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Introduction

Le cancer, premiere cause de mortalité prématurée et seconde cause de décés tous ages
confondus, reste aujourd’hui un fort enjeu de santé publique. En 2015, en France, environ
385 000 nouveaux cas de cancers ont été diagnostiqués, dont environ 204 500 traités par
radiothérapie [1]. La radiothérapie, ou destruction des cellules cancéreuses par I'interaction
de rayonnements ionisants, occupe donc une place importante dans le domaine des thérapies
en oncologie. Son pouvoir curatif a été démontré dans de nombreuses localisations telles que
le sein, la prostate, le rectum, les lymphomes, ainsi que les cancers ORL et gynécologiques.
En effet, cette thérapeutique utilisée de facon exclusive ou associée a d’autres techniques,
telles que la chirurgie et/ou la chimiothérapie, permet la guérison d’environ 40% des cancers
tout en étant une technique ni invasive ni mutilante (i.e sein [2], rectum [3], vessie [4]).

A ce jour, la radiothérapie par faisceaux de photons (rayons X), reste la principale tech-
nique de traitement. Ces photons, particules électriquement neutres, sont générés au moyen
d’accélérateurs linéaires d’électrons. Quand ils traversent les tissus, les photons vont déposer
leur énergie en profondeur de maniére exponentiellement décroissante. Ils n’ont donc pas un
parcours fini dans la matiére, mais des techniques d’irradiations avancées permettent d’ajus-
ter en trois dimensions la forme du profil aux différentes géométries de la tumeur. L’objectif
de ces techniques est de délivrer une dose élevée de rayonnement a la tumeur pour détruire
les cellules cancéreuses, tout en préservant autant que possible les tissus sains et organes
critiques situés dans le voisinage de la tumeur pour réduire le risque de complications.

Les appareils de traitements et les techniques d’irradiations en radiothérapie par faisceaux
de photons ont considérablement évolué durant la derniére décennie pour atteindre cet objec-
tif. Les traitements ont tout d’abord évolué vers la radiothérapie conformationnelle (RTC),
puis vers la radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité (RCMI). La RCMI,
qui & l'origine n’était utilisée que dans les cas complexes ot les volumes cibles étaient trés
proches d’organes a risque (OAR), a vu son utilisation augmenter ces derniéres années gréace
aux performances des nouveaux accélérateurs. Aujourd’hui, la RCMI a évolué vers I'arcthé-
rapie dynamique, dans laquelle la vitesse de rotation du bras de 1’accélérateur, la position
des lames et le débit de dose varient en continu durant l'irradiation. Les spécificités de cette
technique de traitement offrent deux avantages majeurs : une meilleure protection des tissus
sains ainsi qu’une réduction de la durée des séances de traitement. La réussite d'un traite-
ment en radiothérapie repose sur deux éléments majeurs : la précision du calcul de dose et
la précision de l'irradiation. Le calcul de dose s’opére lors de I'étape de planification dosimé-
trique du traitement. Cette étape va consister a fixer les parameétres d’irradiation (balistique)
tels que I’énergie, 'angle d’incidence et les dimensions des faisceaux, pour ensuite calculer
la dose dans le patient. Cette planification se réalise par I'utilisation d’un logiciel de plani-
fication de traitement (TPS) qui permet de créer la balistique et calculer la distribution de
dose a partir d’images tomodensitométriques du patient en position de traitement (scanner
dosimétrique).

