90 cm de la source) dans lequel nous avons placé
une sphère DXTRAN d’intérêt (de rayon 0,5 cm) à 10 cm de profondeur d’eau selon la
figure 3.4. Nous avons fait varier la position de la sphère et, plus particulièrement, la
distance entre son centre et l’axe principal du faisceau. Six positions ont été testées : 0,
15, 20, 25, 35 et 40 cm.

Figure 3.4 – Schéma de la configuration DXTRAN testée dans MCNPX à partir
d’un modèle du linac SATURNE 43.

Un paramétrage simple du processus DXTRAN a été choisi. En effet, aucune sphère
interne n’a été définie, par conséquent, il n’y a pas de zone privilégiée d’échantillonnage
sur la sphère. Pour le contrôle de l’atténuation, le paramètre k a été fixé à 0,1 (valeur
recommandée dans MCNPX ) et Nprem a été fixé à 200 (valeur par défaut dans
MCNPX ).

3.4.2 Résultats

Le tableau 3.1 regroupe les résultats de l’effet de la technique DXTRAN sur le
calcul de la dose pour des placements de la sphère d’intérêt à différentes distances de
l’axe principal du faisceau. L’efficacité d’une simulation MC avait été définie dans la
partie 2.1.4. La figure 3.5 représente la valeur du facteur de gain sur l’efficacité pour
chacune des positions de la sphère (rapport des efficacités des simulations avec et sans
DXTRAN ).

Le gain sur l’efficacité augmente avec la distance du centre de la sphère à l’axe du
faisceau. La courbe semble suivre un comportement asymptotique. Il s’explique par le
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Analogue
Distance

de l’axe (cm) Dose/histoire (eV.g−1) Incert. (1σ) (%) Efficacité (ε)
0 2, 3580 0,47 1,3
15 2, 3692 · 10−2 2,75 0,093
20 1, 5076 · 10−2 3,57 0,055
25 1, 1481 · 10−2 0,12 0,036
35 5, 1420 · 10−3 4,84 0,03
40 5, 3946 · 10−3 5,53 0,023

Avec DXTRAN
Distance

de l’axe (cm) Dose/histoire (eV.g−1) Incert. (1σ) (%) Efficacité (ε) Gain
0 2, 4443 0,03 327 187
15 2, 3480 · 10−2 0,11 34 365
20 1, 4878 · 10−2 0,11 26 472
25 1, 1218 · 10−2 0,12 18 500
35 5, 1673 · 10−3 0,18 14 547
40 4, 9613 · 10−3 0,18 13 565

Table 3.1 – Influence de l’utilisation du processus DXTRAN sur l’efficacité d’un calcul
de dose en dehors du champ avec MCNPX.

fait que les poids des particules déterministes échantillonnés sont de plus en plus faibles
en éloignant la sphère. Par conséquent, la probabilité que ces particules atteignent la
sphère est de plus en plus faible. La contribution à l’estimation du dépôt de dose est
donc réduite et la convergence du calcul ralentie.

En écartant la sphère de l’axe du faisceau, le gain vaut 365, 472, 500, 547 et 565,
respectivement, pour les positions 15, 20, 25, 35 et 40 cm. En positionnant la sphère sur
l’axe du faisceau, le gain est beaucoup plus faible, de l’ordre de 187. Cette réduction du
gain s’explique par le fait que la sphère est déjà suffisamment échantillonnée puisque
positionnée dans la direction principale de la source.

L’utilisation du processus DXTRAN augmente significativement l’efficacité de la
simulation quelle que soit la position de la sphère (gain moyen de l’ordre de 500). Par
conséquent, DXTRAN permet de réduire le temps de calcul d’une simulation d’un
facteur 500 pour atteindre un même niveau d’incertitude qu’une simulation analogue.
Notons que ces tests ont été effectués avec un paramétrage réduit de DXTRAN. En effet,
l’utilisation d’une sphère interne permettrait d’améliorer d’avantage la convergence du
calcul, notamment dans le cas où le rayon serait plus important.
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Figure 3.5 – Rapport de l’efficacité du calcul de dose avec et sans DXTRAN selon
l’éloignement de la sphère de l’axe principal du faisceau.

Ces résultats sont encourageants quant à la capacité de la technique à améliorer
l’efficacité du calcul et, par conséquent, à réduire les temps de calcul. Après les travaux
d’implémentation de la technique pseudo-déterministe dans PENELOPE, nous comptons
également obtenir des gains significatifs sur l’efficacité des simulations.

3.5 Implémentation du transport pseudo-détermi-

niste

3.5.1 Cadre de l’implémentation

Le processus pseudo-déterministe va être implémenté sous la forme d’une macro-
fonction appelée, sous certaines conditions, à l’intérieur du programme principal de
PENELOPE. En effet, dans la partie 2.2.2, nous avions vu que le programme princi-
pal penmain.f de PENELOPE fait appel à une succession de fonctions permettant
de transporter les particules. Or, le processus pseudo-déterministe (tout comme une
grande partie des techniques de réduction de variance) peut être apparenté à une forme
particulière de transport des particules. En ce sens, il est logique que l’appel de ce
procédé se fasse à l’intérieur du programme principal.

Par conséquent, nous devrons vérifier la justesse de l’implémentation en contrôlant
la réponse du programme principal lorsque le processus de réduction de variance est
activé. Néanmoins, le programme principal penmain.f est relativement complexe sous
sa forme actuelle. En effet, une grande partie du programme est consacrée à la gestion
en parallèle de différents processus ainsi qu’à l’exécution de l’ensemble des techniques de
réduction de variance déjà implémentées. Dès lors, afin de tester notre implémentation
de façon plus directe et avec une meilleure lisibilité, nous avons choisi de contrôler le
fonctionnement de l’implémentation de la technique du transport pseudo-déterministe à
partir d’un programme principal simplifié.

Dans ce but, nous avons écrit un programme allégé nommé penmain_simple.f qui
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suit scrupuleusement le diagramme de flux de la figure 2.1 se limitant aux instructions
indispensables au transport analogue des particules sur un processeur. Le programme
penmain_simple.f a été validé en confrontant sa réponse à celle du programme principal
complet penmain.f. Il est important de préciser que le choix de passer par un programme
simplifié nous contraint d’utiliser la technique du transport pseudo-déterministe seule,
sans pouvoir l’associer à d’autres techniques de réduction de variance.

3.5.2 Architecture de l’implémentation

L’articulation de l’implémentation de la technique de réduction de variance est
représentée à l’aide de plusieurs diagrammes de flux. Ces diagrammes sont des représenta-
tions graphiques illustrant la succession d’instructions d’un programme informatique.
Pour mener à bien ce travail d’implémentation, nous avons notamment fait appel à
certaines fonctions des bibliothèques pengeom.f et penelope.f de PENELOPE. La
plupart de ces fonctions a été décrite dans la partie 2.2.2.

Deux principales fonctions ont été écrites pour le traitement du processus déterministe.
D’une part, les instructions propres au traitement de la particule non-déterministe
et à l’échantillonnage de la particule déterministe ont été regroupées dans une fonc-
tion appelée PSEUDO_DETERM(). D’autre part, les instructions propres au transport de
la particule déterministe et au contrôle de son poids lors de la prise en compte de
l’atténuation sont regroupées dans la fonction appelée ATTENUATION_CONTROL(). Le lan-
cement du processus pseudo-déterministe implique successivement l’appel de la fonction
PSEUDO_DERTERM(), de la fonction ATTENUATION_CONTROL() et éventuellement celui de
la RUSSIAN_ROULETTE() qui permet de � jouer � une roulette russe sur la particule
suivie à l’entrée de la sphère.

Nous avons défini deux points d’appel du processus pseudo-déterministe dans le
programme principal simplifié. Ils apparaissent sur le diagramme de flux du programme
penmain_simple.f illustré par la figure 3.6. Ces deux points d’appel peuvent être
explicités de la façon suivante :

– Premièrement, le processus peut avoir lieu en parallèle de l’appel de la fonction
KNOCK(), si l’état de la particule répond aux critères requis pour le lancement du
processus : elle doit être un photon et doit se trouver hors de la sphère d’intérêt.

– Deuxièmement, le processus peut être lancé suite à l’appel de la fonction SECPAR(),
si la particule sortie de la pile est un photon issu d’un précédent processus pseudo-
déterministe et stocké lors du traitement non-déterministe. En effet, au cours d’un
suivi analogue, les particules secondaires sont stockées lors de la réalisation de l’in-
teraction, c’est-à-dire, au moment de l’appel de la fonction KNOCK(). En revanche,
pendant le processus pseudo-déterministe, le photon non-déterministe peut être
stocké à la fin d’un pas, c’est-à-dire, après l’appel de la fonction STEP(). C’est
pourquoi, une fois sortie de la pile, cette particule doit nécessairement subir une
interaction. Cependant, elle possède toutes les caractéristiques pour suivre, à son
tour, le processus pseudo-déterministe. En effet, cette particule est nécessairement
un photon positionné en dehors de la sphère d’intérêt.

En définitive, on s’aperçoit que, lorsque les conditions sont remplies, le processus
pseudo-déterministe remplace la fonction KNOCK(). Cependant, les deux fonctions ne
sont pas équivalentes puisque le processus implémenté traite également le déplacement
des particules déterministes et non-déterministes.
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Début

PEINIT(EMAX,NMAT,IRD,IWR,INFO)

GEOMIN(PARINP,NPINP,NMAT,NBOD,IRD,IWR)

N = 0

N ← N+1

KPAR,E,r=(X,Y,Z),d=(U,V,W),WGHT,ILB

LOCATE

CLEANS

START

JUMP(DSMAX,DS)

STEP(DS,DSEF,NCROSS)

NCROSS > 0 ?

conditions
pseudo-déterm. ?

KNOCK(DE,ICOL)
PSEUDO DETERM()

Transport vers la sphère :
ATTENUATION CONTROL()

+ RUSSIAN ROULETTE()

MAT = 0 ?

E < EABS ?

SECPAR(LEFT)

Secondaire de PSEUDO DETERM ?

PSEUDO DETERM()

Transport vers la sphère :
ATTENUATION CONTROL()

+ RUSSIAN ROULETTE()

EABS > E ? E ← 0

LEFT > 0 ?

wght Nprem ← (n*wght Nprem +wght cum)/(n+1)

N < NTOT ?

Fin

oui

oui

oui

oui

oui

oui

oui

oui

Figure 3.6 – Diagramme de flux du programme principal simplifié penmain simple.f

utilisant les fonctions de penelope.f et de pengeom.f avec l’insertion des appels à la
fonction PSEUDO DETERM() du transport pseudo-déterministe.
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3.5.2.1 La fonction PSEUDO DETERM()

La fonction PSEUDO_DETERM() a également été représentée par un diagramme de flux
(voir la figure 3.7). Trois étapes et fonctions principales se succèdent dans ce diagramme :

– L’initialisation qui réalise le calcul de grandeurs propres à la configuration de
lancement du processus pseudo-déterminite comme ηi ou ηo que nous avions définis
dans la partie 3.2.3 ;

– le traitement non-déterministe qui effectue l’interaction de la particule réelle
et qui contrôle son pas suivant ;

– le traitement déterministe qui permet l’échantillonnage de l’énergie, de la di-
rection et du poids de la particule virtuelle.

À l’intérieur de la fonction pseudo-déterministe, le traitement de la particule non-
déterministe est réalisé par la fonction NON_DETERM() et l’échantillonnage de la particule
déterministe est fait par l’intermédiaire de la fonction DETERM().

Entrée

Initialisation
Estimation des constantes propres à la
configuration traitée (L,eta i,eta o...)

Sauvegarde de l’état
initial du photon

Traitement non-
déterministe :
NON DETERM()

Retour à l’état initial du photon

Traitement
Déterministe :

DETERM()

Sortie

Figure 3.7 – Diagramme de flux de la fonction PSEUDO DETERM() initialisant le
traitement pseudo-déterministe et faisant appel aux fonctions réalisant l’échantillonnage
déterministe et le traitement non-déterministe.
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3.5.2.2 La fonction NON DETERM()

Les instructions de la fonction NON_DETERM() sont représentées dans le diagramme
de flux de la figure 3.8. Tout d’abord, la particule subit une interaction (appel de la
fonction KNOCK()). Si l’interaction subie n’est pas une diffusion Compton (soit ICOL6= 2),
alors la poursuite du processus est avortée et on retourne au suivi des instructions du
programme principal. Dans le cas contraire, le processus pseudo-déterministe se poursuit,
le photon est transporté sur un pas puis il est, soit éliminé s’il croise la sphère d’intérêt
au cours de ce pas (E ← 0), soit stocké dans la pile à la fin du pas (STORES()).

Entrée

KNOCK(DE,ICOL)

ICOL 6= 2 (Compton) ou E = 0 ?
Fin et sortie de
PSEUDO DETERM()

JUMP(DSMAX,DS)

STEP(DS,DSEF,NCROSS)

NCROSS > 0 ?

MAT = vide ? Croisement avec la sphère d’intérêt ?

Energie
E ← 0

(Photon tué)

STORES()

Sortie

oui

oui

oui non

Figure 3.8 – Diagramme de flux de la fonction NON DETERM() appelée par la fonction
PSEUDO DETERM() et réalisant le transport de la particule non-déterministe.

3.5.2.3 La fonction DETERM()

La succession des instructions propres à l’échantillonnage de la particule déterministe
est représentée dans le diagramme de la figure 3.9. Dans un premier temps, la fonction
choisit la zone de tir (favorisée ou non). Ensuite, le cosinus η (eta) et l’angle azimutal φ
(phi) pointant vers la sphère sont échantillonnés. À partir de ces éléments d’orientation
propres au repère formé par le point d’interaction et la sphère, un changement de repère
est effectué et la direction de la particule déterministe est calculée dans le référentiel
du laboratoire (appel de la fonction DIRECT()). Par conséquent, la déviation (eta’)
dans le référentiel du laboratoire peut être calculée à partir du produit scalaire entre la
direction initiale de la particule et celle échantillonnée vers la sphère. Ensuite, la fonction
KNOCK_COMPTON() calcule l’énergie du photon associée à l’angle eta’ et échantillonne les
caractéristiques d’un électron secondaire associé à une interaction Compton ayant pour



3.5. IMPLÉMENTATION DU TRANSPORT PSEUDO-DÉTERMINISTE 63

déviation ce même angle eta’. La fonction KNOCK_COMPTON() a été écrite en modifiant
la fonction KNOCK() de PENELOPE.

Enfin, les dernières instructions de la fonction DETERM() calculent la probabilité
qu’un photon subisse la déviation échantillonnée. Cette probabilité est obtenue par le
calcul des sections efficaces totale et différentielle. Cette probabilité est ensuite prise en
compte en pondérant le poids de la particule déterministe.

Entrée

Echantillonnage de la zone de tir
(favorisée P i ou extérieure P o)

Echantillonnage de eta (= cosinus de θ)

Distance à la sphère
ro tot ←

L*eta - sqrt(L*L*eta**2-(L*L-R 0))

Echantillonnage de phi (angle azimutal φ)

Direction réf. labo.
DIRECT(eta,phi,u’,v’,w’)

Angle de diffusion
eta’ ← u*u’ + v*v’ + w*w’

KNOCK COMPTON()

Calcul section efficace
Compton totale cs

Probabilité diffusion échantillonnée
p diff ← GCOaD(eta’)/cs

tir zone favorisée ?

wght

←
wght*p diff/P i

wght

←
wght*p diff/P o

Sortie

oui

Figure 3.9 – Diagramme de flux de la fonction DETERM() appelée par la fonction
PSEUDO DETERM() et réalisant l’échantillonnage de la particule déterministe. Les fonctions
DIRECT() et GCOaD() viennent de penelope.f. Pour une déviation donnée en entrée, la
fonction KNOCK COMPTON() donne l’énergie du photon ainsi que la direction et l’énergie
de l’électron Compton secondaire.
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3.5.2.4 Description des étapes après l’échantillonnage déterministe

Après son échantillonnage, la particule déterministe doit être transportée jusqu’à la
sphère en contrôlant son poids à l’aide des techniques complémentaires que nous avons
présentées dans la partie 3.3. La figure 3.10 schématise l’articulation de l’appel de ces
fonctions après DETERM(). Le transport et le contrôle du poids le long du chemin optique
sont effectués à l’intérieur de la fonction ATTENUATION_CONTROL(). Ensuite, une roulette
russe (RUSSIAN_ROULETTE()) contrôle le poids des particules déterministes entrant dans
la sphère d’intérêt.

Entrée

ATTENUATION CONTROL()

Poids du photon déterministe < poids seuil ?

RUSSIAN ROULETTE()

Photon déterministe a survécu ?

Energie E ← 0

Sortie

oui

oui

Figure 3.10 – Diagramme de flux du traitement des étapes suivies par la particule
déterministe suite à son échantillonnage par DETERM() : transport jusqu’à l’entrée de la
sphère d’intérêt et contrôle de son poids.

3.5.2.5 La fonction RUSSIAN ROULETTE()

L’implémentation de la roulette russe (RUSSIAN_ROULETTE()) est décrite par le
diagramme de la figure 3.11. Celui-ci suit scrupuleusement ce que nous avons décrit
dans la partie 3.3.1 explicative du fonctionnement de la roulette russe. Nous pouvons
préciser que wght_out est le poids de sortie défini avant l’appel de la fonction, que wght

est le poids d’entrée de la particule testée et que wght\wght_out définit la probabilité
qu’un photon survive à la roulette russe.



3.5. IMPLÉMENTATION DU TRANSPORT PSEUDO-DÉTERMINISTE 65

Entrée

Echantillonnage
de d rr entre [0; 1]

d rr < wght/wght out ?

wght ← wght out E ← 0 (photon tuée)

Sortie

oui

Figure 3.11 – Diagramme de flux de la fonction RUSSIAN ROULETTE() de la roulette
russe. La variable d rr est un double aléatoirement tiré dans l’intervalle [0; 1].

3.5.2.6 La fonction ATTENUATION CONTROL()

La fonction ATTENUATION_CONTROL() est représentée sur le diagramme de flux de la
figure 3.12. Le premier bloc d’instructions de cette fonction permet de définir le poids
de coupure wght_c qui sera utilisé lors du contrôle au fur et à mesure de la prise en
compte de l’atténuation. La valeur du poids de coupure est définie en fonction des
valeurs des constantes k (k) et Nprem (N_prem) présentées dans la partie 3.3.2 et de la
contribution moyenne en poids à la sphère wght_Nprem depuis le début de la simulation.
Le poids du photon déterministe échantillonné est ensuite comparé au poids de coupure
wght_c pour un déclenchement éventuel de la roulette russe (RUSSIAN_ROULETTE()).
Ensuite, l’impact de l’atténuation due aux matériaux traversés est évalué entre chaque
interface géométrique le long du chemin optique défini par la direction échantillonnée.
La fonction STEP_VACUU() permet de calculer les distances parcourues interface par
interface. Elle est très similaire à la fonction STEP() de PENELOPE, elle permet en
plus de connâıtre l’éventuelle distance parcourue dans le vide. Ainsi, à chaque nouvelle
interface, l’atténuation est prise en compte et le poids de la particule est réévalué en
conséquence. Le poids de la particule est systématiquement comparé au poids de coupure
wght_c avant de traiter l’interface suivante. Ainsi, à chaque interface traversée le long
du chemin optique, la particule déterministe peut subir une roulette russe.