L’amélioration des techniques de radiothérapie et I’augmentation de la durée de vie qui
en découle ont permis de mettre en évidence les risques d’effets secondaires a long terme
aprés un premier traitement, en particulier le risque de cancer secondaires radio-induits.
En effet lors des traitements, une composante de dose secondaire, appelée également dose
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périphérique, est délivrée au patient en plus de la dose thérapeutique déposée dans la tumeur.
Cette dose périphérique provient des interactions des photons primaires avec les dispositifs
de mise en forme du faisceau, les éléments de la salle de traitement et le patient lui-méme.
Une partie de la dose périphérique est également due aux examens d’imagerie réalisés lors
de la planification du traitement et pendant les séances pour le controle du positionnement
du patient. Actuellement, la dose périphérique autour du volume cible ainsi que certaines
doses d’imagerie sont prises en compte dans la planification du traitement, mais le calcul de
la dose périphérique devient tres vite peu précis lorsque 1'on s’éloigne du volume traité. Les
TPS ne permettent en effet un calcul de dose précis qu’en bordure et a I'intérieur du champ
de traitement avec une précision sur le calcul de dose chutant de facon drastique en dessous
de 40% a partir d’une distance de 10 cm de l'isocentre [5].

En plus de la dose périphérique due aux photons, des neutrons secondaires peuvent étre
produits pendant le traitement au travers de réactions photonucléaires ayant lieu dans la téte
de l'accélérateur. Comme les photons, ces particules neutres vont donner lieu & des dépéts de
dose a distance du volume traité c’est a dire dans tous les organes du patient. Ces neutrons,
du fait de leur efficacité biologique relative élevée (EBR), peuvent devenir prépondérants dans
la distribution de dose périphérique pour des distances supérieures a 50 cm [6], et les TPS
actuels ne calculent cette composante de dose neutrons ni au voisinage du volume cible, ni en
périphérie lointaine. Plusieurs études ont déja été réalisées pour quantifier les doses dues aux
neutrons secondaires en radiothérapie et les parameétres les influencant. Ces études montrent
que les valeurs de doses varient en fonction du type d’installation, type d’accélérateur mais
aussi de la technique de mise en ceuvre du traitement (énergie du faisceau de photons, taille
du champ, technique de mise en forme etc.). Les résultats publiés, qui peuvent étre présentés
sous la forme d’équivalent de dose, de dose absorbée ou dose équivalente, montrent une trés
grande variabilité qui rend actuellement trés difficile I’évaluation du risque pour les patients
de développer des cancers secondaires. Ces calculs de risques sont basés sur des modéles dont
les incertitudes restent encore élevées a cause d’'un manque de données radiobiologiques pour
évaluer les effets biologiques des neutrons ainsi que d’'un manque de données dosimétriques
fiables pour réaliser des études épidémiologiques. Dans un tel cadre, il apparait pertinent de
mettre en place une solution technique pour calculer de facon systématique la dose neutron
recue & chaque traitement. Une telle technique permettrait de générer une base de don-
nées dosimétriques afin de mener des études épidémiologiques pour chercher & améliorer les
modeéles mathématiques "dose-risque" décrivant les effets des faibles doses spécifiques a la
radiothérapie.

C’est dans ce contexte, que la thése présentée dans ce manuscrit et portant sur une étude
approfondie de la dosimétrie neutron en radiothérapie dans le but de développer un systéme
clinique pour le calcul systématique de la dose périphérique a été réalisée. Ce travail, mené
en partie en collaboration avec le centre de lutte contre le cancer Paul Strauss de Strasbourg
a pour objectif d’identifier les parameétres critiques pour la production des neutrons ainsi que
de développer un outil permettant le calcul personnalisé de la distribution de dose neutron
délivrée au patient pour un traitement donné.