3.5.3 Bilan de l’implémentation

Nous avons donc décrit la façon dont chaque partie du processus pseudo-déterministe
a été implémentée l’une par rapport à l’autre. Nous allons maintenant développer certains
aspects des tests et vérifications dont l’implémentation a fait l’objet permettant d’assurer
le bon fonctionnement de cette nouvelle technique de réduction de variance.
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Entrée

Définition du poids wght c en
fonction de N, Nprem, k et wght nprem

wght < wght c ?

wght r ← wght c

RUSSIAN ROULETTE()

Photon déterministe a survécu ?

Calcul coefficient d’atténuation
mu i avec GIMFP()

STEP VACUU(ro tot,ro i,NCROSS,DVACUU)

Correction du poids
wght ← wght*exp(-ro i*mu i)

Longueur de matériau
et de vide traversée

ro i ← ro i + DVACUU

Mise à jour lon-
gueur totale traversée

sum ro i ← sum ro i + ro i

E ← 0
(photon tué)

sum ro i < ro tot

Sortie

oui

oui

oui

Figure 3.12 – Diagramme de flux de la fonction ATTENUATION CONTROL() réalisant le
contrôle de l’atténuation de la particule déterministe le long du chemin optique dans
le processus pseudo-déterministe. La fonction STEP VACUU() est une modification de la
fonction STEP() permettant de connâıtre également la longueur de vide parcourue.
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3.5.4 Tests intrinsèques de fonctionnement

Des tests ont été mis en place de façon à contrôler indépendamment les réponses
des fonctions présentées dans la partie précédente ou bien celles d’un regroupement
de fonctions ou de simples instructions. Bien souvent, les routines sont testées dans
des conditions particulières pour lesquelles leur réponse est connue ou alors estimée
analytiquement. Ces tests permettent de valider intrinsèquement le bon fonctionnement
de chaque routine ou sous-routine. Nous résumons ici l’exemple d’un test réalisé sur le
poids déterministe lors de l’implémentation.

3.5.4.1 Exemple du test du poids déterministe échantillonné

Ce test a permis de vérifier la justesse du poids déterministe échantillonné par la
fonction DETERM() vers la sphère. Dans ce but, nous avons défini une configuration où
des photons mono-énergétiques et unidirectionnels sont envoyés sur une fine couche
d’eau. L’énergie des photons et l’épaisseur de la couche ont été choisies de façon à ce
que chaque photon interagisse au plus une fois dans l’eau. Par ailleurs, il est possible,
à partir de l’énergie et de l’épaisseur d’eau, de déduire la proportion de photons qui
subira une diffusion Compton. Nous avons estimé que 0,1% des photons ayant une
énergie de 1 MeV sera soumis à l’effet Compton dans une couche d’eau d’épaisseur
0,141 mm. La fine épaisseur de la couche permet de faire l’hypothèse que l’interaction a
lieu systématiquement à la même position.

Dans cette configuration, la somme des poids déterministes échantillonnés dans
la couche est équivalente à 0,1% de la probabilité de faire une diffusion Compton en
direction de la sphère. Cette probabilité peut être calculée de façon indépendante analy-
tiquement ou par l’intermédiaire de certaines fonctions disponibles dans PENELOPE
fournissant les valeurs des sections efficaces. Par l’intermédiaire de ce test, nous avons
donc pu vérifier que l’échantillonnage du poids dans la partie déterministe du code est
faite correctement.

D’autres tests permettant, entre autres, de contrôler les énergies déterministes du pho-
ton et de l’électron échantillonnés ou bien de vérifier la prise en compte de l’atténuation
ont été mis en place et ont permis de valider chaque partie de notre programme. Ces
étapes sont indispensables pour limiter les sources d’erreur du programme lorsque celui-ci
est testé dans sa globalité.

3.5.5 Tests globaux de fonctionnement

Après avoir contrôlé indépendamment les routines propres au processus pseudo-
déterministe, nous avons testé le programme dans son ensemble. De façon à réduire la
complexité de la simulation et à limiter les temps de calcul, nous avons testé le transport
pseudo-déterministe dans une configuration géométrique simple.

3.5.5.1 Description de la configuration simple

La géométrie utilisée est schématisée par la figure 3.13. Celle-ci met en jeu une source
de photon mono-énergétique de 1 MeV orientée vers une couche d’eau (épaisseur de
5 cm) dans laquelle les photons vont interagir. Au-delà de la couche d’eau, nous avons
modélisé une sphère d’intérêt (rayon = 3 cm) propre au processus pseudo-déterministe
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que nous avons remplie d’eau. Trois positions de la sphère en dehors de l’axe du faisceau
primaire ont été simulées (écart à l’axe de 10, 30 et 60 cm).

Figure 3.13 – Schéma de la configuration simple de test de l’implémentation du
processus pseudo-déterministe avec penmain simple.f.

3.5.5.2 Résultats pour la configuration simple

Les résultats présentés comparent systématiquement la réponse d’une simulation
analogue avec celle d’une simulation faisant appel au transport pseudo-déterministe. Pour
les trois positions testées, nous avons transporté 107 photons primaires. Le tableau 3.2
expose les résultats pour les trois positions de la sphère.

Tout d’abord, nous remarquons que l’utilisation du processus déterministe ne biaise
pas la valeur de la dose absorbée dans la sphère. En effet, quelle que soit la position
de la sphère, les valeurs de dose absorbée obtenues avec la réduction de variance et de
façon analogue se recoupent à l’incertitude 1σ près. Deuxièmement, nous observons une
amélioration systématique de l’incertitude statistique sur le calcul de dose lorsque la
réduction de variance est activée.

Dans la partie 2.1.4, nous avons vu que l’indicateur le plus pertinent pour juger la
convergence d’une simulation MC est l’efficacité. Nous observons que l’utilisation de la
technique du transport pseudo-déterministe augmente l’efficacité du calcul de la dose
d’un facteur 15,20 pour un positionnement de la sphère à 10 cm. En revanche, pour les
deux autres positions, nous constatons une dégradation de la convergence (gain < 1)
puisque le rapport des efficacités s’élève à 0,75 et 0,18, respectivement, pour les positions
à 30 et 60 cm. Cette tendance est contraire à la fonction première d’une technique de
réduction de variance. Nous avons donc cherché à expliquer cette perte de gain observée.

Les résultats présentés montrent également que le temps de simulation est toujours
plus important lorsque la technique de réduction de variance est activée. Par ailleurs, le
temps de simulation pseudo-déterministe augmente lorsque la sphère s’écarte de l’axe
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Épaisseur 5 cm Analogue Pseudo-déterm.

10 cm
Dose/histoire (eV.g−1) 1, 71 · 100 1, 73 · 100

Incert. (1σ) (eV.g−1) 3, 07 · 10−2 6, 34 · 10−3

Temps (s) 19 30

Efficacité 163,29 2481,95

Gain 15,20

30 cm
Dose/histoire (eV.g−1) 4, 30 · 10−1 4, 34 · 10−1

Incert. (1σ) (eV.g−1) 1, 28 · 10−2 3, 97 · 10−3

Temps (s) 22 312

Efficacité 51,30 38,30

Gain 0,75

60 cm
Dose/histoire (eV.g−1) 8, 19 · 10−2 8, 08 · 10−2

Incert. (1σ) (eV.g−1) 4, 61 · 10−3 2, 06 · 10−3

Temps (s) 19 528

Efficacité 16,61 2,91

Gain 0,18

Table 3.2 – Résultats de l’utilisation de la technique pseudo-déterministe dans la
configuration simple à 10, 30 et 60 cm de l’axe.

principal du faisceau. À première vue, cette dépendance du temps de simulation avec
la position de la sphère est surprenante puisque le nombre d’instructions permettant
d’échantillonner une faible ou une forte déviation est le même. Cependant, nous avons
supposé que l’électron déterministe échantillonné était à l’origine de cette augmentation.
En effet, plus la déviation du photon déterministe est importante, plus l’énergie de
l’électron Compton déterministe associé sera élevée et proche de l’énergie initiale du
photon. Cette variation est reproduite dans la courbe de la figure 3.14 obtenue à l’aide
de la fonction KNOCK_COMPTON(). Par conséquent, il est plus long de transporter les
électrons déterministes échantillonnés pour les positions lointaines de la zone d’intérêt.

Afin de vérifier cette hypothèse, nous avons réalisé les mêmes simulations que
précédemment en inhibant le transport des électrons par absorption systématique en leur
point de création. Dans le code PENELOPE, l’absorption des électrons se fait en fixant
le paramètre EABS à une énergie suffisamment élevée (énergie de la particule primaire).
Ces simulations ont été lancées avec dix fois plus de particules que précédemment (soit
108 histoires) de façon à éviter les temps de simulation trop courts qui biaiseraient le calcul
de l’efficacité. En effet, l’interruption du suivi des électrons diminue considérablement le
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Figure 3.14 – Énergie de l’électron Compton en fonction de l’angle de déviation d’un
photon incident d’énergie initiale 1 MeV.

temps de calcul. Le tableau 3.3 regroupe les résultats des simulations opérées sans le
transport des électrons.

En premier lieu, nous notons que l’absorption des électrons dans cette configuration
ne biaise pas le dépôt de dose à l’intérieur de la sphère d’intérêt. Nous obtenons, en effet,
les mêmes valeurs de dose que lors des premières simulations pour les trois positions de
la sphère. Néanmoins, cette tendance n’est pas suffisante pour conclure que le transport
des électrons est inutile lors du calcul de la dose dans les zones périphériques. Dans le
cadre spécifique de cette configuration, ce résultat prouve, d’une part, que les électrons
créés dans la couche ne génèrent pas de particules ayant une contribution significative au
dépôt de dose dans la sphère, et d’autre part, que le transport des électrons à l’intérieur
de la sphère ne modifie pas la dose moyenne dans la zone d’intérêt.

Avec l’absorption des électrons, le temps de simulation non-analogue reste constant
en éloignant la sphère de l’axe principal. Cette observation appuie le fait que l’électron
déterministe est à l’origine de l’augmentation du temps de simulation. En parallèle,
nous pouvons remarquer que le temps de simulation analogue ne varie pas en absorbant
les électrons. Il était initialement de l’ordre de 19 secondes pour 107 histoires et il
oscille maintenant autour de 190 secondes pour 108 histoires. Cette constance sur le
temps analogue entre les deux catégories de simulation est un argument supplémentaire
pour attribuer l’augmentation du temps de simulation exclusivement aux électrons
déterministes.

Le troisième constat important issu de ces résultats est l’obtention d’un gain sur
l’efficacité pour les trois positions de la sphère. Néanmoins, ce gain continue de diminuer
avec la distance du centre de la sphère à l’axe. Il passe de 13,65 à 10 cm, à 7,09 à 30 cm
puis à 3,05 à 60 cm.

Dans ces conditions, nous avons supposé que la persistance du recul du gain était la
conséquence d’une durée intrinsèque trop importante du processus pseudo-déterministe.
De façon à vérifier cette supposition, nous avons relancé l’ensemble des simulations
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Épaisseur 5 cm Analogue Pseudo-déterm.

10 cm
Dose/histoire (eV.g−1) 1, 72 · 100 1, 72 · 100

Incert. (1σ) (eV.g−1) 9, 73 · 10−3 2, 02 · 10−3

Temps (s) 193 328

Efficacité 161,91 2210,45

Gain 13,65

30 cm
Dose/histoire (eV.g−1) 4, 31 · 10−1 4, 32 · 10−1

Incert. (1σ) (eV.g−1) 4, 03 · 10−3 1, 21 · 10−3

Temps (s) 194 305

Efficacité 58,96 417,92

Gain 7,09

60 cm
Dose/histoire (eV.g−1) 7, 92 · 10−2 8, 09 · 10−2

Incert. (1σ) (eV.g−1) 1, 42 · 10−3 6, 46 · 10−4

Temps (s) 196 324

Efficacité 15,87 48,40

Gain 3,05

Table 3.3 – Résultats de l’utilisation de la technique pseudo-déterministe dans la
configuration simple à 10, 30 et 60 cm de l’axe lorsque les électrons sont absorbés
en leur lieu de création.

précédentes en réduisant considérablement l’épaisseur de la couche d’eau à 0,05 cm. À
cette épaisseur, moins de 1% des photons de 1 MeV sera susceptible d’interagir par
effet Compton dans la couche. Cette faible épaisseur permet de ne pas appliquer la
réduction de variance à toutes les histoires et surtout de limiter le nombre de processus
pseudo-déterministes par histoire. En effet, la probabilité pour qu’un même photon
subisse au moins deux diffusions Compton dans cette épaisseur est très faible. Pour ces
simulations, les électrons sont à nouveau transportés et 107 histoires primaires ont été
initiées. Les résultats des calculs dans cette configuration sont présentés dans le tableau
de la figure 3.4.

Avec cette épaisseur, nous remarquons qu’en raison du faible nombre de processus
pseudo-déterministes par histoire, les temps de calcul sont sensiblement équivalents
entre les simulations analogue et non-analogue. La faible variation du temps associé
à une amélioration toujours considérable de l’incertitude permet d’atteindre des gains
élevés sur l’efficacité. De plus, ces gains augmentent significativement avec la distance
de la sphère à l’axe principal. En effet, le gain sur l’efficacité approche 182, 369 et 599,
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Épaisseur 0,05 cm Analogue Pseudo-déterm.

10 cm
Dose/histoire (eV.g−1) 2, 11 · 10−2 2, 10 · 10−2

Incert. (1σ) (eV.g−1) 1, 10 · 10−3 8, 08 · 10−5

Temps (s) 90 91

Efficacité 4,08 742,29

Gain 181,93

30 cm
Dose/histoire (eV.g−1) 6, 29 · 10−3 5, 85 · 10−3

Incert. (1σ) (eV.g−1) 5, 07 · 10−4 2, 36 · 10−5

Temps (s) 101 110

Efficacité 1,52 559,93

Gain 368,38

60 cm
Dose/histoire (eV.g−1) 1, 14 · 10−3 1, 16 · 10−3

Incert. (1σ) (eV.g−1) 1, 80 · 10−4 6, 77 · 10−6

Temps (s) 90 109

Efficacité 0,45 269,35

Gain 598,56

Table 3.4 – Résultats de l’utilisation de la technique pseudo-déterministe dans la
configuration simple à 10, 30 et 60 cm de l’axe pour une fine couche d’eau d’épaisseur
0,05 cm.

respectivement, à 10, 30 et 60 cm de l’axe du faisceau.

Ces résultats mettent en évidence le poids de la lenteur intrinsèque du processus
pseudo-déterministe sur l’efficacité des simulations. Afin d’améliorer les gains sur l’effica-
cité dans toutes les configurations, il faudrait, dans un premier temps, tenter d’optimiser
l’écriture du code, et, ensuite, réduire la fréquence d’appel de notre processus de réduction
de variance.

Plusieurs solutions pourraient être envisagées :

– limiter le nombre de processus par histoire ;
– limiter le processus à un pourcentage du nombre d’histoires ;
– limiter le processus à certains body judicieusement choisis.

Ces tests soulèvent également une interrogation au sujet des électrons déterministes
qui ralentissent considérablement le temps de simulation. Peuvent-ils avoir une contribu-
tion significative dans certaines situations ? Si non, leur transport est-il indispensable ?

Notre étude n’a pas permis de répondre à ces interrogations traitant de l’optimisation
de code. Par ailleurs, l’explication du formalisme DXTRAN dans le code MCNPX ne
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précise pas la fréquence d’appel de la technique de réduction de variance.
Ces tests ont permis de montrer que notre réduction de variance ne biaisait pas le

résultat du calcul de dose périphérique et qu’elle permettait d’améliorer significativement
l’incertitude. Cependant, les tests ont mis en exergue la lenteur du processus dégradant
le gain sur l’efficacité dans certaines configurations.

3.6 Conclusion des travaux d’accélération

Tout au long de ce chapitre nous avons pu décrire le formalisme de la technique de
réduction du transport pseudo-déterministe et expliciter les travaux liés à son implémenta-
tion dans le code PENELOPE. Les tests associés à cette implémentation ont permis de
mettre en évidence le bon fonctionnement de la technique dans certaines configurations
mais également un travail restant à accomplir pour l’optimisation de ce processus.

Dans le prochain chapitre, nous décrivons le protocole expérimental mis en place et
nécessaire à l’acquisition des données qui nous permettront de valider l’exactitude des
calculs de dose hors-champ avec le code PENELOPE. Le but sera également d’observer
le comportement de la technique de réduction de variance, dans son état actuel, en
l’appliquant aux configurations expérimentales qui seront mises en place.
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Chapitre 4

Mesure de la dose hors-champ

L’outil de prédiction que nous avons développé, est capable d’estimer la valeur d’un
dépôt de dose éloigné du faisceau principal avec une incertitude raisonnablement basse
et dans des temps de calcul acceptables. Cependant, l’acquisition d’un résultat avec une
incertitude statistique faible est une propriété intrinsèque du code et n’assure pas sa
justesse face au dépôt de dose réel. Des erreurs systématiques peuvent biaiser le résultat.
Par exemple, des approximations dans la modélisation de la géométrie ou dans les valeurs
des sections efficaces, peuvent conduire à des résultats erronés malgré une faible valeur
d’incertitude statistique. C’est pourquoi les résultats obtenus à l’aide de l’outil MC,
avant et après l’accélération du code, doivent être validés par comparaison avec des
données de référence. En physique médicale, ces données sont généralement acquises
expérimentalement. Le but de ce chapitre est de définir les configurations expérimentales
de validation et de choisir des dosimètres appropriés en validant leur utilisation pour la
mesure de la dose hors-champ.

Dans une première partie (partie 4.1), nous décrivons brièvement les configurations
expérimentales de validation et les dosimètres associés en prenant soin de démontrer leur
pertinence. Ensuite, nous détaillons successivement le fonctionnement de la chambre
d’ionisation (partie 4.2) puis celui de l’OSL (partie 4.3) et décrivons les modèles utilisés
pour chaque dosimètre. La dernière partie est fondamentale, elle traite des travaux de
caractérisation de l’OSL (partie 4.4) permettant la validation de son utilisation pour la
mesure de la DP (partie 4.5).

4.1 Configurations expérimentales de validation

Le rôle de l’outil de prédiction est d’estimer des valeurs de doses à des positions
éloignées du faisceau principal dans des conditions similaires à celles rencontrées en
milieu hospitalier. Nous avons choisi d’approcher ces conditions réelles en deux étapes à
l’aide de deux configurations expérimentales distinctes de validation.