Ce travail s’est décliné en trois étapes majeures. La premiére étape du travail a été de
caractériser un systéme de dosimétrie passive neutron de référence, le CR-39. La seconde
étape du travail de these a été d’étudier par simulation Monte Carlo (GATE/GEANT4) et
par des mesures expérimentales (CMOS,CR-39) I'influence de la qualité du faisceau, la taille
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des champs (méchoires, collimateur multilames) et de I’angulation sur la production des neu-
trons pendant un traitement. Enfin, au vu de la complexité de la variation de production des
neutrons en fonctions des différents paramétres de traitement, notre travail s’est orienté vers
le développement d’un outil de calcul de dose Monte Carlo (MC) basé sur les paramétres de
traitements enregistrés dans les fichiers DICOM (Digital Imaging Communication in Medi-
cine) disponibles pour chaque traitement. Au vu de 'importance des temps de calcul requis
par la méthode MC, cette troisiéme étape a été ainsi consacrée a 'implémentation d’une
méthode de réduction de variance au sein du code GATE pour permettre 'accélération du
temps de calcul de dose neutron. Cinq chapitres seront ainsi développés dans ce manuscrit.
Le premier chapitre rappellera les notions fondamentales de la physique médicale dans le
domaine de la radiothérapie. Il englobera ainsi les interactions photons-matiére, la description
des accélérateurs linéaires médicaux ainsi que les propriétés dosimétriques des faisceaux de
photons. La dose périphérique photon y sera aussi abordée.

Le second chapitre sera consacré a la problématique de la dosimétrie des neutrons en ra-
diothérapie. Leurs caractéristiques et mécanismes de production seront décrits. Une partie
de ce chapitre présentera un état de ’art des études expérimentales et numériques menées
autour de la dose neutron.

Les détecteurs solides de traces nucléaires de type CR-39 étant les détecteurs passifs de
références en dosimétrie neutron, le troisiéme chapitre sera consacré & la présentation des
travaux réalisés dans le cadre de la mise en place d’'un systéme de dosimétrie passive au
laboratoire. Cette étape a permis de procéder de facon autonome & l'exploitation de ces
détecteurs sans devoir faire appel & un quelconque organisme externe. Elle a également
permis de quantifier les incertitudes de mesures liées a leur méthode d’exploitation, étape
nécessaire a leur utilisation lors des campagnes de mesures.

Les nombreuses disparités dans la communauté scientifique autour de l'influence des diffé-
rents parameétres de traitement sur la production neutronique nous ont incité & étudier cet
aspect par simualtion MC et par mesures expérimentales (CMOS/CR-39). Les résultats de
cette étude qui soulignent la difficulté & opter pour une méthode analytique pour le calcul
de dose neutron, sont présentés dans le chapitre 4.

Enfin le chapitre 5 s’attachera a expliquer I'implémentation de la méthode de calcul de dose
MC développée dans cette thése, ainsi qu’a présenter les études comparatives entres ses
performances en terme de précision et d’accélération du temps de calcul par rapport a la
méthode MC classique. La mise au point de cette méthode d’accélération du temps de calcul
de dose s’est révélée nécessaire pour envisager une utilisation en clinique de cet outil.

La combinaison de la méthode développée dans le cadre de cette thése avec un script
permettant de transformer les parameétres du traitement enregistrés dans un fichier DICOM
(RTplan comprenant les informations sur I’énergie, la taille des champs, 'angulation de la
téte/bras de l'accélérateur..) utilisé en parameétre d’entrée doit permettre au final la généra-
tion automatique de la carte de dose neutron pour chaque patient.
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La radiothérapie

L’objectif de ce chapitre est de présenter le principe de la radiothérapie ainsi que de
rappeler les bases de la physique mises en jeu dans cette technique. La problématique de la
dose photon primaire et périphérique y sera abordée.

1.1 Introduction

La radiothérapie regroupe I'ensemble des techniques qui font appel aux rayonnements io-
nisants dans le but de traiter une maladie cancéreuse. Plusieurs techniques de radiothérapie
peuvent étre distinguées. Elles varient en fonction du type de tumeur ainsi que de sa locali-
sation. Deux types de radiothérapies existent : la radiothérapie externe et la curiethérapie.
La radiothérapie externe fait appel & des sources d’irradiation extérieures alors que la cu-
riethérapie implique 'utilisation de sources a l'intérieur du corps du patient. Il existe aussi
la radiochirurgie ainsi que la radiothérapie métabolique. Cette derniére consiste en I’admi-
nistration d’un radiopharmaceutique marqué d’'un traceur qui va avoir une préférence de
fixation sur les cellules pathologiques ou cellules cibles.