Dans un premier temps, nous avons mené une réflexion quant aux détecteurs poten-
tiellement utilisables pour la réalisation des mesures de validation car de nombreux types
de dosimètres sont mis en œuvre en radiothérapie. Selon les dispositifs expérimentaux,
certains sont mieux adaptés que d’autres. Les dosimètres sont généralement classés en
deux grandes catégories : les dosimètres absolus (calorimètre, dosimètres chimiques) et
les dosimètres relatifs (chambre d’ionisation, film radiographique, diode, dosimètres lumi-
nescents). Le signal recueilli par les dosimètres absolus est déterminé indépendamment
d’un étalonnage et est, généralement, directement relié à la dose absorbée. À l’inverse,

75
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les dosimètres relatifs nécessitent un étalonnage dans un faisceau de référence. Nous
allons voir que notre choix s’est porté sur la chambre d’ionisation pour la première
configuration et sur un dosimètre de type thermoluminescent pour la seconde.

4.1.1 Configuration métrologique et la mesure ionométrique

La première configuration dite � métrologique � permet à partir d’un faisceau simple
d’irradiation de mesurer des valeurs de DP dans un milieu homogène. Elle s’appuie sur
le protocole 398 de l’AIEA [Andr 00] qui définit les conditions de référence d’étalonnage,
dans l’eau, des faisceaux de radiothérapie. C’est parce que le tissu humain est composé
à plus de 70% d’eau que cette dernière est définie comme milieu de référence dans le
protocole. Les mesures ont été réalisées au laboratoire national de métrologie français
pour les rayonnements ionisants (CEA, LIST, LNHB) en utilisant l’accélérateur GE
Saturne 43, dans une grande cuve à eau que nous avons spécialement fait fabriquer.

Pour cette configuration, le choix du dosimètre s’est logiquement porté sur la chambre
d’ionisation. Ce dosimètre est le détecteur de choix pour l’acquisition des valeurs
de référence depuis les premiers protocoles dosimétriques et particulièrement dans le
protocole 398 de l’AIEA sur lequel nous nous appuyons. En dehors des protocoles, la
chambre d’ionisation reste le détecteur le plus utilisé et le mieux adapté à la mesure
relative de la dose absorbée dans l’eau. La simplicité de son mécanisme de détection
permet une connaissance précise et reproductible de la charge produite dans son volume
sensible qui peut être convertie en dose par une relation linéaire simple. Pour notre
étude, il est important de noter que ce dosimètre possède une forte sensibilité validant
son utilisation pour la mesure des faibles doses déposées hors du champ. La partie 4.2
détaille le fonctionnement de ce dosimètre et présente le modèle que nous avons retenu
pour notre étude.

Cette première étape de validation est primordiale en raison de sa simplicité et du
cadre métrologique dans laquelle elle est réalisée. Son dispositif est détaillé dans la
partie 5.1 du dernier chapitre de cette étude.

4.1.2 Configuration pré-clinique et la mesure OSL

Dans la deuxième étape de validation, nous souhaitons définir des conditions plus
proches de celles rencontrées en milieu clinique. Dans la première configuration, les
mesures ont été réalisées dans un milieu homogène, l’eau, ne permettant pas la prise
en compte des effets d’hétérogénéités liés aux différents tissus du corps humain. Nous
avons donc introduit des éléments de différentes densités semblables à celles présentes
dans le corps humain. Ce type de configuration de validation est essentielle car les
difficultés propres à la mesure et au calcul de la dose sont généralement mises en
évidence en présence d’hétérogénéités et principalement à l’interface entre deux milieux
de densité sensiblement différentes. C’est pourquoi nous avons défini une configuration
dite � pré-clinique � comprenant des volumes solides équivalents à l’os et aux poumons
que nous avons introduit dans la cuve à eau. Pour cette configuration, un protocole d’un
traitement de la prostate, avec trois champs d’irradiation, a été suivi. Toujours dans
un but de rapprochement des conditions cliniques, nous avons réalisé ces irradiations à
partir du linac Artiste du constructeur Siemens. Contrairement au linac GE Saturne
43 du LNHB, cet accélérateur est encore largement utilisé dans les hôpitaux. Les détails
techniques de cette configuration sont également présentés de façon exhaustive dans la
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partie 5.2 du dernier chapitre de cette étude.
Pour cette seconde configuration, l’utilisation de la chambre d’ionisation est impossible.

En effet, la présence des éléments d’hétérogénéités complique sérieusement son placement
dans la cuve. Nous nous sommes donc intéressés aux dosimètres luminescents qui,
grâce à leur petite taille (< 1 cm), sont facilement positionnables dans un milieu
présentant des volumes de matériaux distincts. Pour différentes raisons (présence de
cable, incompatibilité à la configuration...), les autres dosimètres, ne sont pas adaptés à
notre dispositif expérimental.

Deux types de dosimètres luminescents sont répertoriés : ceux stimulés thermiquement
comme les TLD (ThermoLuminescent Dosimeter) et ceux stimulés optiquement comme
les RPL (Radio Photo Luminescence) et les OSL (Optically Stimulated Luminescence)).
Les dimensions et les performances des différents types de dosimètres luminescents sont
relativement proches. Cependant, compte tenu du mode de lecture long et délicat par
chauffage des TLD, nous avons décidé de les écarter. À l’inverse, la lecture optique des
dosimètres RPL et des OSL est beaucoup plus simple, rapide et mâıtrisable. Le matériau
sensible du dosimètre RPL est un verre phosphate dopé à l’argent potentiellement
sensible aux neutrons thermiques. Pour cette raison, nous avons choisi de retenir les
OSL qui sont totalement insensibles aux neutrons.

La partie 4.3 détaille le fonctionnement de l’OSL et présente le modèle utilisé. La
partie 4.5 résume l’étude complète de caractérisation de l’OSL réalisée, qui valide son
utilisation pour la mesure de la DP.

4.2 Dosimétrie par chambre d’ionisation

4.2.1 Fonctionnement de la chambre d’ionisation

Une chambre d’ionisation est constituée d’une cavité remplie d’un gaz (souvent de
l’air) comprise entre deux électrodes (une externe et une interne de collecte) reliées
à un électromètre. Elle est représentée sur la figure 4.1. La cavité de la chambre
d’ionisation doit suivre les conditions de la théorie de Bragg–Gray [Ma 91] impliquant,
notamment, que le parcours moyen des électrons dans le gaz soit largement supérieur
aux dimensions de la cavité. Cette condition doit être satisfaite de façon à ce que la
taille de la cavité ne perturbe pas la fluence électronique dans le milieu où la mesure est
effectuée. L’électromètre permet de mesurer les charges du gaz ionisé lors de l’irradiation.
Sous l’effet de la différence de potentiel introduite entre les électrodes, un courant est
généré par les électrons issus des ionisations dans le volume de la cavité. Ce courant est
mesuré par l’électromètre.

L’électromètre contient un amplificateur opérationnel associé soit à un condensateur
de capacité C, soit à une résistance R (les deux sont représentées en parallèle sur la
figure 4.1 du schéma de la chambre d’ionisation). L’entrée négative de l’amplificateur
opérationnel est reliée à l’électrode de collection de la chambre d’ionisation et l’entrée
positive est reliée à la masse. Lorsqu’un condensateur ou une résistance est placé dans la
boucle de rétroaction négative de l’amplificateur opérationnel, la tension Vsortie mesurée
en sortie de l’amplificateur est proportionnelle à la charge collectée et égale à la tension
du condensateur ou de la résistance [Mayl 07].

Dans les deux cas, c’est la valeur de la charge collectée Q qui nous intéresse pour
remonter à la valeur de dose absorbée dans l’air de la cavité Dair. Pour un montage
avec une résistance, la valeur de la charge collectée Q est obtenue par intégration de la
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Figure 4.1 – Schéma descriptif d’une chambre d’ionisation.

valeur du courant I sur le temps de la mesure, en sachant que le courant I est égal à
Vsortie
R

. Dans le cas d’un circuit avec un condensateur, on obtient la dose directement par
l’intermédiaire de la charge collectée Q qui vaut CVsortie. Précisons que l’électromètre
permet de mesurer des courants relativement faibles (inférieures au nA) assurant une
haute sensibilité au dosimètre. Cette caractéristique est importante pour la mesure des
faibles DP.

À chaque chambre d’ionisation est associé un coefficient d’étalonnage NCI permettant
de remonter à la mesure de la dose absorbée à partir du signal détecté par l’électromètre.
Ce coefficient est établi au CEA LIST, LNHB dans les conditions de référence du
protocole TRS–398 de l’AIEA [Andr 00]. Son expression est la suivante :

NCI =
Smoniteur ×Nmoniteur

SCI
, (4.1)

où,
– Smoniteur est le signal détecté par le moniteur de l’accélérateur sur lequel la mesure

d’étalonnage est réalisée. Le moniteur d’un linac est un détecteur interne sur lequel
on s’appuie pour étalonner l’appareil.

– SCI est le signal détecté par la chambre à étalonner dans les conditions de référence.
– Nmoniteur est le coefficient d’étalonnage du moniteur de l’accélérateur utilisé pour

la mesure d’étalonnage. Il est établi à partir d’une mesure calorimétrique :

Nmoniteur =
Deau
calorimètre

Smoniteur
(4.2)

La mesure absolue réalisée avec le calorimètre est réalisée dans l’eau selon les
conditions de référence du protocole TRS–398 [Andr 00].

De nombreux facteurs de correction sont appliqués au résultat de la mesure io-
nométrique. Nous résumons ici l’origine des principales corrections apportées :

– Trois facteurs de correction sont liés à la variation de la réponse en fonction des
conditions atmosphériques (la température, la pression et parfois l’hygrométrie) ;

– Un facteur de correction de la polarité de la tension appliquée prend en compte la
différence entre une mesure réalisée avec une tension et la tension opposée ;
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– Un facteur corrige la perte de charge liée à leur recombinaison ou à leur diffusion ;
– Une correction peut être apportée sur l’influence des courants parasites, dits cou-

rants de fuite. Ils peuvent être intrinsèques au montage ou induits par l’irradiation
des composants du montage.

4.2.2 Modèle utilisé : la chambre d’ionisation NE-2571

Les chambres d’ionisation utilisées en radiothérapie externe peuvent être cylindriques
ou plates. Les protocoles pour l’établissement des valeurs de référence recommandent
l’utilisation des chambres cylindriques pour les faisceaux de photons de haute énergie et
les faisceaux d’électrons d’énergie supérieure à 10 MeV alors que les chambres plates sont
recommandées pour les faisceaux d’électrons d’énergie inférieure à 10 MeV [Andr 00].

Pour notre étude, nous avons retenu la chambre d’ionisation cylindrique NE-2571
(voir la figure 4.2). La longueur de sa cavité est de 24 mm et son diamètre de 6,4 mm
pour un volume théorique de détection de 0,690 cm3.

Figure 4.2 – Photographie de la chambre d’ionisation NE-2571.

4.3 Dosimétrie par OSL

La technologie OSL est apparue dans les années 1990. Aujourd’hui, plus de 1,5 mil-
lion de personnes dans le monde portent des dosimètres faisant appel à ce procédé.
L’utilisation des OSL dans le monde médical se développe peu à peu mais reste encore
largement minoritaire.

4.3.1 Fonctionnement de l’OSL

L’utilisation de l’OSL se déroule en deux étapes successives :
– l’étape d’exposition aux rayonnements ionisants (X, γ ou β) du matériau sensible

pendant laquelle le signal est enregistré ;
– l’étape de lecture de ce signal à l’aide d’un flash lumineux couplé à un photomulti-

plicateur.
Le matériau sensible de l’OSL est un cristal d’oxyde d’aluminium (alumine) dopé au

carbone (Al2O3 : C).
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La phase d’exposition
L’alumine présente différents niveaux d’énergies générés par un potentiel périodique

propre au cristal. Deux niveaux d’énergie principaux sont distingués : la bande de
valence et celle de conduction. Ces niveaux sont séparés par une bande gap (bande
interdite) dans laquelle se trouvent uniquement des niveaux d’énergies introduits par
des impuretés (le carbone dans la cas de l’OSL). Les radiations ionisantes ont le pouvoir
d’exciter les électrons de la bande de valence vers la bande de conduction en laissant
des � trous � dans la bande de valence.

Figure 4.3 – Transitions électroniques lors de l’irradiation. 1 : pièges peu profonds,
2 : pièges � dosimétriques �, 3 : pièges profonds et 4 : Recombinaison d’une paire
électron-trou.

Les électrons de la bande de conduction et les trous de la bande de valence sont
libres de se déplacer dans le réseau cristallin jusqu’à une recombinaison entre eux ou
bien une capture par un niveau piège intermédiaire de la bande gap. Au fur et à mesure
de l’irradiation, le nombre d’électrons piégés augmente. Une énergie latente est ainsi
emmagasinée dans le cristal. Le nombre d’électrons piégés et l’énergie emmagasinée sont
proportionnels à la dose reçue. On distingue trois types de pièges, les peu profonds, les
� dosimétriques � et les profonds. Les pièges � dosimétriques � sont ceux qui vont amener
le signal lumineux caractéristique de la technique OSL lors de la lecture [Yuki 08]. Les
électrons des pièges peu profonds vont avoir tendance à être libérés spontanément avant
la lecture et les électrons des pièges profonds ne seront pas libérés par la stimulation
lumineuse. La figure 4.3 représente les différentes transitions électroniques.

La phase de lecture
Au cours de la seconde phase, celle de la lecture, le dosimètre est placé sous un flash

lumineux généré par un laser ou une diode électroluminescente. Le flash lumineux libère
une fraction des électrons piégés par les impuretés du carbone.

Ces électrons libérés restituent leur supplément d’énergie sous forme de lumière et se
recombinent avec un trou. Le rayonnement émis est proportionnel au nombre d’électrons
piégés et donc à la dose absorbée. Un photomultiplicateur détecte ces pulses lumineux



4.3. DOSIMÉTRIE PAR OSL 81

Figure 4.4 – Schéma de la procédure globale de lecture de l’OSL.

quantifiant ainsi le signal. La figure 4.4 schématise le processus général de lecture du
dosimètre OSL et la figure 4.5 représente l’évolution des transitions électroniques durant
la phase de lecture.

Figure 4.5 – Libération des pièges � dosimétriques � lors de la lecture du dosimètre
OSL.

Précisions sur le modèle associé à la lecture
La probabilité p de libérer un électron est le produit du flux de photon φ et de la

section efficace σ décrivant la probabilité qu’un photon avec une énergie hν interagisse
avec un défaut, soit :

p = φ× σ. (4.3)



82 CHAPITRE 4. MESURE DE LA DOSE HORS-CHAMP

Le modèle le plus simple pour la stimulation optique exclut la possibilité qu’un
électron libéré soit piégé à nouveau. Il considère que toutes les charges s’échappant d’un
piège sont instantanément recombinées en produisant un rayonnement. Par conséquent,
l’intensité du rayonnement émis est proportionnel à la variation de la concentration de
pièges n(t) donnée par :

dn(t)

dt
= −n× p. (4.4)

La lecture est réalisée simplement en illuminant de façon continue l’OSL avec un
rayonnement de longueur d’onde appropriée. La forme de la courbe de l’intensité
de l’émission de l’OSL IOSL(t) en fonction du temps peut être obtenue en résolvant
l’équation 4.4 à l’aide de la probabilité de l’équation 4.3 et la valeur du flux φ constant
de la stimulation optique :

IOSL(t) ∝ n0σφ× exp(−σφt). (4.5)

Puisque la probabilité de dépiégeage est constante, l’intensité du rayonnement de
l’OSL suit une décroissance exponentielle dépendante de la concentration de pièges.
En réalité, il existe des contributions de différents niveaux de pièges engendrant une
superposition de décroissances exponentielles.

L’intégration de l’équation 4.5 donne l’expression
∫
IOSL(t)dt ∝ n0. Ce résultat ne

tient pas compte de certains phénomènes mineurs affectant la forme exponentielle de la
décroissance. Néanmoins, il démontre que le signal intégré de l’OSL est proportionnel à
la concentration initiale n0 d’électrons piégés dans le cristal (donc proportionnel à la
dose absorbée) et est indépendant de la puissance de la stimulation optique [Yuki 08].

4.3.2 OSL nanoDot et lecteur microStar de Landauer

La société Landauer bénéficie d’une expérience de près de 50 ans dans le domaine de
la dosimétrie. Ses développements se sont principalement axés autour de la technologie
OSL. Nous avons utilisé leur matériel et plus particulièrement l’OSL nanoDot et le
lecteur microStar associé.

4.3.2.1 OSL nanoDot

Le volume sensible de l’OSL nanoDot est une fine pastille de poudre d’alumine
compactée et dopée au carbone (Al2O3 : C) de 4 mm de diamètre et de 1 mm d’épaisseur.
Cette pastille est encapsulée dans un support plastifié carré de 10 mm de côté (voir
la figure 4.6). Le matériau sensible est obtenu après un mélange à haute température
d’oxyde d’aluminium pur et du dopant avant d’être enduit d’un liant et placé entre deux
bandes de film polyester. Chaque nanoDot possède un numéro distinct associé à un code
barre permettant une sauvegarde plus rapide lors de la lecture.

Chaque OSL nanoDot possède une sensibilité particulière qui dépend du mode de
fabrication du lot d’origine. La valeur de celle-ci est renseignée dans le numéro associé à
chaque dosimètre. Selon les lots, la sensibilité prend des valeurs comprises entre 70%
et 105%. Cette variation de la sensibilité doit systématiquement être prise en compte
puisqu’elle peut biaiser la réponse de l’OSL jusqu’à 30% de sa valeur réelle. La correction
de la sensibilité consiste à diviser systématiquement tout signal lu par la valeur de la
sensibilité.
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Figure 4.6 – Le dosimètre OSL nanoDot de Landauer successivement fermé et ouvert
avec la pastille d’alumine sortie.

4.3.2.2 Lecteur microStar

Le lecteur est présenté sur la figure 4.7, il dispose d’un rail dans lequel il est possible
d’insérer un support de lecture accueillant le nanoDot à lire. Ce support de lecture est
déplacé le long du rail pour être positionné dans l’axe du laser. Ensuite, par enclenche-
ment mécanique, la pastille sensible du nanoDot est sortie de l’enceinte plastifiée et
la stimulation optique est initiée. Un photomultiplicateur placé dans l’axe de lecture
permet le comptage des pulses lumineux venant du nanoDot lors de la stimulation
optique. Le lecteur microStar est relié à un système informatique contenant un logiciel
d’analyse. Cet outil d’analyse permet, notamment, de gérer l’étalonnage et l’archivage
des lectures.

Figure 4.7 – Le lecteur microStar pour OSL nanoDot de Landauer et son dispositif
informatique.

L’étalonnage du lecteur microStar se fait sur deux gammes linéaires de dose : une
pour les faibles doses et l’autre pour les fortes doses. Ces deux gammes correspondent à
deux durées distinctes de stimulation optique (durée courte pour les fortes doses et durée
plus longue pour les faibles doses). Lors de l’initialisation de la lecture, une première
stimulation optique très courte permet au lecteur de savoir dans quelle gamme de lecture
se situe l’OSL lu, pour ensuite utiliser le mode de lecture associé. La limite entre les
deux gammes de lecture peut varier en fonction des réglages du constructeur. Dans notre
cas, la sensibilité du lecteur a été réglée de façon à favoriser la mesure des faibles doses.
Ce type de réglage induit une stimulation optique plus longue permettant de libérer un
maximum de pièges et de détecter une quantité significative de pulses lumineux.
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Afin d’éviter un éventuel artefact de lecture lié au logiciel interne du lecteur, nous
avons opté pour une utilisation du lecteur comme un simple détecteur du nombre de
pulses reçus et pour établir notre propre étalonnage a posteriori.

4.4 Caractérisation expérimentale de l’OSL nano-

Dot

Avant d’utiliser les OSL nanoDot pour la validation de l’outil de prédiction, nous les
avons caractérisés expérimentalement. L’influence de plusieurs paramètres d’irradiation
sur la réponse du détecteur a été observée. L’objectif est de connâıtre le comportement
de l’OSL nanoDot, de définir les corrections à apporter à la réponse afin qu’elle soit
fiable et stable pour nos conditions d’utilisation. Nous souhaitons également déduire
l’incertitude associée à ce type de mesure.

Ces travaux ont été réalisés au laboratoire national Henri Becquerel (CEA, LIST,
LNHB). À l’exception de la mesure de la dépendance en énergie, toutes les irradiations
ont été faites à partir d’un faisceau de cobalt 60. Précisons que pour satisfaire les
conditions d’équilibre électronique, nous avons systématiquement placé une plaque en
PMMA (épaisseur de 4,05 mm) devant les dosimètres pour les irradiations au cobalt 60
réalisées dans l’air.

4.4.1 Etalonnage du lecteur microStar

Avant de commencer l’étude de caractérisation de l’OSL, nous avons étalonné notre
lecteur microStar en kerma (Kinetic Energy Released per unit MAss) dans l’air. Le
kerma (Gy) est une grandeur dosimétrique correspondant à l’énergie transférée par les
photons aux électrons par unité de masse.

Comme nous l’avons souligné dans la partie 4.3.2.2, le lecteur microStar fonctionne
sur deux gammes linéaires de dose. Par conséquent, un étalonnage distinct par gamme
doit être établi. Le bruit de fond du lecteur est très bas, il est en moyenne inférieur à
0,1% de la réponse de la dose sur la gamme des faibles doses et de l’ordre de 0,001%
sur la gamme des hautes doses. Ce faible niveau de bruit nous permet de négliger son
influence dans la suite de l’étude. Par conséquent, l’étalonnage du lecteur se réduit à
estimer un simple coefficient, pour chaque gamme de dose, exprimé en Gy.pulse−1.

Pour déterminer le coefficient d’étalonnage de la gamme des fortes doses, nous avons
irradié simultanément quatre OSL nanoDot à l’aide d’un faisceau de cobalt 60 à trois
niveaux distincts de kerma (200, 800 mGy et 2 Gy). Après avoir corrigé la réponse de
chaque dosimètre en fonction de sa sensibilité, nous avons calculé la moyenne des réponses
des OSL pour chaque niveau de kerma pour en déduire un coefficient en Gy.pulse−1

pour chaque valeur de kerma. Enfin, en calculant la moyenne des trois coefficients
obtenus, nous avons déduit le coefficient d’étalonnage Nhaut

Kair
final de la gamme haute, soit

2, 682 · 10−6 Gy.pulse−1 ± 0,8%. Le tableau 4.1 résume les résultats des irradiations pour
la détermination du coefficient d’étalonnage des hautes doses. La procédure d’acquisition
du coefficient d’étalonnage des faibles doses est similaire. Pour cette gamme, les trois
niveaux de kerma utilisés sont 1, 50 et 100 mGy pour finalement obtenir une valeur de
coefficient d’étalonnage N bas

Kair
de 1, 607 · 10−7 Gy.pulse−1 ± 1,6%.
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kerma (Gy) 0,2 0,8 2
Lecture OSL 1 72954 283396 742957
Lecture OSL 2 72102 303676 798632
Lecture OSL 3 74672 284224 757693
Lecture OSL 4 75469 306011 757186

Lecture moyenne 73799 294627 764117
Coefficient (Gy.pulse−1) 2, 710 · 10−6 2, 718 · 10−6 2, 617 · 10−6

Nhaut
Kair

2, 682 · 10−6 Gy.pulse−1 ± 0,8%

Table 4.1 – Calcul du coefficient d’étalonnage Nhaut
Kair

de la gamme des hautes doses.

4.4.2 Influence de la relecture sur la réponse de l’OSL nano-
Dot

Généralement, la lecture d’un OSL altère une proportion suffisamment faible du
signal enregistré pour autoriser la relecture. Un réglage classique du lecteur microStar
permet de relire les OSL nanoDot à quatre ou cinq reprises. Cependant, dans le cadre
de notre étude, le lecteur microStar a été réglé spécifiquement pour la détection des
faibles doses, ce qui peut gêner la relecture. En effet, lors d’une lecture sur la gamme des
faibles doses, la stimulation optique associée à notre réglage libère une proportion très
importante de pièges dégradant considérablement le signal des lectures suivantes. Afin
d’estimer cette dégradation et son impact sur la relecture, des mesures ont été réalisées
qui ont mis en évidence cet impact. Les résultats sont présentés sur la figure 4.8. On
remarque que le nombre de pulses détectés diminue dès la deuxième lecture.
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Figure 4.8 – Influence de la lecture sur la déplétion du signal enregistré par l’OSL
nanoDot

En répétant la lecture, on observe une décroissance linéaire du signal. Il serait possible
d’autoriser la relecture en corrigeant l’influence de la lecture à partir de l’équation de la
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droite suivant cette décroissance. Cependant, nous avons choisi de nous restreindre à
une lecture unique et de n’avoir recours à la relecture qu’en cas de doute sur la première
lecture.

4.4.3 Réponse des OSL d’un même lot

Comme cela a été dit précédemment, les OSL sont fabriqués et livrés par lot avec
des sensibilités associées qui peuvent varier de 70% à 105%. Pour nos mesures, nous
avons, dans la mesure du possible, utilisé simultanément des OSL d’un même lot, c’est
pourquoi nous avons mis en place un test permettant d’évaluer à la fois la stabilité de la
lecture et l’homogénéité des OSL nanoDot d’un même lot.

Dose reçue 10 mGy 50 mGy 2 Gy
Nombre d’OSL irradiés 9 10 8

σdose (%) 2,05 1,39 1,95

Table 4.2 – Ecarts-types relatifs sur la dose mesurée pour plusieurs OSL d’un même
lot.

Pour trois niveaux distincts de kerma (10, 50 mGy et 2 Gy), nous avons irradié
simultanément plusieurs OSL nanoDot d’un même lot, toujours à partir du faisceau
de cobalt 60. Nous supposons que le faisceau est homogène dans la zone où les OSL
sont exposés. Le tableau 4.2 rapporte l’écart type relatif sur la dose entre les OSL d’une
même irradiation. Les résultats montrent un écart-type maximal de l’ordre de 2% sur
les réponses des dosimètres d’un même lot et irradiés dans les mêmes conditions. La
valeur de cet écart est suffisamment faible pour notre utilisation.

4.4.4 Linéarité de la réponse en fonction du kerma dans l’air

Une des caractéristiques fondamentales d’un dosimètre est la linéarité de sa réponse
en fonction de la dose absorbée ou bien du kerma à l’équilibre électronique. Afin d’évaluer
cette propriété de l’OSL, nous avons calculé le rapport de la dose mesurée sur la dose
théorique reçue pour plusieurs valeurs de kerma. La dose théorique est la dose calculée
compte tenu de la distance des OSL à la source de cobalt 60, du débit de la source et du
temps d’exposition. Les résultats sont présentés sur la figure 4.9. Les deux gammes de
lecture ont été explorées pour des valeurs de dose théorique allant de 1 mGy à 10 Gy.

La norme 12794 de l’ISO [ISO 00] rassemble les recommandations pour des mesures
réalisées dans un cadre de radioprotection avec des dosimètres thermoluminescents.
Compte tenu des faibles doses que nous souhaitons mesurer en dehors des champs de
traitement, il est cohérent de se référer à une norme de radioprotection pour la vérification
de la linéarité de notre dosimètre. La norme 12794 de l’ISO [ISO 00] préconise un écart
inférieur ou égal à 10% sur la linéarité. Nos résultats montrent que sur une gamme de
dose allant de 5 mGy à 5 Gy, l’écart entre la dose théorique reçue et celle mesurée est
effectivement inférieur à 10%. Cette gamme inclut les niveaux de dose que nous serons
amenés à mesurer. En revanche pour les valeurs extrêmes de kerma, l’écart dépasse les
recommandations de la norme ISO. Il est de 14,2% et de 11,5%, respectivement, pour
des valeurs de kerma de 1 mGy et de 10 Gy.
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Figure 4.9 – Linéarité de la réponse de l’OSL nanoDot en fonction du kerma dans
l’air.

Dans la gamme de dose qui nous intéresse, l’OSL répond aux critères ISO sur la
linéarité. Par conséquent, on peut conclure que sa linéarité est suffisante pour notre
utilisation.

4.4.5 Réponse en fonction du débit de kerma dans l’air

La non dépendance du dosimètre au débit de dose est essentielle pour les mesures à
réaliser dans notre étude. Pour vérifier ce point, six différents débits de kerma dans l’air
ont été testés : 10, 1, 10−1, 10−2, 10−3 et 10−4 Gy.h−1. À chaque fois, trois OSL nanoDot
ont été irradiés simultanément. L’exposition a duré une heure pour les cinq débits les
plus forts et cinq heures pour le plus faible débit.

La figure 4.10 représente, pour chaque débit, les rapports des doses mesurées sur la
dose théorique reçue par les dosimètres. En dehors des deux valeurs extrêmes de débit
de kerma, l’écart entre la dose théorique et celle mesurée est inférieur à 5% pour tous les
débits. Pour les débits extrêmes (10−4 Gy.h−1 et 10 Gy.h−1), l’écart atteint des valeurs de
l’ordre de 10%. Néanmoins, nous ne serons pas amené à utiliser les OSL nanoDot dans
cette gamme de valeur de dose et nous retenons, donc, que la variation de la réponse en
fonction des débits moyens de kerma dans l’air est suffisamment faible pour notre étude.

4.4.6 Réponse en fonction de l’orientation de l’OSL nanoDot

Pour tous les tests de mesure détaillés jusqu’à présent, les OSL nanoDot avaient tous
été positionnés face au faisceau. Or, dans les configurations expérimentales de validation
que nous avons définies, les OSL seront utilisés avec différentes orientations par rapport
à l’axe principal du faisceau. Il est donc indispensable de vérifier si la réponse de l’OSL
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Figure 4.10 – Influence du débit de kerma sur la réponse de l’OSL nanoDot.

varie en fonction de son orientation. Des travaux menés par une équipe brésilienne ont
montré une importante variation de la réponse en fonction de l’orientation de l’OSL
nanoDot. Ces expérimentations, réalisées dans l’air, montrent une diminution de 50% du
signal enregistré entre une orientation de face (0˚) et une autre de profil (90˚) [Pint 09].

Dans le cadre de notre étude, les expérimentations ont majoritairement eu lieu
dans l’eau et non dans l’air. C’est pourquoi, nous avons cherché à voir si l’influence
de l’orientation persistait dans l’eau en mesurant la réponse de l’OSL pour les deux
orientations extrêmes. À chaque fois, nous avons irradié, trois OSL nanoDot du même
lot simultanément à l’aide d’un faisceau de cobalt 60. Dans un fantôme d’eau, les
dosimètres ont été placés à une profondeur de 10 cm pour une prescription de 2 Gy à
5 cm de profondeur. Nous avons mesuré un écart relatif de l’ordre de 0,4% entre les deux
orientations. Cet écart n’est pas suffisamment significatif et peut être négligé puisqu’il
est inférieur à l’écart-type (2%) que nous avions mesuré sur le test de lot. La présence de
l’eau qui est un milieu beaucoup plus diffusant que l’air permet de masquer l’influence
de l’orientation de l’OSL sur sa réponse. Pour notre étude, nous pouvons donc utiliser
l’OSL nanoDot sans privilégier une orientation.

4.4.7 Réponse en fonction de l’énergie des photons

La mesure de la dépendance en énergie est une étape importante de cette étude de
caractérisation de l’OSL nanoDot. Nous savons que les dosimètres thermoluminescents
classiques tels que les TLD ont une forte dépendance aux faibles énergies se manifestant
par une sur-réponse. Cette sur-réponse dépend du numéro atomique des éléments
contenus dans le matériau et est principalement due à une surproduction de l’effet
photoélectrique pour les matériaux de Z élevé. Il est donc fort probable que les OSL
aient un comportement similaire. Dans cet objectif, nous avons irradié simultanément
trois OSL nanoDot avec des faisceaux de différentes énergies pour une dose absorbée de
5 mGy.
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Les qualités de faisceaux explorées correspondent à celles du cobalt 60, du césium 137
et différents faisceaux de la série narrow de la norme ISO 4037 [ISO 98] d’un tube
à rayons X (N250, N120, N60, N30) qui ont pour énergie moyenne, respectivement,
1225 keV, 662 keV, 208 keV, 100 keV, 48 keV et 25 keV. Ces différentes énergies
permettent de balayer un large spectre représentatif des énergies des photons présents
dans nos configurations.

La figure 4.11 représente les réponses mesurées de chacun des faisceaux rapportées à
celle du cobalt 60 ainsi que les points d’interpolation entre ces points expérimentaux.
Nous observons clairement une sur-réponse de l’OSL aux faibles énergies et plus par-
ticulièrement aux énergies inférieures à 100 keV. Un pic de sur-estimation de la dose
jusqu’à un facteur 3,7 apparâıt autour de 30 keV.
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Figure 4.11 – Réponse de l’OSL pour différentes qualités de faisceaux rapportée à
celle du cobalt 60 et représentée en fonction de l’énergie du faisceau.

Dans le cadre de notre étude, la prise en compte de cette sur-réponse est primordiale.
En effet, les photons atteignant les zones périphériques étudiées ont majoritairement
subi un nombre important d’interactions. Ainsi, leur énergie moyenne est beaucoup plus
faible que celle des photons présents près de l’axe du faisceau. Par conséquent, plus
on s’éloigne de l’axe du faisceau, plus le phénomène de sur-réponse est susceptible de
s’accentuer. Nous allons devoir prendre en compte ce phénomène afin d’ajuster la mesure
de la DP avec l’OSL.

4.4.8 Conclusion sur l’étude de caractérisation

Cette étude nous a permis de caractériser l’OSL nanoDot en étudiant la variation
de sa réponse en fonction de différents paramètres (linéarité, débit, lot, orientation,
énergie). À l’exception de la forte dépendance en énergie, nous n’avons pas observé
de caractéristique rédhibitoire compromettant son utilisation pour la mesure de la DP.
Finalement, pour assurer la justesse de la réponse de l’OSL dans les zones périphériques,
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nous devrons uniquement mettre en place un protocole de correction de la sur-réponse
observée à basse énergie. L’ensemble des autres variations observées et acceptées seront
prise en compte dans le bilan des incertitudes liées à la mesure de DP avec l’OSL.

4.5 Validation de l’OSL nanoDot pour la mesure

de la DP dans l’eau

Dans cette partie, nous définissons les corrections à apporter à la réponse de l’OSL
nanoDot qui permettront une mesure fiable de la DP dans l’eau.

4.5.1 Correction de la différence d’absorption entre l’eau et
l’air

Les coefficients d’étalonnage du lecteur ont été obtenus à partir de mesures de kerma
dans l’air alors que l’utilisation de l’OSL vise principalement à déterminer la dose
absorbée dans l’eau. Or, le coefficient d’absorption des photons n’est pas le même dans
ces deux milieux. Cette variation a une influence sur la valeur de la dose absorbée. Par
conséquent, une correction de la réponse est nécessaire en la multipliant par le rapport
des coefficients d’absorption de l’eau et de l’air. Cette correction est équivalente à une
multiplication par le rapport Deau

Dair
= Grandeur mesurée

Grandeur d’étalonnage
correspondant à la correction

rigoureuse de cet effet. Nous supposons donc que le kerma dans l’air Kair, grandeur
utilisée pour l’étalonnage, est équivalent à la dose dans l’air Dair. Cette hypothèse est
justifiée pour des niveaux d’énergies inférieurs au MeV ; ceux que l’on retrouve dans
les zones hors-champ. On peut observer cette tendance sur la figure 4.13 des spectres
utilisés pour la correction de la dépendance en énergie de la partie 4.5.2.

La valeur du rapport des coefficients d’absorption de l’eau et de l’air en fonction de
l’énergie est représentée à partir des données du NIST sur la figure 4.12. Ce rapport
est constant et égal à 1,11 pour des énergies supérieures à 150 keV. En revanche, pour
des énergies inférieures, on remarque une forte diminution jusqu’à une valeur de 1,01 à
30 keV.

Par conséquent, nous avons voulu estimer l’impact de cette variation du rapport
sur la valeur globale du facteur de correction pour un spectre représentatif de nos
expérimentations. Dans cet objectif, nous avons calculé un spectre de photons dans
l’eau à 40 cm de l’axe principal d’un faisceau de 12 MV du SATURNE 43 à l’aide
de PENELOPE. Pour nos configurations, c’est typiquement à cette position que la
proportion de photons de faible énergie est la plus importante. Le choix de cette position
permet ainsi de maximiser la variation de la valeur du rapport. Finalement, la convolution
du spectre simulé avec la courbe des rapports des coefficients d’absorption induit une
réduction de 1% de la valeur globale du rapport à comparer à la valeur de 1,11 des
photons de haute énergie. Dans ces conditions, nous avons choisi de négliger la variation
de ce rapport, de le considérer comme constant et de prendre en compte cette variation
de 1% dans le bilan global de l’incertitude sur la mesure OSL.

4.5.2 Correction de la dépendance en énergie

L’étude de caractérisation a permis de mettre en évidence la sur-réponse du dosimètre
pour des photons de faibles énergies (<100 keV). La prise en compte de ce phénomène
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Figure 4.12 – Rapport des coefficients d’absorption massiques entre l’eau et l’air
(données tirées du NIST).

est indispensable pour notre étude étant donné que les photons atteignant les zones
périphériques au champ de traitement ont des énergies relativement faibles. Nous avons
mis en évidence ce phénomène en calculant à l’aide de PENELOPE les spectres des
photons dans des voxels positionnés à différentes distances de l’axe du faisceau pour
une irradiation dans l’eau à partir du modèle de l’accélérateur GE SATURNE 43 du
LNHB. La figure 4.13 présente les spectres pour trois positions distinctes de voxels (0, 9
et 38 cm de l’axe du faisceau). On observe clairement l’augmentation de la composante
de basses énergies avec l’éloignement de l’axe du faisceau, notamment, autour de 70 keV.
Une sur-réponse avait clairement été mesurée autour de cette énergie. Ce résultat justifie
l’application d’un protocole de correction de cette dépendance en énergie. Précisons que
les incertitudes statistiques sur le calcul des spectres sont très faibles et n’ont pas été
représentées.