Vers la fin des années 1940, les accélérateurs linéaires d’électrons ont été introduits en
clinique et utilisés pour produire des rayons X de haute énergie ainsi que des faisceaux
d’électrons. Au vu de I'importance de l'irradiation, un calcul de dose préalable est néces-
saire afin d’évaluer la précision de la dose délivrée a la tumeur mais aussi d’évaluer la dose
recue par les tissus environnants. Cette étape est réalisée par des systémes de planification
de traitement ou Treatment Planning System (TPS). Cette planification, qui se faisait a
Porigine sur des clichés radiographiques en deux dimensions, a commencé a étre réalisée sur
des images scannographiques en trois dimensions depuis l'arrivée et la généralisation de la
tomodensitométrie, technique d’acquisition développée par Godfrey Hounsfield en 1971 [7].
Cette nouvelle forme de planification a permis aux radiothérapeutes et physiciens médicaux
de déterminer plus précisément la distribution de la dose dans le patient. Plus tard, d’autres
techniques telles que I'Imagerie par Résonnance Magnétique (IRM apres 1970) et la Tomo-
graphie par Emission de Positons (TEP aprés 1980) ont aussi commencé & étre utilisées dans
le cadre du développement de la radiothérapie conformationnelle.

L’amélioration de ces systémes d’imagerie a permis le passage de la radiothérapie confor-
mationnelle 3D & la radiothérapie conformationnelle & modulation d’intensité (RCMI) puis
a des techniques plus spécifiques telles que la radiothérapie guidée par imagerie ou la tomo-
thérapie. Avant chaque traitement, le recours a la radiothérapie guidée par imagerie permet
de contréler la position des cibles pour mieux positionner le patient et suivre 1’évolution ana-
tomique de la tumeur afin d’éventuellement revoir la balistique initiale. Le but final étant
toujours d’irradier la tumeur avec une grande efficacité tout en limitant les risques d’effets
secondaires a court et long terme.

1.2 Accélérateurs linéaires de particules

Actuellement, les hopitaux et Centre de Lutte Contre le Cancer (CLCC) proposent une
prise en charge en radiothérapie conformationnelle (radiothérapie permettant de faire cor-
respondre le plus précisément possible la forme du faisceau d’irradiation au volume de la
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tumeur, tout en limitant I’exposition des tissus sains). Le traitement consiste en une irra-
diation par des faisceaux d’électrons ou de rayons X de haute énergie externes au patient,
issus d’un accélérateur linéaire médical (linac). Son principe est expliqué dans les sections
qui suivent.

1.2.1 Les différents types d’'accélérateurs

La production de rayons X d’énergie supérieure a 300 kV ne peut étre réalisée par 'utilisa-
tion de transformateurs a haute tension. D’autres moyens d’accélération des électrons doivent
étre utilisés. Parmis eux les plus utilisés ont été les bétatrons, les microtrons ainsi que les
accélérateurs linéaires [8]. L’accélérateur linéaire est le moyen actuel principal de production
des faisceaux de haute énergie (>1 MeV). Les contraintes d’espaces limitent 1’énergie des
électrons a environ 25 MeV, mais en pratique cette énergie est suffisante pour les traitements
actuels.

1.2.2 Principe des accélérateurs linéaires

Dans un accélérateur linéaire (linac) pour la radiothérapie (Figure 1.1), les électrons ac-
quiérent de ’énergie par interaction avec un champ électromagnétique a haute fréquence syn-
chronisée. La section accélératrice (ou guide d’onde d’accélération) est formée d'un long tube
cylindrique contenant plusieurs compartiments circulaires. L’injection des grappes d’électrons
(produites dans le canon) dans la section accélératrice se fait de maniére synchronisée avec
un rayonnement de micro-ondes pulsé. Les faisceaux d’électrons de haute énergie (4 MeV ou
plus) peuvent étre directement utilisés pour la thérapie. Ils sont utiles pour le traitement des
tumeurs superficielles (jusqu’a environ 70 mm de profondeur).