4.5.2.1 Définition du protocole de correction

La correction que nous avons mise en place consiste à convoluer la fluence énergétique
estimée au point de mesure avec la courbe de dépendance en énergie. Ce choix s’appuie
sur le fait que la dose absorbée D et la fluence énergétique ψ sont reliées par l’équation
suivante :

D = ψ × µen
ρ
, (4.6)

où µen
ρ

et le coefficient massique d’absorption. La fluence énergétique ψ est égale au
produit φ× E. La grandeur φ est la fluence, E est l’énergie des photons.

Afin de réaliser la correction, nous avons, dans un premier temps, calculé la fluence
au point de mesure, puis déduit la fluence énergétique associée. En théorie, la fluence est
le nombre de particules traversant une sphère infinitésimale centrée au point de calcul
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Figure 4.13 – Spectres en énergie dans un voxel d’eau de 1 cm3 à différentes distances
de l’axe du faisceau principal obtenus pour une qualité de faisceau correspondant au
12 MV et restreint entre 0 et 1 MeV.

rapporté à l’aire de la section circulaire de la sphère. Dans notre étude, nous avons
approximé le calcul de la fluence par un calcul du spectre à l’intérieur d’un voxel de
1× 1× 1 cm3 centré au point de mesure. Ce calcul a été fait pour des énergies allant de
0 keV jusqu’à l’énergie nominale des électrons primaires par pas de 20 keV (largeur des
bins). Sur chaque bin en énergie, nous avons multiplié la valeur de la fluence associée
par l’énergie médiane du bin. Cette opération permet le calcul de la fluence énergétique
de chaque bin.

En parallèle, en interpolant les valeurs expérimentales de la courbe de dépendance
en énergie de l’OSL, nous avons associé une réponse à chaque bin en énergie utilisé pour
le calcul de la fluence énergétique. Une partie de ces points apparâıt sur la courbe de
dépendance en énergie acquise lors de l’étude de caractérisation (voir la figure 4.11).

En sommant l’ensemble des produits � fluence énergétique × réponse en énergie � de
chaque bin, on obtient la réponse de l’OSL au point de mesure. Ensuite, on rapporte ce
résultat à la fluence énergétique totale. La division de la valeur de la mesure non-corrigée
par le facteur finalement obtenu permet la prise en compte finale de la sur-réponse en
énergie.

L’équation 4.7 résume les opérations amenant au calcul du facteur de correction
kénergie de la dépendance en énergie pour chaque point de mesure :

1

kénergie
=

1

Ψtotale

Nbin∑
i=0

R( 1
2

+i)Lbin
×Ψ( 1

2
+i)Lbin

, (4.7)

où,
– Nbin correspond au nombre de bin utilisé pour le calcul de la fluence ;
– Lbin correspond à la largeur du bin pour la calcul spectre, nous l’avons fixé à

20 keV dans nos simulations. ;
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– R( 1
2

+i)Lbin
correspond à la valeur de la réponse pour le bin (1

2
+ i)Lbin ;

– Ψtotale est la fluence énergétique totale ;
– Ψi est la fluence énergétique du ième bin.

4.5.2.2 Impact de la correction de la dépendance en énergie

La figure 4.14 compare les doses mesurées dans l’eau avec la chambre d’ionisation
(dosimètre de référence), avec l’OSL sans la correction de la dépendance en énergie et
avec l’OSL après la correction de la dépendance en énergie. Ces résultats sont obtenus
avec le linac GE Saturne 43 du LNHB à la qualité de faisceau 12 MV pour une taille
de champ 10× 10 cm2. Ces mesures ont été réalisées à l’intérieur d’une grande cuve à
eau à 10 cm de profondeur pour une distance source – surface de l’eau de 90 cm.
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Figure 4.14 – Comparaison des profils de dose dans l’eau de la chambre d’ionisation,
de l’OSL non corrigé et de l’OSL corrigé sous le faisceau 12 MV du SATURNE 43. Le
calcul des incertitudes représentées est détaillé dans la partie 4.6

On observe tout d’abord qu’au fur et à mesure que l’on s’éloigne de l’axe du faisceau,
l’écart entre la mesure de référence par chambre d’ionisation et la mesure d’OSL non
corrigée de la dépendance en énergie s’accentue considérablement. En revanche, après
application du facteur de correction de la dépendance en énergie, on observe un très bon
accord entre la mesure de référence et celle de l’OSL. Seul un point à 23 cm de l’axe du
faisceau semble avoir subi une sur-correction qu’il est difficile d’expliquer à ce stade.

L’écart global moyen entre les données obtenues par chambre d’ionisation et celles
obtenues avec les OSL étaient de ±16,25% avant la correction alors qu’il est de ±1,91%
après la correction de la dépendance en énergie. La démarche a été répétée pour des
mesures similaires aux qualités correspondant à des faisceaux 6 MV et 20 MV. L’écart
global moyen entre les mesures de chambre d’ionisation et de l’OSL ont diminué de
±13,84% à ±3,06% et de ±9,86% à ±3,51%, respectivement, pour les faisceaux de
6 MV et 20 MV après correction de la dépendance en énergie. Compte tenu des très
faibles doses mesurées en périphérie du champ et des niveaux d’incertitudes que nous
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avons pu atteindre par la simulation MC, la réduction de l’incertitude après application
du protocole de correction de la dépendance en énergie permet d’obtenir un accord
suffisamment bon entre la mesure de référence et celle de l’OSL. Cet accord permet de
valider l’utilisation des OSL pour la mesure des DP. Il sera donc possible d’utiliser les
nanoDot pour les mesures de validation de la seconde configuration de notre outil de
prédiction présenté dans le dernier chapitre de cette étude doctorale (chapitre 5).

4.5.3 Du signal lu à la DP absorbée dans l’eau

Cette étude de caractérisation nous a permis de mettre en place les différents facteurs
et coefficients indispensables à l’ajustement du signal lu par le lecteur microStar pour
que l’OSL nanoDot soit un outil fiable pour la mesure de la DP. Nous résumons, dans
l’équation 4.8, l’ensemble de ces facteurs et de ces coefficients :

DOSL
eau = L× ksensibilité ×Nhauts/bas

Kair
× (

µen
ρ

)eauair × kénergie, (4.8)

où
– L est le signal brut donné par le lecteur ;
– ksensibilité est le facteur qui corrige les différentes sensibilités des OSL nanoDot ;
– N

hauts/bas
Kair

est le coefficient issu de l’étalonnage du lecteur, il est exprimé en
Gy.pulse−1 et varie en fonction de la gamme de dose ;

– (µen
ρ

)eauair est le facteur corrigeant la différence d’absorption entre l’eau et l’air ;
– kénergie est le facteur qui corrige la forte dépendance des OSL aux faibles énergies

des photons, cette correction est particulièrement indispensable pour la mesure de
la dose hors-champ.

4.6 Incertitude sur les mesures

Toute acquisition expérimentale est accompagnée d’une incertitude quantifiant la
fiabilité de la mesure réalisée. Le but de cette partie est d’estimer l’incertitude sur la
mesure ionométrique et celle associée à la mesure de l’OSL à partir des résultats de
l’étude de caractérisation.

4.6.1 Méthodologie pour l’estimation de l’erreur sur la mesure

Il existe principalement deux façons d’estimer l’incertitude sur une mesure : la somma-
tion quadratique de chaque source d’incertitude et l’estimation globale de l’incertitude.

4.6.1.1 Méthode par sommation quadratique

Cette méthode consiste à identifier, dans un premier temps, toutes les sources
d’incertitude supposées indépendantes. L’ISO définit deux types d’incertitude [ISO 95] :

– Le type dit � A � regroupant les incertitudes quantifiables par une analyse sta-
tistique, par exemple, par le calcul de l’écart-type d’une grandeur en répétant la
mesure. Ces incertitudes sont réduites en répétant N fois la même mesure (avec
N suffisamment grand dans les limites du réalisable), de sorte que l’écart-type
assimilé à l’incertitude diminue avec la racine carrée de N , tel que décrit par
l’équation 2.14 de l’écart-type présentée dans la partie 2.1.4 du premier chapitre
de ce document ;
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– Le type dit � B � regroupant les incertitudes non quantifiables statistiquement.
Il peut s’agir d’un effet systématiquement présent lors de la répétition d’une mesure.

Une fois que les incertitudes sont identifiées, il faut sommer quadratiquement chacune
des incertitudes. Par exemple, si une grandeur y varie en fonction de plusieurs variables
xi indépendantes, soit y = f(x1, x2, ...), alors la loi de propagation quadratique des
incertitudes s’écrit :

σy =

√√√√ n∑
i=1

(
∂f

∂xi
)2(σxi)

2. (4.9)

Cette formule ne tient pas compte des corrélations entre les différentes sources
d’incertitude. Les variables sont supposées indépendantes. Cette hypothèse engendre
naturellement une sur-estimation de l’incertitude globale.

4.6.1.2 Méthode globale

La seconde méthode, dite globale, est une estimation a posteriori de l’incertitude
totale. Elle s’appuie sur une analyse générale des résultats et notamment sur une
estimation d’un écart type entre la mesure et des données de référence. Cette méthode
est utilisée lorsqu’il est difficile d’identifier et de quantifier chaque source d’incertitude
ou bien, lorsque celle-ci conduit à une surestimation à l’évidence trop importante.

4.6.2 Incertitudes sur la mesure ionométrique

Pour les mesures ionométriques relatives, les incertitudes de type A sont négligeables.
En effet, les chambres d’ionisations ayant un volume typique de 0,6 cm3 (comme la
chambre NE–2571 que nous utilisons) ont une grande reproductibilité avec un écart
inférieur à 0,1% entre différentes mesures.

Une des principales sources d’incertitude de type B dues aux erreurs systématiques
de l’outil provient de la mise en place expérimentale. En effet, une évaluation erronée de
la position du détecteur ou de la distance source-surface provoquera une erreur difficile
à détecter dans les résultats. On distingue deux sources d’erreur conduisant à ce type
d’incertitude :

– Le positionnement du détecteur par rapport au système de référence ;
– La connaissance de la position de l’isocentre de l’appareil toujours par rapport au

système de référence.

Finalement, l’incertitude de type B assimilée à l’incertitude totale est de 0,36% (1σ).
Nous avons utilisé la valeur estimée lors de précédentes manipulations réalisées au LNHB
avec la chambre d’ionisation NE–2571 [Blaz 09]. Cette valeur a été retenue pour nos
mesures, nous n’avons pas cherché à estimer notre propre valeur. En raison du faible
niveau de l’incertitude, nous avons choisi de ne pas la représenter sur les différentes
courbes présentées.

4.6.3 Incertitudes sur la mesure OSL

Pour le dosimètre OSL, l’incertitude a été estimée à partir des deux méthodes.
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4.6.3.1 Estimation par la méthode quadratique

À partir de l’équation 4.8 de la partie 4.5.3, il est possible d’identifier les différentes
sources d’incertitude de la mesure OSL. On obtient ainsi une expression de l’incertitude
totale sur la mesure OSL présentée dans l’équation 4.10. On considère que les variables
suivent une distribution statistique rectangulaire conservatrice vis-à-vis d’une distribution
gaussienne. Cette loi nous permet d’estimer l’incertitude σi (1σ) de chaque variable i
en divisant le demi écart maximal mesuré par

√
3, soit σi = écart maximal estimé√

3
[ISO 95].

Les écarts maximaux mesurés lors de l’étude de caractérisation n’ont pas toujours été
obtenus dans des conditions représentatives de celles que nous suivrons pour la validation.
Par exemple, l’écart le plus important sur la linéarité est obtenu pour une irradiation à
10 Gy, correspond à un niveau de dose bien supérieur à ceux que nous rencontrerons dans
nos manipulations. Pour ce type de situation, nous avons retenu des valeurs d’écarts
maximaux correspondant d’avantage à nos manipulations.

σD
D

=

√
(
σlect.
L

)2 + (
σsens.

ksensibilité
)2 + (

σétal.
NKair

)2 + (
σabs.

(µen
ρ

)eauair

)2 + (
σéner.
kénergie

)2. (4.10)

Incertitude sur la lecture σlect.
Le terme σlect. correspond à l’incertitude sur la lecture. L’estimation de ce terme est

principalement faite à partir des résultats de l’étude de caractérisation. L’équation 4.11
résume l’ensemble des incertitudes sur la lecture :

σlect.
L

=
√
σ2
linératié,% + σ2

débit,% + σ2
lot,% + σ2

orientation,%, (4.11)

où,
– σlinératié,% représente l’incertitude relative sur la linéarité en kerma (estimée à

5%√
3

= 2, 89%) ;

– σdébit,% représente l’incertitude relative au débit de dose (estimée à 5%√
3

= 2, 89%) ;

– σlot,% correspond à l’écart-type relatif obtenu pour le test de lot (estimé à 2%√
3

=

1, 15%) ;
– σorientation,% correspond à l’incertitude sur la dose en fonction de l’orientation

(estimée à 0,4%√
3

= 0, 23%).

Finalement, nous estimons l’incertitude relative sur la lecture σlect.
L

à un niveau de
4,26%.

Incertitude sur la sensibilité de l’OSL σsens.
σsens. correspond à l’incertitude sur la sensibilité de l’OSL. La sensibilité est définie

par Landauer, nous avons considéré cette valeur comme une donnée sans incertitude.

Incertitude sur l’étalonnage σétal.
σétal. correspond à l’incertitude sur l’étalonnage dont la principale source est l’écart

type sur les mesures réalisées au cobalt 60. L’incertitude liée à l’écart type a été estimée
à 0,78%√

3
= 0, 45% sur la gamme des fortes doses à et à 1,62%√

3
= 0, 94% sur la gamme des

faibles doses. Il existe également une incertitude de l’ordre de 0,4% intrinsèque à la
mesure réalisée sur le cobalt 60 du LNHB.
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Finalement, l’incertitude sur le coefficient d’étalonnage s’élève à 0,60% pour la gamme
des hautes doses et à 1,02% pour la gamme des basses doses.

Incertitude sur la correction de l’étalonnage dans l’air σabs.
σabs. correspond à l’incertitude sur la correction de l’étalonnage réalisé dans l’air. Nous

avons estimé une incertitude de 1% sur ce facteur. À cette valeur, il faut ajouter une
incertitude de l’ordre de 2% sur chacun des coefficients massiques d’absorption [Hubb 77].

Ainsi, l’incertitude est de
√

1%2+2%2+2%2√
3

= 1, 73%.

Incertitude sur la correction de la dépendance en énergie σéner.
Enfin, σéner. correspond à l’incertitude sur le facteur de correction de la dépendance

en énergie pour lequel la principale source d’incertitude serait celle sur le calcul de la
fluence. Cependant, les niveaux d’incertitudes statistiques associées aux calculs MC de
la fluence sont suffisamment faibles pour les négliger.

Incertitude globale sur la mesure de dose de l’OSL σD
Finalement, l’incertitude totale (à 1σ) sur la mesure OSL calculée à partir de la

méthode par sommation quadratique est égale à 4,63% sur la gamme des fortes doses et
est égale à 4,70% sur la gamme des faibles doses. Cette valeur est raisonnablement faible
pour l’utilisation que nous souhaitons avoir des OSL, soit pour la mesure de faible dose.
Néanmoins, il est pertinent de comparer cette valeur à celle estimée par la méthode
globale.

4.6.3.2 Estimation par la méthode globale

L’estimation par la méthode globale s’appuie sur les résultats présentés dans la
partie 4.5.2.2 comparant l’écart entre la mesure OSL et la mesure de référence réalisée à
partir de la chambre d’ionisation pour trois qualités de faisceau (correspondant à 6 MV,
12 MV et 20 MV). Le niveau d’incertitude de la mesure ionométrique est suffisamment
faible pour être négligé.

Dans un premier temps, nous avons exclu la prise en compte de certains points de
mesure pour lesquels le résultat de la lecture était visiblement aberrant. Ces points
concernent principalement les points de la pénombre du faisceau, zone dans laquelle le gra-
dient de dose est fort et où la moindre erreur de positionnement biaise considérablement
le résultat de la mesure. Nous justifions l’exclusion de ces points car l’erreur de position-
nement n’a pas été pris en compte dans la méthode quadratique et parce que nous ne
sommes pas amenés à rencontrer des configurations à fort gradient de dose pour des
mesures de DP.

Sur les points restants, nous avons estimé un demi écart maximal à 5,40%. En sup-
posant toujours que les mesures suivent une distribution statistique carrée conservatrice,
nous avons divisé cette valeur par

√
3. Finalement, la valeur de l’incertitude sur la mesure

OSL obtenue à partir de la méthode globale s’élève à 3,12%.

4.6.3.3 Bilan de l’estimation de l’incertitude sur la mesure de l’OSL

La valeur de l’incertitude estimée varie selon la méthode employée. Nous retrouvons
logiquement une valeur d’incertitude plus importante par la méthode quadratique. La
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non prise en compte des éventuelles dépendances entre les sources d’erreur engendre
potentiellement une sur-estimation de l’incertitude par cette méthode.

En face, l’estimation par la méthode globale semble simpliste puisqu’elle s’appuie
seulement sur l’observation des résultats d’une configuration unique. Malgré tout, cette
seconde méthode permet de lisser les effets de dépendance des sources d’incertitude,
réduisant ainsi la valeur finale de l’incertitude.

Finalement, l’important est de remarquer que les deux résultats sont suffisamment bas
pour les niveaux de dose avec lesquels nous travaillons qui sont ceux de la radioprotection.
Au regard des niveaux d’incertitudes statistiques que nous avons atteint par la simulation
MC, ces deux valeurs sont également suffisamment basses.

Nous décidons de retenir la valeur estimée par sommation quadratique afin d’assurer
la prise en compte de l’ensemble des incertitudes. La sur-estimation potentiellement
induite par cette méthode reste suffisamment faible vis-à-vis des niveaux d’incertitude
souhaités sur les faibles doses.

4.7 Conclusions sur la démarche de validation du

code

Les travaux présentés dans ce chapitre nous ont permis de mettre en place un
processus de validation de l’outil de prédiction : d’une part, par la définition de deux
configurations expérimentales de validation, et d’autre part, par le choix et la validation
de l’utilisation des dosimètres chambre d’ionisation et OSL pour la mesure de la dose
hors-champ, notamment grâce à la mise en place du protocole de correction de la
dépendance en énergie.

La dernière étape de ces travaux est la validation des résultats de simulation de l’outil
de prédiction par comparaison avec les données expérimentales des deux configurations
définies. L’ensemble de ces travaux sont développés dans le quatrième et dernier chapitre
du document.



Chapitre 5

Validation expérimentale du calcul
de la DP

La finalité de ce dernier chapitre de notre étude est de confronter les données
numériques aux données expérimentales. Les travaux présentés dans les deux précédents
chapitres ont permis :

– d’optimiser le calcul de la dose hors-champ à l’aide du code PENELOPE en
définissant un jeu de paramètres adéquat et en implémentant la technique de
réduction de variance du transport pseudo-déterministe ;

– d’établir un protocole de validation expérimentale du calcul de la dose hors-champ
obtenu avec le code PENELOPE.

Le premier objectif de ce chapitre est de valider les résultats des calculs de DP
de PENELOPE en les confrontant, premièrement, aux données ionométriques pour la
configuration métrologique puis aux données OSL pour la configuration pré-clinique.

Le second objectif est d’appliquer la technique du transport pseudo-déterministe
pour le calcul de dose en plusieurs points des deux configurations de validation. Il s’agit
de montrer que la réponse n’est pas biaisée et de vérifier que l’utilisation de la technique
apporte un gain sur l’efficacité de la simulation pour ces configurations plus complexes
et réalistes que celle utilisée lors des tests (voir la partie 3.5.5 du chapitre 2).

Nous avons divisé ce dernier chapitre en deux grandes parties : la première traite
de la validation de la configuration métrologique et la seconde de la validation de la
configuration pré-clinique.

5.1 Configuration métrologique

5.1.1 Configuration suivant le protocole TRS–398 de l’AIEA

En raison des instabilités du débit et de l’énergie de leurs faisceaux, les accélérateurs
linéaires médicaux subissent régulièrement des contrôles d’assurance qualité s’appuyant
sur des protocoles reconnus. Le TRS–398 de l’AIEA [Andr 00] et le TG–51 [Almo 99]
sont les protocoles utilisés, respectivement, en Europe et en Amérique du nord pour
l’étalonnage des faisceaux de photons de haute énergie. Ils permettent de déterminer la
dose absorbée à une profondeur de référence dans un fantôme d’eau sous des conditions
d’irradiation spécifiques à l’aide d’une chambre d’ionisation étalonnée en laboratoire
national d’étalonnage. En France, le CEA, LIST, LNHB réalise ces étalonnages. Nous

99
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Dimensions du fantôme 30× 30× 30 cm3

Milieu eau
Distance source – détecteur 100 cm
Profondeur de référence zréf 10 cm

Taille de champ (à zréf ) 10× 10 cm2

Table 5.1 – Conditions de référence définies pour les photons dans le protocole TRS-398
de l’AIEA.

avons réalisé les irradiations propres à la configuration métrologique au sein de ce
laboratoire.

La configuration expérimentale définie pour l’étape métrologique de validation s’ins-
pire largement des conditions de référence définies par le protocole TRS–398 et résumées
dans le tableau 5.1. À l’exception des dimensions de la cuve, nous avons suivi l’ensemble
de ces paramètres pour notre configuration de validation. Les dimensions de la cuve ont
été modifiées de façon à rendre possible une large exploration des zones en dehors du
champ de 10× 10 cm2.

5.1.2 Cuve à eau spécifique

La cuve à eau spécifique que nous avons fait fabriquer permet de mesurer la dose
absorbée jusqu’à 45 cm de l’axe principal du faisceau. La cuve est en polyméthacrylate
de méthyle (PMMA) et possède les dimensions suivantes : 30× 60× 30 cm3 pour une
exploration hors-champ selon l’axe Y . Compte-tenu de la symétrie de l’irradiation nous
avons choisi de ne pas centrer la cuve par rapport au faisceau et d’explorer uniquement
un côté du profil de dose.

Figure 5.1 – Schéma de la cuve vue depuis le faisceau avec la fenêtre d’entrée traversée
par le faisceau (les dimensions sont données en mm).

Sur le schéma de la cuve, vue depuis le faisceau (figure 5.1), on observe une fenêtre
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carrée non centrée. Cette ouverture correspond à la zone dans laquelle l’épaisseur de
PMMA est plus fine. C’est également dans cette zone que le faisceau traverse la paroi.
Précisons que pour des raisons de radioprotection et d’architecture, les irradiations sont
réalisées en positionnant le bras à 90˚avec le linac du LNHB. Par conséquent, le faisceau
traverse nécessairement une paroi de la cuve. L’épaisseur moindre de la fenêtre permet
de minimiser l’impact du PMMA sur le faisceau. La figure 5.2 est une photographie de
la cuve après l’assemblage des différentes parois de PMMA.

Figure 5.2 – Photographie de la cuve à eau spécifique lors de son assemblage.

5.1.3 Acquisition des données par chambre d’ionisation

Les mesures ont été réalisées sur le linac GE SATURNE 43 de General Electric du
laboratoire national d’étalonnage (CEA, LIST, LNHB). La description de cet accélérateur
linéaire a été faite dans la partie 2.3.1 du chapitre 2. La cuve à eau a donc été placée,
selon les conditions de référence, dans le faisceau de ce linac (voir la figure 5.3).

Figure 5.3 – Photographie de la cuve à eau positionnée dans l’axe du faisceau de
l’accélérateur GE SATURNE 43.
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Le LNHB est équipé d’un robot permettant de déplacer automatiquement la chambre
d’ionisation NE–2571 aux différents points de mesure. La dose absorbée a été mesurée
le long du profil à 10 cm de profondeur pour trois qualités de faisceau correspondant
aux tensions accélératrices de 6 MV, 12 MV et 20 MV. Pour chaque position de la
chambre d’ionisation et à toutes les qualités de faisceau, les irradiations ont respecté
une prescription de dose de 2 Gy au point de référence au centre du champ sous 10 cm
de profondeur d’eau.

5.1.4 Acquisition des données de simulation MC

Afin de simuler le dépôt de la DP nous avons modélisé la large cuve à eau et l’avons
ajoutée au modèle MC du linac du GE SATURNE 43. Remarquons que la géométrie de
la simulation est très similaire à celle définie lors des premières simulations présentées
de la partie 2.3. Deux changements ont été entrepris :

– les parois en PMMA de la cuve ont été ajoutées autour du parallélépipède d’eau
initial ;

– la cuve a été décentrée par rapport à l’axe principal du faisceau afin d’augmenter
la capacité d’exploration périphérique.

Pour chaque qualité de faisceau, il existe un modèle PENELOPE particulier de
l’accélérateur. Seuls le cône égalisateur, la cible de conversion et les paramètres de la
source d’électrons primaires varient entre les différentes qualités de faisceau.

La dose absorbée a été calculée le long du profil à 10 cm de profondeur dans des
voxels de dimensions 0, 5 × 0, 5 × 0, 5 cm3. Compte tenu de la similitude entre cette
configuration et celle utilisée pour l’étude sur les techniques de réduction de variance,
nous avons décidé d’utiliser les mêmes jeux de paramètres. Par conséquent, nous avons
suivi 108 particules primaires et utilisé les techniques de réduction de variance du splitting
du bremsstrahlung avec une ouverture de cône adaptée au décalage de la cuve par rapport
à l’axe et celle du splitting circulaire avec les mêmes paramètres que précédemment.

5.1.5 Comparaison des résultats sur les profils de dose

Les données ionométriques sont ici comparées à celles obtenues avec le code PENE-
LOPE. Les résultats des profils de dose des qualités de faisceau correspondant au 6 MV,
12 MV et 20 MV sont représentés, respectivement, sur les figures 5.4, 5.5 et 5.6.

Tout d’abord, nous observons que l’accord entre les résultats du code PENELOPE
avec les mesures de référence faites avec la chambre d’ionisation est bon. En effet, le
profil des deux types de données est confondu sur la quasi-totalité du domaine exploré.
Comme nous l’avons déjà signalé, la configuration est très similaire à celle utilisée pour
l’obtention des premiers résultats de simulation, de ce fait, les niveaux d’incertitudes
sont semblables (de l’ordre ou inférieurs à 20% à 3σ). Nous considérons toujours ces
valeurs comme raisonnablement basses compte tenu des faibles doses rencontrées. Cet
accord satisfaisant nous permet d’affirmer que le code PENELOPE estime avec justesse
la dose absorbée en dehors du champ dans un cadre métrologique. On retrouve un
comportement similaire pour les trois qualités de faisceau explorées. Aucune variation
n’a été observée en changeant la qualité du faisceau.

Il faut toutefois apporter une nuance à ce résultat. En effet, nous observons une
légère sur-estimation du dépôt de dose avec le code PENELOPE dans la région située
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Figure 5.4 – Comparaison des profils de dose dans l’eau de la mesure ionométrique et
de PENELOPE sous le faisceau 6 MV du SATURNE 43 pour un champ 10× 10 cm2.
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Figure 5.5 – Comparaison des profils de dose dans l’eau de la mesure ionométrique et
de PENELOPE sous le faisceau 12 MV du SATURNE 43 pour un champ 10× 10 cm2.

entre 20 et 25 cm de l’axe du faisceau. Ce décrochement apparâıt pour toutes les qualités
de faisceau utilisées. Cette manifestation systématique nous laisse penser que ce sur-
dosage est dû à un effet géométrique. Le modèle du SATURNE 43 utilisé a initialement
été validé pour le calcul de dose à l’intérieur du champ d’irradiation, par conséquent,
certains éléments périphériques au système de collimation n’ont pas été modélisés. Ces
éléments sont principalement constitués de matériaux plastiques, néanmoins, des éléments
additionnels plus lourds peuvent également apparâıtre. Les dimensions et les matériaux
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Figure 5.6 – Comparaison des profils de dose dans l’eau de la mesure ionométrique et
de PENELOPE sous le faisceau 20 MV du SATURNE 43 pour un champ 10× 10 cm2.

de ces volumes ne sont pas décrits par le constructeur, c’est pourquoi, il ne nous a pas
été possible de les modéliser et, donc, de vérifier si ce décrochement est effectivement dû
à un manque dans la modélisation.

Il est également intéressant de remarquer que la sur-correction de la dépendance
en énergie que nous avions observée à 23 cm dans la partie 4.5.2.2 du chapitre 4 était
localisée dans cette zone. On peut supposer qu’en raison d’un manque dans la géométrie,
des photons de basse énergie n’ont pas été arrêtés induisant une sur-estimation de la
composante de basse énergie du spectre en ce point et, par conséquent, le calcul d’un
facteur de correction trop élevé.

5.1.6 Application du transport pseudo-déterministe à la confi-
guration métrologique

Nous avons vu que le niveau d’avancement de l’implémentation de la technique du
transport pseudo-déterministe qui a été atteint dans le cadre de cette étude doctorale
permettait uniquement d’utiliser la technique à l’aide d’un programme principal simplifié
(penmain_simple.f) et, par conséquent, ne permettait pas de la lancer simultanément
avec d’autres procédés de réduction de variance. Nous avons donc uniquement pu tester
l’utilisation du transport pseudo-déterministe par rapport à la simulation analogue.

L’introduction d’une géométrie complexe telle que celle d’un linac nous a, dans
un premier temps, amené à paralléliser notre programme principal penmain_simple.f.
Cette étape est, en effet, indispensable pour une convergence de nos simulations dans
des temps raisonnables. Le lancement en parallèle de plusieurs simulations et le regrou-
pement des résultats de chaque processus est maintenant géré par notre programme
principal. Il ne s’agit pas une parallélisation rigoureuse (type MPI) mais simplement de la
gestion des résultats de plusieurs processus ayant été lancés sur des graines indépendantes.
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Pour cette configuration métrologique, l’influence de l’utilisation de la technique
a été testée en définissant une sphère de rayon 1 cm placée sur le profil d’intérêt (à
10 cm de profondeur d’eau). Les simulations ont été exécutées à la qualité de faisceau
correspondant au 12 MV. Deux positions de la sphère ont été examinées : 10 et 30 cm
de l’axe principal du faisceau.

Conf. Métrol. Analogue Pseudo-déterministe

10 cm
Dose/histoire (eV.g−1) 4, 01 · 10−2 4, 65 · 10−2

Incert. (1σ) (eV.g−1) 0, 57 · 10−2 0, 66 · 10−2

Temps (s) 1, 3 · 106 3, 4 · 105

Efficacité 3, 85 · 10−5 1, 47 · 10−4

Gain 3,83

30 cm
Dose/histoire (eV.g−1) 2, 97 · 10−3 2, 20 · 10−3

Incert. (1σ) (eV.g−1) 1, 58 · 10−3 0, 27 · 10−3

Temps (s) 2, 5 · 106 2, 5 · 106

Efficacité 1, 42 · 10−6 2, 72 · 10−5

Gain 19,17

Table 5.2 – Comparaison entre une simulation utilisant la technique pseudo-
déterministe et une simulation analogue dans la configuration métrologique à 10 cm et
30 cm de l’axe d’un faisceau de 12 MV et pour un champ 10× 10 cm2.

Le tableau de la figure 5.2 résume les résultats en dose absolue obtenus pour les deux
positions de la sphère dans la configuration métrologique.

D’une part, ces résultats montrent que l’utilisation de la technique de réduction de
variance ne biaise pas la simulation puisque les valeurs se recoupent en tenant compte
des incertitudes (à 1σ). Nous avons également vérifié que celles-ci se recoupaient avec la
dose simulée avec le programme principal penmain.f en activant les deux techniques
de réduction de variance (splitting du bremsstrahlung et splitting circulaire) : soit,
4, 42 · 10−2 eV.g−1 ±1, 90 · 10−3 eV.g−1 à 10 cm et 2, 37 · 10−3 eV.g−1 ±4, 10 · 10−4 eV.g−1

à 30 cm.
D’autre part, la technique du transport pseudo-déterministe apporte un gain d’un fac-

teur voisin de 4 et 19 sur l’efficacité par rapport à la simulation analogue, respectivement
pour un positionnement de la sphère à 10 et 30 cm de l’axe du faisceau.

Les gains sur l’efficacité permettent, soit, de réduire le temps de calcul pour atteindre
une même incertitude, soit, de diminuer l’incertitude statistique pour un même temps
de simulation. Nous pouvons expliciter ces impacts en remarquant, d’une part, qu’à
10 cm, l’utilisation du processus pseudo-déterministe permet de diviser par quatre le
temps de calcul pour obtenir une incertitude statistique du même ordre de grandeur
(∼ 14%), et d’autre part, qu’à 30 cm, pour une même durée de simulation, l’incertitude
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statistique est divisée par un facteur de l’ordre de 4,4 (∼
√

19), soit de 53% à 12%.
Compte tenu des résultats que nous avions obtenus lors des tests dans la configuration

simple (voir la partie 3.5.5), nous aurions pu nous attendre à ne pas observer un
gain d’efficacité dans cette première configuration de validation. En effet, la fréquence
du processus pseudo-déterministe est élevée en raison de la gamme d’énergie et des
nombreux matériaux traversés. Le manque d’optimisation du code que nous avons mis en
évidence aurait donc pu dégrader considérablement l’efficacité de ce calcul. Néanmoins, la
complexité de la géométrie et l’échantillonnage particulièrement faible des zones d’intérêt,
en simulation analogue, ont permis d’observer, malgré tout, un gain sur l’efficacité ainsi
qu’une augmentation de ce gain avec la distance à l’axe.

5.1.7 Bilan de la validation métrologique

Cette première partie nous a permis de valider le comportement du code PENELOPE
pour le calcul de la dose hors-champ. Nous savions qu’il était possible d’atteindre des
niveaux d’incertitude statistique relativement faibles sur le calcul de la DP avec ce
code, nous savons maintenant que les valeurs calculées sont fidèles au dépôt réel de dose
mesurée aux incertitudes près.

Nous avons également pu vérifier le bon fonctionnement de la technique de réduction
de variance implémentée pour une configuration métrologique réaliste. Cette vérification
nous a permis de mettre en évidence un gain sur l’efficacité d’un calcul de DP à l’aide de
cette technique malgré les limites énoncées. L’optimisation du code permettra d’améliorer
significativement les gains sur l’efficacité.

5.2 Configuration pré-clinique

L’objectif de cette deuxième étape est de valider le comportement du code PENE-
LOPE en dehors du champ dans une configuration plus réaliste et fidèle aux conditions
cliniques. Dans ce but, nous avons procédé à deux changements fondamentaux par
rapport à la configuration métrologique :

– le milieu irradié est maintenant un fantôme � maison � contenant des éléments
d’hétérogénéité ;

– les irradiations sont désormais effectuées par un linac utilisé en milieu clinique en
suivant un protocole réel de traitement.

5.2.1 Description des faisceaux d’irradiation

Pour cette nouvelle configuration, nous avons utilisé l’accélérateur médical Artiste
de Siemens du CLCC François Baclesse à Caen. Nous nous sommes appuyé sur un
protocole de traitement de la prostate utilisé par les physiciens médicaux de ce centre
pour définir les faisceaux d’irradiation. Ce protocole fait appel à trois champs associés à
trois orientations distinctes :

– un champ rectangulaire antérieur de dimensions 4× 7 cm2 avec le bras du linac à
0 ˚ ;

– un champ latéral gauche de forme particulière définie à l’aide des lames du MLC
(voir la figure 5.7) avec le bras du linac à 90 ˚ ;

– un champ latéral droit également défini à l’aide des lames du MLC de façon
symétrique au champ latéral gauche avec le bras du linac à 270 ˚.
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Figure 5.7 – Vue d’un des deux champs latéraux définis par les lames du MLC.

Nous avons délivré 100 UM avec chacun des champs latéraux et 150 UM avec le
champ antérieur. Pour les trois champs, nous avons utilisé une qualité de faisceau
correspondant au 6 MV. Ces faisceaux ont été dirigés vers un fantôme anthropomorphe
simplifié que nous avons conçu et que nous allons maintenant décrire.

5.2.2 Description du fantôme � maison �

Le fantôme � maison � que nous avons élaboré pour la configuration pré-clinique est
une évolution de la cuve à eau spécifique utilisée dans la configuration métrologique. En
effet, nous avons équipé la cuve d’un système de rails permettant l’insertion de tubes
pouvant accueillir des OSL et supporter des volumes additionnels. À l’aide de ces rails
et de ces tubes, nous avons placé deux parallélépipèdes d’un matériau équivalent au
poumon (densité relative de 0,21) dans la cuve ainsi qu’un tube de matériau équivalent
à l’os (densité relative de 1,07) représentant une colonne vertébrale. Ces deux nouveaux
matériaux ont été fournis par l’entreprise CIRS. Le reste de la cuve a été rempli avec de
l’eau.

Les figures 5.8 et 5.9 sont des schémas de ce fantôme � maison �, respectivement, vue
de dessus (depuis le faisceau antérieur) et de face (depuis l’un des faisceaux latéraux).
Sur ces deux schémas, on distingue clairement les deux poumons (en rose) et la colonne
vertébrale (en jaune).

Ce dispositif nous a permis de définir quatre axes de mesure dans le sens de la
longueur de la cuve (l’axe Y ) :

– deux axes correspondant à ceux des supports de chaque poumon permettant, en
partie, la mesure de la dose à l’intérieur des poumons ;

– un axe correspondant au tube en matériau équivalent à l’os assimilé à la colonne
vertébrale permettant la mesure de la dose en surface de l’os ;

– un axe entre les deux poumons ne passant par aucune hétérogénéité mais traversant
des volumes virtuels tels que la prostate (volume cible) ou le cœur (entre les deux
poumons).
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Figure 5.8 – Schéma de la cuve modifiée vue depuis le faisceau antérieur. Les poumons
sont représentés en rose. Entre les deux poumons, on distingue successivement le tube
correspondant à celui de l’axe de la prostate et le cylindre représentatif de la colonne
vertébrale (en jaune).

Figure 5.9 – Schéma de la cuve modifiée vue depuis le faisceau latéral gauche. On
observe un des poumons (en rose) et son tube porteur ainsi que la colonne vertébrale
(en jaune).