Lorsque 'accélérateur est utilisé en mode d’émission photons, les électrons sont focalisés
sur une cible d’épaisseur fine avec un nombre atomique (Z) élevé. La longueur de la section
accélératrice impose de dévier le faisceau afin qu’il puisse irradier le patient a partir de
n’'importe quel angle. Les électrons sont ainsi déviés dans un champ magnétique d’environ
90°.

d& rotati section .
charge a eau axede fatation accélératrice almant;:le courbure
cible
circulateur X i pomé /
avide électrons
— rayons X
. isocentre i
guide L . \ w2m
micro-ondes H canona
“électron
table de traitement
)
klystron

basa contrepoids

FIGURE 1.1 — Vue schématique d’un accélérateur linéaire [9]
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1.3 Composants d'un linac

1.3.1 La cible de rayons X

Les rayons X utilisés pour les traitements sont produits par bremsstrahlung & partir d’un
faisceau d’électrons de haute énergie frappant une cible métallique de Z élevé, généralement
faite de tungsténe ou d’un stratifié de cuivre-tungsténe. Avec 'augmentation de I’énergie,
I’émission du rayonnement de freinage devient de plus en plus dirigée vers I’avant.

1.3.2 Le cone égalisateur

Inséré dans le faisceau, le role du cone égalisateur (ou filtre compensateur) est d’homo-
généiser la fluence et I'énergie du rayonnement par unité de surface. Sa composition ainsi
que sa forme conique sont calculées en fonction de la fluence et du spectre énergétique ini-
tial du faisceau incident. La conception est faite de maniére a générer une distribution de
dose (énergie absorbée par unité de masse) uniforme & une profondeur de 10 cm d’eau pour
une distance source-surface de 100 cm (Figure 1.2). La qualité du cone égalisateur va donc
étroitement conditionner 'homogénéité du faisceau.

Faisceau Faisceau
Cible Cible
Lobe Lobe
d'émission d'émission
Céne
égalisateur
(a) (b)

FI1GURE 1.2 — Faisceau en provenance d’'un linac sans cone égalisateur (a) et avec cone égalisateur
(b) [10]

1.3.3 Le filtre en coin

La distribution de dose dans le patient est fixée par 1’énergie et la fluence du faisceau de
photons, elle ne s’adapte donc pas au volume & traiter. Par ailleurs, si le faisceau rencontre
une oblicuité de surface, la distribution de dose en profondeur sera modifiée et ne sera plus
homogéne. Pour la correction de cette situation, il faut parvenir a ajuster les courbes isodoses
(courbes représentant dans une coupe particuliére du volume irradié, une ligne dont tous les
points re¢oivent la méme dose) en modifiant le faisceau en amont. Cette correction se fait au
moyen d’'un filtre en coin qui sera intégré a la téte de 1’accélérateur pour automatiquement
venir se placer dans le champ en cas de besoin. Il est généralement composé d’'un mélange
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de plomb et d’antimoine afin d’assurer une bonne atténuation du faisceau et en limiter
I’encombrement.

1.3.4 Les dispositifs de collimation
1.3.4.1 Le collimateur primaire

Les accélérateurs disposent d’un collimateur primaire circulaire & proximité de la source
(Figure 1.3). Il se matérialise par une ouverture conique dans un bloc de tungsténe, et
définit le plus large champ circulaire disponible. Sur la plupart des accélérateurs, ce cercle
est légérement plus petit que la diagonale du carré du plus grand champ de fagon a ce
que les bords du champ soient coupés [11]. Le collimateur primaire arréte en amont le
maximum de rayonnements diffusés (rayonnement secondaire généré par l'interaction des
photons primaires avec les éléments de la téte de l'accélérateur) qui pourraient irradier
inutilement le patient et ne laisse passer que la section de faisceau utile au traitement du
patient.

1.3.4.2 Le collimateur secondaire

Il se présente sous la forme de quatre blocs de tungsténe (ou plomb) formant deux méa-
choires superposées, I'une dans le sens transverse et l'autre dans le sens cranio-caudal du
patient(Figure 1.3). Cette collimation va permettre la définition de champs carrés ou rectan-
gulaires pouvant atteindre jusqu’a 40 cm de coété avec possibilité d’asymétrie et de rotation
par rapport a I’axe du champ.

Faisceau d'électrons

— 1o
.
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FIGURE 1.3 Shéma représentatif des éléments de la téte du linac [12]
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1.3.4.3 Le collimateur multilames

Pour pouvoir obtenir plus de flexibilité dans la forme des faisceaux, des collimateurs mul-
tilames, ou multi-leaf collimators (MLC), ont été congus et progressivement ameéliorés (Fi-
gure 1.4). Remplagant les caches personnalisés qui étaient habituellement congus dans les
services de radiothérapie (caches en ceroben), ces collimateurs peuvent contenir jusqu’a 80
paires de lames qui se déplacent de facon indépendante pour produire des faisceaux de formes
complexes.

Il existe trois principaux types de systémes de collimation :

Type A (ex : Siemens) : Le MLC assure toute la collimation (sauf la collimation
primaire) et remplace complétement le systéme de collimation classique (la direction
perpendiculaire étant assurée par des méchoires classiques)

Type B (ex : Elekta) : Le MLC assure la conformation du champ avec une protection
supplémentaire sous la forme de machoires additionnelles de type "back-up" (MLC
avant les méachoires)

— Type C (ex : Varian) : Le MLC assure la conformation du champ en s’ajoutant a la
collimation classique (MLC aprés les méchoires)

Les différents types de MLC actuels se distinguent par la dimension de leurs lames, leur

vitesse de déplacement et leur facteur de transmission lié & leur agencement et géométrie.

(Il

(A) 10 mm Leaf Width

| (B) 5 mm Leaf Width
Frver ey

Interleaf Transmission with 10 mm leafs
— = - Interleaf Transmission with 5 mm leafs

FI1GURE 1.4 — Collimateur MLC (gauche) - Représentation shématique de la transmission interlames
pour des lames de 10 mm et 5 mm (droite) [13]

1.3.5 Le portique (Gantry)

Afin de pouvoir traiter avec des faisceaux provenant d’incidences multiples, il est nécessaire
de pouvoir faire pivoter la téte de traitement du linac a 360 ° autour du patient. Dans ce but,
le guide d’onde de I'accélérateur ainsi que ’ensemble de la téte d’irradiation sont montés sur
un portique, que 'on appelle aussi bras ou gantry.
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1.3.6 L'isocentre

L’isocentre d’un accélérateur linéaire correspond au point d’intersection entre ’axe central
du faisceau et I’axe de rotation du gantry (également du collimateur et des axes de rotation
du lit). Il devrait idéalement étre un point fixe dans I’espace. En réalité, le centre de rotation
du gantry n’est pas défini comme un seul point, mais comme une sphére dont le diamétre
définit la taille de I'isocentre. Pour des traitements géométriquement précis, il est nécessaire
de maintenir la position de I'isocentre dans des tolérances strictes. La plupart des machines
haut-de-gamme peuvent étre mises en place avec des surfaces d’erreurs isocentriques (sphére
dans laquelle est contenu l'isocentre) avec des rayons de I'ordre du millimeétre.

1.4 Deéfinition des volumes en radiothérapie

Pour délivrer les doses prescrites aux volumes cibles avec une haute précision, un ensemble
de terminologie a été défini et publié par 'ICRU (International Commission on Radiation
Units and Measurements) pour la radiothérapie externe dans le rapport ICRU 83 [14]. La
Figure 1.5 schématise les différents types de volumes & considérer.

1.4.1 Les volumes cibles
1.4.1.1 Volume tumoral macroscopique (Gross Tumour Volume : GTV)

Il inclut toutes les 1ésions tumorales, mesurables, palpables ou visibles sur I'imagerie. C’est
I’endroit dans lequel on trouve une concentration élevée de cellules tumorales dans les tissus.