5.2.3 Acquisition des données TPS

Le cadre hospitalier de ces mesures a permis de réaliser la planification des irradiations
à l’aide du TPS utilisé au CLCC de Caen. Par conséquent, nous avons pu utiliser un
élément de comparaison supplémentaire en recueillant les valeurs de dose prédites par le
TPS aux différents points de mesure. Dans ce but, nous avons scanné la cuve avec le
tomodensitomètre Philips Brillance Big Bore du CLCC de Caen. La figure 5.15 montre
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le fantôme lors de l’acquisition des images. Nous avons, ensuite, définis les contours des
volumes d’intérêt sur les images et éliminé certains artefacts à l’aide du logiciel Isogray
de Dosisoft. Enfin, le calcul dosimétrique a été réalisé avec la version 4.50 du TPS Xio R©

de Elekta CMS R©.

Figure 5.10 – Le fantôme � maison � dans le tomodensitomètre Philips Brillance Big
Bore.

Figure 5.11 – Vue du TPS pour
le faisceau antérieur.

Figure 5.12 – Vue du TPS pour le pre-
mier faisceau latéral.

Figure 5.13 – Vue du TPS pour
le second faisceau latéral.

Ce TPS s’appuie sur plusieurs algorithmes de calcul de dose tels que l’algorithme de
Clarkson ou des méthodes de superposition. Les figures 5.11, 5.12 et 5.13 sont tirées de
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la planification avec le logiciel Xio R© pour les trois vues des faisceaux (respectivement,
pour le faisceau antérieur et les deux faisceaux latéraux).

5.2.4 Acquisition des données MC

Les modélisations de l’accélérateur Artiste [Laza 11] et de son MLC [Le L 12] ont
récemment été réalisées au sein du laboratoire. La figure 5.14 représente le modèle
du linac observé à l’aide du programme gview de PENELOPE. Nous avons modélisé
le fantôme � maison � à partir du modèle de la cuve à eau en ajoutant les volumes
pulmonaires ainsi que celui de la colonne vertébrale.

Figure 5.14 – Schéma du modèle PENELOPE de l’accélérateur Artiste de Siemens
représenté à l’aide du programme gview de PENELOPE.

Le volume global irradié est celui de la cuve à eau, il est donc identique à celui
de la configuration métrologique. Pour cette raison, nous avons utilisé le même jeu de
paramètres pour réaliser la simulation des trois faisceaux et calculer le dépôt de dose
le long des quatre axes de mesure définis. Nous avons simulés 108 histoires primaires
et conservé la même ouverture pour le cône associé au splitting du bremsstrahlung.
Les paramètres du splitting circulaire ont toutefois été adaptés au cône égalisateur de
l’accélérateur Artiste. Chaque faisceau a été simulé indépendamment puis les résultats
des trois champs ont été sommés avec une pondération prenant en compte le nombre
d’UM respectivement délivré.
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5.2.5 Acquisition des données OSL

Nous avons disposé des OSL selon les quatre axes de mesure décrits dans la partie 5.2.1.
La configuration définie permet de réaliser des mesures à la fois dans les poumons, dans
le volume virtuel de la prostate, celui d’un cœur situé entre les deux poumons et en
surface de la colonne vertébrale. La figure 5.15 représente le fantôme placé sous le linac
en position de tir avec l’un des faisceaux latéraux du protocole appliqué. Il est important
de préciser que le tube positionné entre les deux poumons passe par l’isocentre de la
configuration.

Figure 5.15 – Photographie de la cuve placée sous le faisceau latéral droit défini par
le MLC de l’Artiste.

La protocole pour la mesure OSL mis en place dans le chapitre 4 n’a pas été
rigoureusement respecté pour l’ensemble des points. En effet, ce protocole a été défini
pour la mesure de la dose absorbée dans l’eau, or certains points se situent dans un
matériau équivalent au poumon. Par conséquent, le facteur de correction prenant en
compte l’écart entre l’étalonnage dans l’air et la mesure dans l’eau n’est pas adapté
pour ces points. Nous avons donc appliqué un nouveau facteur estimé à partir du
rapport des coefficients d’absorption entre le matériau équivalent poumon et l’air. La
figure 5.16 donne la valeur de ce rapport pour les gammes d’énergies rencontrées. Nous
l’avons fixée à 0,907 pour l’ensemble des points et avons estimé, tout comme pour l’eau,
que la variation de la valeur de ce rapport aux très faibles énergies été comprise dans
l’incertitude associée.

L’ensemble des autres facteurs et coefficients définis dans le protocole a été appliqué
au signal brut des OSL. La correction de la dépendance en énergie a été réalisée en
suivant la méthode établie dans la partie 4.5.2 du chapitre 4.
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Figure 5.16 – Rapport des coefficients d’absorption massiques entre un matériau
équivalent poumon et l’air (données du NIST).

5.2.6 Comparaison des résultats selon les axes de mesure

Nous comparons ici les résultats en dose absorbée relative de la configuration pré-
clinique pour les différentes modalités d’acquisition :

– la mesure OSL (données de référence) ;
– la simulation du code PENELOPE (avec le splitting du bremsstrahlung et le

splitting circulaire) ;
– le calcul du TPS.

L’ensemble des résultats a été normalisé à la valeur de dose absorbée à l’isocentre.
L’isocentre correspond au point situé à 1 m de la source du linac selon l’axe principal
du faisceau. Nous avons choisi cette normalisation car nous possédons, à cette position,
une estimation de la dose pour les trois modalités de mesure ou de calcul. De plus, cette
position correspond à notre point de prescription et se situe dans le volume virtuel de
la prostate. Les résultats des quatre profils calculés à l’aide de PENELOPE sont donc
présentés en dose relative et confrontés à la valeur de référence obtenue à l’aide des
dosimètres OSL.

5.2.6.1 Résultats selon l’axe de la prostate

Nous avons disposé onze OSL tous espacés de 5 cm selon l’axe de la prostate. Les
résultats comparatifs de dose absorbée sont présentés sur la figure 5.17.
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Figure 5.17 – Comparaison des doses calculées par PENELOPE et le TPS et mesurées
par l’OSL selon l’axe de la prostate.

L’accord entre les résultats de PENELOPE et la référence OSL est relativement bon.
Les niveaux des incertitudes statistiques obtenus sont légèrement supérieurs à ceux de la
configuration métrologique (de l’ordre de 20% à 30% pour les points les plus éloignés).
Ils restent néanmoins suffisamment bas pour valider le bon comportement du code dans
les zones périphériques aux champs de traitement selon l’axe de la prostate.

Rappelons que cet axe de mesure passe notamment par un volume virtuel cardiaque
situé approximativement à 23 cm. Nous y avons relevé un niveau de dose absorbée de
l’ordre de 0,3% de la dose à l’isocentre (prostate).

Par ailleurs, ces résultats mettent en évidence les limites du TPS pour le calcul de la
dose hors-champ. Ses performances sont bonnes dans le champ mais elles se dégradent
en sortie de la zone de traitement. Au delà d’une dizaine de centimètres en dehors de la
zone traitée, le TPS ne réalise aucun calcul et donne une valeur quasi-nulle par défaut.

5.2.6.2 Résultats selon les axes des poumons

La disposition des OSL est identique selon les deux axes des poumons. À chaque
fois, sept OSL ont été positionnés : quatre dans l’eau et trois à l’intérieur du poumon.
Les trois OSL dans le poumon correspondent aux valeurs de dose les plus faibles. Les
figures 5.18 et 5.19 montrent les résultats pour ces deux axes.

Selon les deux axes pulmonaires, malgré une dégradation de l’incertitude statistique,
notamment dans les poumons et au delà, le calcul réalisé par PENELOPE semble suivre
la tendance donnée par la référence OSL. En effet, les données MC recoupent celles de
référence sur l’ensemble du profil. Nous voyons que le jeu de paramètres que nous avons
choisi n’est pas suffisant pour atteindre des niveaux d’incertitude satisfaisants dans ces
deux axes. Les niveaux d’incertitude statistique atteints sont de l’ordre de 50% pour les
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Figure 5.18 – Comparaison des doses calculées par PENELOPE et le TPS et mesurées
par l’OSL selon l’axe du poumon gauche. La zone pulmonaire est signalée en rose.
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Figure 5.19 – Comparaison des doses calculées par PENELOPE et le TPS et mesurées
par l’OSL selon l’axe du poumon droit. La zone pulmonaire est signalée en rose.

points les plus éloignés.
Les niveaux de dose mesurés dans les poumons oscillent entre 0,15% et 0,37% de la

dose déposée à l’isocentre (dans la prostate).
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Nous observons, encore une fois, les limites du TPS avec le même type de dégradation
sur calcul de la dose en dehors de la zone de traitement.

5.2.6.3 Résultats selon l’axe de la colonne vertébrale

Sept OSL ont été disposés en surface du tube d’os de l’axe de la colonne vertébrale.
Pour des raisons pratiques, nous n’avons pas pu placer les dosimètres à l’intérieur du
matériau équivalent à l’os. Les OSL sont alignés et font face aux poumons.

Les tendances observées sur l’incertitude et l’exactitude du calcul PENELOPE par
rapport à la mesure OSL sont similaires à celles évoquées pour les axes pulmonaires.
En effet, nous observons une dégradation de l’incertitude statistique équivalente à celle
des axes pulmonaires. Néanmoins, le comportement du code PENELOPE semble suivre
celui des OSL.

Les limites du TPS sont encore une fois et de la même façon mis en évidence selon
cette axe de mesure.
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Figure 5.20 – Comparaison des doses calculées par PENELOPE et le TPS et mesurées
par l’OSL à la surface de la colonne vertébrale.

5.2.7 Application du transport pseudo-déterministe à la confi-
guration pré-clinique

Nous avons appliqué la technique du transport pseudo-déterministe au faisceau
antérieur du protocole de traitement de la prostate pour le calcul de la dose dans un
volume cardiaque virtuel. Dans cet objectif, nous avons défini une sphère d’intérêt de
rayon 1 cm positionnée sur l’axe de mesure de la prostate entre les deux poumons à
20 cm de l’axe du faisceau. Le tableau 5.3 détaille les résultats de cette simulation.
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Antérieur
Cœur Analogue Pseudo-déterministe

Dose/histoire (eV.g−1) 1, 91 · 10−3 1, 89 · 10−3

Incert. (1σ) (eV.g−1) 5, 33 · 10−4 5, 37 · 10−4

Temps (h) 467 17

Efficacité 7, 64 · 10−6 2, 03 · 10−4

Gain 26,57

Table 5.3 – Comparaison entre une simulation utilisant la technique pseudo-
déterministe et une simulation analogue pour le calcul de la dose dans un volume
virtuel cardiaque pour le faisceau antérieur de la configuration pré-clinique.

Nous observons, d’une part, que l’utilisation de la technique pseudo-déterministe
ne biaise pas le calcul de la dose dans le cœur et, d’autre part, elle permet d’améliorer
significativement l’efficacité en la multipliant par un facteur voisin de 27.

Dans les deux cas (analogue et non-analogue), le niveau d’incertitude statistique
est de l’ordre de 27%. La différence réside dans le fait que l’utilisation du transport
pseudo-déterministe permet d’atteindre ce résultat dans un temps 27 fois plus court.

Finalement, nous montrons ici qu’il est possible, pour un faisceau, d’obtenir une
estimation de la dose absorbée dans la zone cardiaque en quelques heures sur un seul
processeur alors que ce calcul aurait requis près de 20 jours sans l’utilisation de la
technique du transport pseudo-déterministe.

5.2.8 Bilan de la validation pré-clinique

La comparaison des résultats de simulation avec les mesures OSL pour cette seconde
configuration a permis de valider l’estimation des doses absorbées périphériques par
le code PENELOPE dans des conditions pré-cliniques et en présence d’hétérogénéités.
Les niveaux d’incertitude statistique dans cette configuration devront être améliorés en
modifiant le paramétrage des techniques de réduction de variance.

Cette étape de validation a également montré que le TPS n’est pas adapté aux
calculs de la dose en dehors de la zone de traitement. En effet, il sous-estime les valeurs
de dose hors-champ de plusieurs décades. Le TPS Xio R© que nous avons utilisé est
particulièrement limité pour le calcul de la dose en dehors du champ. Néanmoins, ce
n’est pas le cas de tous les TPS, les performances du TPS Pinnacle R© de Philips R© sont
moins critiques dans les zones proches du champ.

Au cours de cette étape de validation, nous avons pu montrer le gain sur l’efficacité
apporté par la technique du transport pseudo-déteministe dans la zone cardiaque pour le
faisceau antérieur du protocole. Ce résultat encourageant nous conforte dans l’idée que
l’impact de notre technique de réduction de variance après optimisation de son procédé
rendra son utilisation primordiale pour les calculs de DP.



Conclusions et perspectives

Le calcul de la dose hors-champ devient une préoccupation majeure des professionnels
de la radiothérapie, principalement, en raison de l’augmentation régulière de l’espérance
de vie après un premier traitement par radiothérapie. L’état de l’art que nous avons
présenté a notamment permis de mettre en exergue un manque dans le développement
d’outils dédiés à la prédiction de la DP en radiothérapie. Nous avons essayé, au travers
de notre étude, d’apporter une contribution à l’élaboration d’un outil de prédiction fiable
de la DP.

Travaux autour de la simulation MC
Tout d’abord, les travaux de simulation réalisés avec PENELOPE ont permis de

démontrer la capacité du code à estimer des doses à des positions éloignées de plusieurs
dizaines de centimètres de l’axe du faisceau avec des niveaux d’incertitude statistique
suffisamment faibles.

Ces travaux ont également mis en évidence l’augmentation considérable des temps
de simulation pour atteindre les bas niveaux d’incertitude statistique. Ces résultats ont
conduit à l’entreprise d’un travail spécifique d’accélération du code PENELOPE pour le
calcul des doses hors-champ.

Travaux d’accélération du code
Dans le but d’accélérer le code, nous avons donc entrepris des travaux d’implémentation

de la technique du transport pseudo-déterministe qui est particulièrement adaptée à
l’estimation de la DP. Le non-biaisage des résultats lors de l’utilisation de notre technique
a pu être montré dans plusieurs configurations. Par ailleurs, des gains sur l’efficacité ont
également été observés pour différentes configurations suite à ce travail d’implémentation.
Cependant, nous avons mis en évidence plusieurs défauts (fréquence d’appel du processus
de réduction de variance, traitement des électrons déterministes...) dans le fonctionnement
de la technique nécessitant des travaux d’optimisation de notre code.

Travaux expérimentaux
Les travaux expérimentaux menés en parallèle de l’étude numérique ont notamment

permis de valider l’utilisation des dosimètres OSL et de développer un protocole d’utili-
sation pour la mesure de la DP. Ce protocole s’appuie sur une méthode de correction de
la dépendance en énergie des OSL que nous avons également développée et validée.

Les mesures réalisées dans les deux configurations expérimentales de validation ont
permis de confirmer l’exactitude de l’estimation de la dose hors-champ à l’aide du code
PENELOPE.

Perspectives
Les principales évolutions et perspectives liées à nos travaux concernent l’implémentation
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du processus pseudo-déterministe. Plusieurs voies d’amélioration ont été identifiées au-
tour de l’implémentation de la technique de réduction de variance. Les principales
sont :

– l’optimisation du code pour essayer de réduire le temps de simulation intrinsèque
au processus pseudo-déterministe ;

– l’étude de l’équilibre entre la fréquence d’appel du processus de réduction de
variance et le gain sur l’efficacité ;

– l’étude sur l’importance du suivi des électrons déterministes ;
– l’implémentation de la technique dans le programme principal penmain.f ;
– l’association du transport pseudo-déterministe aux autres techniques de réduction

de variance ;
La finalisation de l’outil de prédiction par la réalisation et la validation de ces

améliorations devrait permerttre d’approcher des gains sur l’efficacité similaires à ceux
observés avec MCNPX.

Des perspectives à plus long terme ont également été identifiées autour de la
thématique de la dose hors-champ et de l’utilisation de l’outil de prédiction.

L’étude autour de la DP due aux neutrons que nous avons débutée (voir l’annexeC),
nécessiterait un travail plus approfondi. En effet, la dose dans et en dehors du champ
due aux neutrons n’est aujourd’hui pas prise en compte par les TPS utilisés en milieu
clinique. Dans l’objectif de contrôle de la DP en vue de limiter les cancers secondaires,
l’impact des neutrons requerrait une étude plus précise.

L’objectif final serait de proposer un usage clinique de notre outil de prédiction en
l’implémentant, éventuellement, dans un TPS. Dans cet objectif, l’outil devra prendre
en compte des configurations de RCMI plus complexes, impliquant des développements
pour la prise en compte du mouvement des lames et de la modulation du débit de
dose. Dans le contexte d’allongement de la durée de vie après un traitement et de la
normalisation de l’utilisation des techniques complexes de traitement, la prise en compte
de la DP à certains organes sensibles lointains parâıt primordiale.

Notre outil pourrait également être utilisé pour la reconstitution de cartographie de
dose dans le cadre d’études épidémiologiques.

Les travaux entrepris ouvrent des perspectives d’amélioration et de nouveaux dévelop-
pement dont les objectifs principaux sont l’amélioration des conditions de vie, la protec-
tion et le suivi des personnes traitées tout au long de leur vie.



Annexe A

Relations entre la dose et ses effets

Les effets dus au dépôt de dose sont de deux types : stochastique ou déterministe.
Les effets déterministes sont des effets qui apparaissent avec certitude à partir d’un
certain seuil de dose. Ils concernent principalement les niveaux de dose rencontrés en
radiothérapie. À l’inverse, les effets stochastiques sont des effets dont l’apparition n’est
pas systématique. Les effets des doses de radioprotection sont stochastiques.

Figure A.1 – Modèles qualitatifs de relation entre la dose équivalente et l’induction
de cancers (inspirés de [Hall 04]).

De nombreuses études ont été réalisées pour déterminer la relation entre la dose reçue
et les effets engendrés. La figure A.1, inspirée de l’étude de Hall [Hall 04], représente
les différents modèles proposés. Dans une région de la valeur de dose équivalente
intermédiaire, entre 0,05 et 5 Sv, le modèle linéaire est accepté par l’ensemble de la
communauté scientifique [Fran 02, Han 79, Heye 04, Eval 01]. Ce résultat découle des
études épidémiologiques réalisées à partir des survivants des bombes atomiques au Japon.
En revanche, pour les deux régions extrêmes de forte et de faible dose, plusieurs modèles
ont été établis.

L’incertitude sur la forme du modèle pour les fortes doses est principalement due à
la combinaison des effets de mort et de repeuplement cellulaires.