1.4.1.2 Volume cible clinique (Clinical Target Volume : CTV)

Il inclut le GTV, ainsi que les tissus avec une forte probabilité de prolifération tumorale
méme si invisible a 'imagerie. Le CTV implique 1’évaluation des risques d’envahissement en
fonction des connaissances cliniques ainsi que la prise en compte des risques éventuellement
encourus par les tissus sains faisant partie de ce volume. Il est défini avec une marge de
sécurité autour du volume tumoral macroscopique.

1.4.1.3 Volume cible prévisionnel (Planning Target Volume : PTV)

Ilinclut le CTV ainsi qu’une marge de sécurité permettant de tenir compte des incertitudes
de positionnement ainsi que des mouvements éventuels des organes et du patient. L’ICRU
recommande une optimisation des parameétres de la chaine de traitement pour homogénéiser
le plus possible la dose dans le PTV. Il est recommandé de faire une planification de telle
facon a ce que la dose au PTV se trouve entre 95% et 107% de la dose prescrite.

1.4.2 Volumes relatifs a I'irradiation

1.4.2.1 Volume traité

Il correspond au volume entouré d’une surface isodose définie par le radiothérapeute et cor-
respondant & un niveau de dose minimal permettant d’atteindre les objectifs du traitement.
Dans l'idéal, ce volume devrait correspondre au volume prévisionnel (PTV).
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1.4.2.2 Volume irradié

C’est le volume de tissus recevant une dose considérée comme significative vis & vis de la
tolérance des tissus sains.

1.4.3 Volumes a protéger

Les organes a risques (Organ At Risk, OAR) sont des tissus pour lesquels 'irradiation peut
induire une morbidité séveére (mort cellulaire) et ainsi influencer la planification du traitement
et/ou la prescription de la dose absorbée. En régle générale, ’'ensemble des tissus qui ne font
pas partie des volumes cibles sont considérés comme OAR. Les tissus sains considérés comme
OAR dépendent de la localisation du CTV et/ou de la dose absorbée prescrite.

GTV
CTV
PTV

Volume traité

Volune iradié

F1GURE 1.5 — Tllustration schématique du principe des volumes d’intérét définis par 'ICRU 83[14]

1.4.4 Histogramme Dose Volume

Pour vérifier que le plan de traitement donné par le logiciel de planification (TPS, sec-
tion 1.5.4) répond bien aux exigences thérapeutiques, des évaluations qualitatives et quanti-
tatives de la distribution de dose sont nécessaires.

Pour I’évaluation qualitative, les courbes isodoses sont utilisées car elles permettent de
visualiser la conformation de la dose au volume cible pour éventuellement localiser des régions
de surdosage ou sous-dosage (Figure 1.6). Pour I’évaluation quantitative, c’est ’histogramme
dose volume (HDV) qui sera utilisé (Figure 1.6). I1 comprend l'ensemble des structures
(volumes cibles et organes a risque) et des objets d’intérét dans le plan de radiothérapie.
Chaque courbe de ’HDV représente une structure différente. Chaque point d’une des courbes
représente le pourcentage en volume de la structure concernée recevant une dose au moins
égale a celle lue en abcisse. Un HDV idéal indiquerait, pour la tumeur 100% de la cible
recevant exactement la dose et pour une structure critique 100% du volume de la structure
recevant 0% de la dose prescrite. L'HDV permet d’obtenir les informations volumétriques
qui sont difficiles & faire ressortir & partir des courbes isodoses.
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FIGURE 1.6 — Distribution de la dose pour un traitement prostatique : courbes isodoses (gauche) et
histogramme dose-volume (droite) [15]

1.5 Dosimétrie et propriétés physiques des faisceaux de
rayons X

1.5.1 De l'interaction des rayonnements-matiére a la dosimétrie

La capacité des rayonnements ionisants a générer des dégats irréversibles au niveau cellu-
laire est appliquée en radiothérapie pour traiter des cellules tumorales localement dévelop-
pées. Les photons, particules indirectement ionisantes, vont interagir avec les électrons du
milieu. Ces derniers seront responsables du dépét direct de dose. Une connaissance précise
des phénomeénes physiques & l'origine des dépots de dose dans la matiére est primordiale.
Cette section s’attachera a rappeler les interactions photons matiére et électrons matiére
d’intérét en radiothérapie par Rayons X de haute énergie.