119



120 ANNEXE A. RELATIONS ENTRE LA DOSE ET SES EFFETS

À ce jour, la connaissance sur l’effet des très faibles doses est insuffisante pour définir
un modèle qui satisfasse l’ensemble de la communauté. En s’appuyant notamment sur
le fait qu’une particule seule puisse être à l’origine de plusieurs mutations dans une
cellule, le rapport BEIR VII [Heal 06] et les publications 60 [ICRP 91] et 103 [ICRP 07]
de l’ICRP recommandent un modèle � enveloppe � linéaire sans seuil (en noir sur
la figure). Cependant d’autres formes de modèle ont été proposés. Des équipes ont
montré une diminution des effets aux très faibles doses ayant amené la définition d’un
modèle linéaire quadratique. D’autres encore suggèrent une disparition des effets à
partir d’une valeur particulière de dose définissant, ainsi, un modèle linéaire à seuil.
Certaines études évoquent même des effets protecteurs des faibles doses [Fein 05]. Enfin,
à l’opposé, l’étude de Hall [Hall 04] a mis en évidence une augmentation significative
des effets au très faibles doses du à un effet dit � du témoin �.

Par conséquent, il n’existe pas de consensus sur le modèle à suivre. Néanmoins, le
modèle linéaire sans seuil préconisé par l’ICRP est très largement suivi. Ce modèle
conservatif permet de prendre en compte la majorité des effets potentiels.



Annexe B

Interactions rayonnement-matière

B.1 Interaction du photon avec la matière

L’interaction des photons avec la matière se fait par l’intermédiaire de quatre proces-
sus : la diffusion Rayleigh, l’effet photoélectrique, la diffusion Compton et la création de
paire. La variation des sections efficaces de chacune de ces interaction en fonction de
l’énergie est représentée sur la figure B.1.

0,001

0,01

0,1

1

10

100

1000

10000

0,001 0,01 0,1 1 10 100

S
ec

ti
on

effi
ca

ce
(u

n
it

é
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Figure B.1 – Sections efficaces des différentes interactions des photons dans l’eau
obtenues à partir des données du NIST.
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B.1.1 Effet Rayleigh

L’effet Rayleigh correspond à la diffusion cohérente d’un photon dans la matière sans
transfert d’énergie. Un photon qui passe près d’un électron est absorbé ce qui excite
l’électron. L’électron réémet alors un photon de même énergie que le photon incident en
redevenant stable. Aucune énergie n’est perdue puisque le photon est réémis au même
niveau énergétique. Le photon subit simplement une faible déviation.

La section efficace différentielle de cette interaction est donnée par :

dσRay
dΩ

=
dσT
dΩ

(F (q, Z))2, (B.1)

où dσT
dΩ

= r2
e

1+cos2θ
2

est la section efficace différentielle classique de Thomson pour la
diffusion d’un électron libre au repos et F (q, Z) est le facteur de forme de l’atome, avec
Z le numéro atomique et q la quantité de moment transférée.

Ce phénomène est minoritaire aux énergies rencontrées en radiothérapie. En effet, la
diffusion Rayleigh devient significative et supérieure à l’effet Compton uniquement pour
des énergies inférieures à 15 keV dans l’eau.

B.1.2 Effet photoélectrique

Lors de cette interaction, le photon incident est absorbé par l’atome et son énergie
hν est transférée à un électron du cortège atomique qui est éjecté. Le photoélectron
éjecté possède l’énergie cinétique E ayant pour expression :

E = hν − El, (B.2)

où hν est l’énergie initiale du photon et El est l’énergie de liaison de l’électron à
l’atome. Pour que l’effet photoélectrique ait lieu, il faut que l’énergie cédée par le photon
soit supérieure à l’énergie de liaison de l’électron qui varie selon le matériau et la couche
électronique (de quelques keV à plusieurs dizaines de keV).

L’effet photoélectrique est toujours suivi d’un réarrangement du cortège électronique
permettant à un électron d’une couche supérieure de venir combler l’orbite laissée vacante
par le photoélectron. Ce réarrangement induit l’émission d’un photon qui peut être
directement absorbé par l’atome induisant l’émission d’un électron Auger.

La valeur de la section efficace associée à l’effet photoélectrique est approximativement
proportionnelle à Z5

(hν)
7
2

. Par conséquent, cette interaction est prédominante à basse énergie

et est favorisée dans les matériaux dits lourds (avec un numéro atomique Z élevé). Dans
l’eau, l’effet photoélectrique est majoritaire pour des énergies inférieures à 50 keV.

B.1.3 Effet Compton

L’effet Compton est une diffusion inélastique du photon incident sur un électron libre
(faiblement lié) d’un atome. Cette interaction dévie le photon incident avec un transfert
d’énergie libérant l’électron de l’atome. L’énergie transférée Ee à l’électron se déduit des
lois de conservation de l’impulsion et de l’énergie :

Ee =
hν

1 + mec2

hν(1−cosθ)

, (B.3)
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où mec
2 est l’énergie de masse au repos de l’électron, θ est l’angle de déviation du

photon par rapport à la direction initiale et hν est l’énergie du photon incident. L’énergie
de liaison de l’électron est négligée car l’effet Compton concerne les électrons faiblement
lié à l’atome, donc des couches électroniques externes. L’énergie est maximale pour
θ=0˚et minimale pour θ =180˚, correspondant au phénomène de rétrodiffusion.

La distribution angulaire des photons diffusés dans l’angle solide dΩ autour de la
direction θ par rapport à la direction du photon incident est obtenue à partir de la
section efficace différentielle dont l’expression théorique est donnée par Klein et Nishina :

dσe
dΩ

= r2
e(

1

1 + ξ(1− cosθ)
)2(

1 + cos2θ

2
)(1 +

ξ2(1− cosθ)2

(1 + cos2θ)(1 + ξ(1− cosθ)))
), (B.4)

où ξ = hν
mec2

et re est le rayon classique de l’électron.
La probabilité d’interagir par effet Compton est proportionnelle au numéro atomique

Z du matériau, favorisant ainsi son apparition pour les matériaux dits lourds. Cette
interaction est dominante pour les énergies utilisées en radiothérapie.

B.1.4 Création de paire

Lors de ce processus, le photon disparâıt et une paire positron – électron est créée.
Ce processus est également appelé matérialisation. Cette réaction n’est possible que
pour les photons ayant une énergie supérieure ou égale à 1,022 MeV correspondant à
deux fois la masse de l’électron (2mec

2 = 2× 511 keV). Alors les énergies cinétiques E−e
de l’électron et E+

e du positron s’expriment :

E+
e = E−e =

1

2
(hν − 2mec

2), (B.5)

où hν correspond à l’énergie incidente du photon.
Les lois de conservation de l’énergie et de l’impulsion imposent la présence d’un

troisième corps, en général un noyau atomique ou un électron, qui par son recul permet
la conservation de l’impulsion. La section efficace propre à la création de paire varie en
Z2.

Le processus de création de paire est prépondérant aux hautes énergies et dans les
milieux de Z élevé. Dans l’eau, la création de paires domine à partir de 20 MeV.

B.2 Interactions de l’électron avec la matière

Les électrons créés lors des interactions photoélectriques, Compton ou par création
de paire subissent eux-mêmes de nombreuses interactions dites coulombiennes.

B.2.1 Diffusion élastique

Lorsqu’un électron passe très proche du noyau d’un atome, il interagira avec les
charges du noyau plutôt qu’avec un électron libre. Cette interaction est élastique car
aucune énergie n’est cédée par l’électron incident, seule sa direction est modifiée. Après
plusieurs diffusions élastiques, l’électron peut être rétrodiffusé.

Les diffusions élastiques sur la trajectoire d’un électron sont nombreuses et jouent
un rôle sur la plupart des changements de direction de l’électron. En simulation MC, de
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façon à traiter efficacement le nombre important de diffusions élastiques, des modèles
de diffusion multiple ont été développés. Ils combinent l’effet de nombreuses diffusions
élastiques dans un unique évènement.

B.2.2 Diffusion inélastique

B.2.2.1 Processus d’ionisation et d’excitation

Le processus d’ionisation et d’excitation sont des collisions inélastiques d’un électron
avec les électrons du cortège d’un atome. Si l’énergie de l’électron incident est supérieure à
l’énergie de liaison de l’électron de l’atome alors celui-ci est expulsé du cortège et l’atome
est ionisé. En revanche, si l’énergie transférée par l’électron incident est exactement égale
à la différence entre les énergies de liaison de deux couches électroniques de l’atome,
alors un électron de l’atome atteint une couche moins liée et l’atome est excité.

La perte d’énergie par collision est donnée par la formule de Bethe et Bloch :

−(
dE

dx
)coll =

2πe4NZ

mec2β2
(ln(

mec
2β2E

2I(1− β2)
)− (ln2)(2

√
1− β2− 1 + β2) +

1

8
(1−

√
1− β2)2),

(B.6)
où c est la vitesse de la lumière dans le vide, β = v

c
est la vitesse réduite et I est le

potentiel moyen d’excitation du matériau.

B.2.2.2 Rayonnement de freinage : l’interaction bremsstrahlung

La décélération d’un électron dans le champ coulombien du noyau d’un atome peut
conduire à la production d’un rayonnement de freinage (dit interaction bremsstrahlung).

Ce processus est dominant pour les électrons de haute énergie (de l’ordre du MeV).
Ce phénomène est favorisé dans les matériaux lourds et il augmente avec l’énergie de
l’électron. La perte d’énergie linéique par rayonnement de freinage s’écrit :

−(
dE

dx
)brem =

NEZ(Z + 1)

137mec2
(4ln(

2E

mec2
)− 4

3
), (B.7)

B.2.2.3 Annihilation

Les positrons sont les anti-particules des électrons et leur comportement dans la
matière est similaire à celui de l’électron. Néanmoins, le positron émis possède une durée
de vie très courte due à son annihilation précipitée avec un électron, donnant lieu à la
création de deux photons ayant une énergie de 511 keV dans le référentiel du laboratoire.



Annexe C

Simulations autour de la dose due
aux neutrons

Dans le premier chapitre de cette étude doctorale, lors de la présentation de la
problématique (partie 1.2.4.2), nous avons vu qu’une partie de la DP était due aux
neutrons. L’ensemble des résultats de simulation présentés ne tient pas compte de la
contribution des neutrons puisque le transport de ces particules n’est pas implémenté
dans le code PENELOPE. Cependant, en parallèle des travaux menés avec PENELOPE,
nous avons réalisé une étude sur la contribution neutronique à l’aide du code MCNPX.
Nous présentons dans cette annexe les premiers résultats.

C.1 Configuration

Les simulations ont été réalisées à partir d’un modèle du linac GE Saturne 43 similaire
à celui utilisé dans la partie 3.4 dans laquelle nous avions testé la technique DXTRAN.
Deux qualités de faisceau correspondant à 12 et 20 MV, ont été simulées. En sortie de la
tête de l’accélérateur, nous avons modélisé un fantôme parallélépipèdique composé d’un
matériau équivalent au tissu mou (matériau de masse volumique 1,00 g.cm−3 défini par
l’ICRP à partir de 13 éléments différents) contenant un petit parallélépipède d’os centré
(matériau de masse volumique 1,85 g.cm−3 défini par l’ICRU à partir de 8 éléments
différents). La face d’entrée du fantôme est placée arbitrairement à 100 cm de la source
du linac. Les dimensions du fantôme sont de 50× 100× 50 cm3 et celles du volume d’os
sont de 30× 4× 4 cm3.

C.2 Dose due aux neutrons

À l’aide de la carte mesh tally, le code MCNPX permet le calcul des valeurs de dose
dans une grille prédéfinie au sein de la configuration modélisée. La grille choisie est
constituée de voxels de dimensions 10× 10× 10 cm3.

Les options du mesh tally permettent de choisir le type de particule dont on souhaite
connâıtre l’effet. Il est également possible de sélectionner les réactions photonucléaires
sur des noyaux choisis. Ainsi, on peut connâıtre le flux et la dose dus aux photoneutrons
provenant de la tête de l’accélérateur seule, du fantôme seul ou des deux simultanément.
Les figures C.1, C.2, C.3 et C.4 présentent les cartes des dépôts de dose pour le faisceau
de 20 MV, respectivement, pour les quatre cas suivants : dose totale, dose due à tous les
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photoneutrons, dose due aux photoneutrons créés dans la tête de l’accélérateur et dose
due aux photoneutrons créés dans le fantôme.

Figure C.1 – Représentation MCNPX de la grille du dépôt de dose de l’ensemble des
particules (photons et photoneutrons). L’unité est arbitraire.

Figure C.2 – Représentation MCNPX de la grille du dépôt de dose pour l’ensemble
des photoneutrons. L’unité est arbitraire.

On retrouve des tendances similaires à celles qui avait été mises en évidence dans
l’état de l’art (voir la partie 1.2.4.2). Tout d’abord, le dépôt de dose dû aux photons
est considérablement supérieur à celui dû aux neutrons (de l’ordre d’un facteur 10
000). Ensuite, la dose due aux photons est concentrée autour de l’axe de l’ouverture des
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Figure C.3 – Représentation MCNPX de la grille du dépôt de dose pour l’ensemble
des photoneutrons de la tête de l’accélérateur. L’unité est arbitraire.

Figure C.4 – Représentation MCNPX de la grille du dépôt de dose pour l’ensemble
des photoneutrons du fantôme. L’unité est arbitraire.

mâchoires alors que celle due aux neutrons est quasi uniformément répartie sur l’ensemble
de la surface d’entrée du fantôme. On observe une diminution de la dose en profondeur
plus rapide pour celle due aux neutrons que celle due aux photons. Le comportement
des neutrons venant de la tête de l’accélérateur et du fantôme est très différent. En effet,
pour une profondeur donnée, on observe que la contribution neutronique de la tête du
linac est répartie uniformément. En revanche, la contribution des neutrons produits par
le fantôme se retrouve principalement dans les zones proches de l’axe du faisceau. En
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effet, les photons de hautes énergies sont principalement présents dans l’axe du faisceau
ce qui augmente la probabilité d’activation des noyaux dans cette zone.

Il faut noter qu’en plus des incertitudes théoriques sur les sections efficaces, ces
résultats sont entachés d’une erreur statistique importante compte tenu des faibles flux
et des faibles sections efficaces photonucléaires. Il est néanmoins possible de calculer une
dose équivalente totale dans l’ensemble du fantôme (que l’on appellera � corps entier �)
ou dans l’os avec une précision statistique raisonnable du fait du volume important des
éléments modélisés. Bien évidemment, cette dose � corps entier � ne rend pas compte de
la différence de dose reçue entre la face avant du fantôme et celle opposée à l’accélérateur.
Le tableau C.1 rapporte les niveaux de doses équivalentes dues aux deux types de
photoneutrons, dans le � corps entier � et dans l’os pour les deux qualités de faisceau
correspondant à 12 et 20 MV. Pour passer de la dose absorbée à la dose équivalente, nous
avons utilisé les facteurs de conversion de dose. Le code MCNPX permet l’utilisation
directe des tables de l’ICRP issues de la publication 21 de 1973 [Data 73]. Les résultats
sont donnés en sievert pour une dose de 1 Gy due aux photons incidents. On constate
tout d’abord que l’on retrouve des ordres de grandeur équivalents à ceux des travaux
présentés dans l’état de l’art ; à savoir de l’ordre de quelques mSv par Gy photon pour
une qualité de faisceau correspondant à 20 MV. Ensuite, on remarque que la dose � corps
entier � due aux photoneutrons produits dans le fantôme ne représente qu’un pourcent
environ de la dose totale due aux neutrons. Cette conclusion doit être nuancée par le fait
qu’à l’intérieur du fantôme, ce rapport augmente avec la profondeur et atteint pour l’os,
dans notre exemple, plus de 80%. Enfin, on note qu’à la qualité de faisceau correspondant
à 12 MV, la dose � corps entier � due à l’ensemble des photoneutrons ne vaut plus que
0,001 mSv.Gy−1 (la contribution des photoneutrons provenant du fantôme est très faible
et sa détermination demande des temps de calcul prohibitifs). Ce résultat montre que la
dose due aux neutrons existe déjà à 12 MV et est augmentée d’un facteur 100 à 20 MV.
Ceci s’explique par l’existence des réactions à seuil, et confirme l’intérêt de travailler à
plus basse énergie en clinique pour éviter le surplus de dose dû aux neutrons.

12 MV 20 MV
Linac + corps Corps Linac + corps Corps

Dose corps (Sv.Gy−1) 1, 14 · 10−5 (1,3%) – 1, 08 · 10−3 (0,3%) 1, 25 · 10−5 (1,3%)

Dose os (Sv.Gy−1) 1, 88 · 10−6 (35,3%) – 2, 19 · 10−4 (8,4%) 1, 82 · 10−4 (1,3%)

Table C.1 – Dose dans le corps entier ou dans l’os due aux photoneutrons (tous ou
seulement ceux produits dans le corps) à 12 et 20 MV avec les incertitudes statistiques
associées



Annexe D

Comparaison entre PENELOPE et
MCNPX

Le code MC MCNPX est largement utilisé dans la littérature pour simuler le dépôt
de dose dans les configurations traditionnelles de la radiothérapie. Néanmoins, nous
avons pu mettre en évidence les limites de ce code pour l’estimation des faibles doses
déposées en dehors du faisceau principal d’accélérateur médical. Pour cela, nous avons
calculé des profils de dose à 10 cm de profondeur d’eau à partir des modèles PENELOPE
et MCNPX de l’accélérateur GE SATURNE 43 du LNHB pour une qualité de faisceau
correspondant au 12 MV. Nous avons pu comparer ces deux données simulées à des
mesures de référence réalisées à partir d’une chambre d’ionisation. Les résultats sont
présentés sur la figure D.1.
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Figure D.1 – Profils de dose relative calculés avec PENELOPE, MCNPX et mesuré
avec une chambre d’ionisation à 10 cm de profondeur dans un parallélépipède d’eau, à
une distance de 100 cm de la source. L’irradiation est faite à une qualité de faisceau
correspondant à 12 MV avec une taille de champ de 10× 10 cm2.

Nous pouvons observer que l’accord entre les deux codes MC et la mesure de référence
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est satisfaisant dans le champ et en dehors du champ jusqu’à une distance d’environ
20 cm de l’axe principal du faisceau. Au-delà de cette distance, l’accord entre la mesure
de référence et le code PENELOPE est toujours satisfaisant (écart de l’ordre de quelques
pourcents) compte tenu des faibles niveaux de dose. En revanche, le code MCNPX
surestime la dose à partir de cette distance et cette surestimation s’accentue au fur et à
mesure que l’on s’écarte de l’axe du faisceau. Plusieurs types de sections efficaces ont été
testées sans atténuer cette tendance. Ce résultat met en évidence le manque de précision
des modèles implémentés dans MCNPX pour la prise en compte du comportement des
particules de basses énergies. En effet, c’est dans les zones les plus lointaines que les
photons de faible énergie prédominent. Ce résultat permet donc de monter l’importance
d’utiliser un code reconnu pour la précision de ces modèles de la physique des basses
énergies comme PENELOPE.
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Monte Carlo des différentes doses ansorbées relevées pour quatre types de
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han, J. Lebidois, P. Merlet, E. Vilain, D. Sidi, O. Sakiroglu, O. Hartmann,
D. Lefkopoulos, and F. de Vathaire. “Radiation dose and long term risk of
cardiac pathology following radiotherapy and anthracyclin for a chilhood
cancer”. Radiotherapy and Oncology, Vol. 81, pp. 47–56, 2006.

[Habi 09] B. Habib. Etude numérique et expérimentale d’un système de planifica-
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