1.5.1.1 Les photons

Loi d’atténuation
L’interaction des photons avec la matiére se traduit par I’atténuation du faisceau incident
selon une loi exponentielle telle que :

N ~B)pa
N~ expl™ 2P

(1.1)
avec N/Ny la fraction de photons transmis aprés avoir traversé une épaisseur x d’un milieu
homogene, et u/p [em?.g~!| le coefficient d’atténuation massique total tel que :

E=— (1.2)

avec o [cm?| section efficace totale d’interaction du photon, p [g.cm ™3] masse volumique
du milieu et n [cm—3|la densité atomique.

Les photons sont les principales particules utilisées en radiothérapie : il s’agit soit de rayons
X générés par le bremsstrahlung de faisceaux d’électrons dont I’énergie varie de 4 a 25 MeV,
soit de rayons gamma de désintégrations nucléaires de certains isotopes. En fonction de leurs
énergies, et de la composition du milieu, leurs dépdts d’énergie vont se faire par des processus

bien connus que sont 'effet photoélectrique, la diffusion Compton ou la production de paire.
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Interactions photons-matiére
Effet photoélectrique

C’est un processus d’absorption dans lequel le photon incident interagit avec un des élec-
trons des couches profondes de l'atome (Figure 1.7). Il se produit quand cet électron est
exposé a un rayonnement électromagnétique d’énergie £, = hv avec E, > E; (avec [,
énergie de liaison de 1’électron).

Le photoélectron est éjecté avec une énergie cinétique F,_ telle que :
E._=FE,-E (1.3)

La perte d’énergie du photoélectron va se faire par ionisations successives du milieu. Une
réorganisation du cortege électronique se produit pour combler la lacune laissée par I’électron
expulsé. Elle est accompagnée par la réémission d’un photon de fluorescence , ainsi que de
la possibilité d’expulser un électron Auger.

La section efficace totale de Ieffet photoélectrique o, dépend du numéro atomique Z de
I’atome ainsi que de 1’énergie du photon incident. Elle est proportionnelle a Z5E7_3’5.

C’est le processus prédominant pour les rayons X et v de basse énergie (<100 keV).

Effet Compton

La diffusion Compton correspond a l'interaction du photon avec les électrons des couches
périphériques. Une partie de I’énergie E, du photon incident est cédée a un électron de ces
couches avant de générer un autre photon d’énergie inférieure (Figure 1.7). L’énergie du
photon diffusé E,, est telle que :

Ly

IDNES 1.4
" 141 cosh) (14)
avec € = mE“éQ 'énergie réduite et mqc?> — 0,511 keV I'énergie de masse de I’électron.
L’énergie cinétique de I'électron diffusé est telle que :
e(1 —cosb
E._ =FE,-E,= ( ) (1.5)

1+¢e(l—cosf) "
La section efficace totale (o.) dépend linéairement du numéro atomique Z et diminue
quand E, augmente :

e X

— 1.
i (1.6

La section efficace différentielle par unité d’angle solide de I’effet Compton est donnée par
la formule de Klein-Nishina :

doxn(Ey,0) r? 1+ cos?0 €2(1 — cos 0)?
B (1+e(1—cosh))?  (1+e(1—cosh))3

dQ 2

(1.7)

avec : re = €2 /4megmec? = 2,8 fm : rayon classique de 1’électron.
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Création de paire

Dans ce type de processus, le photon interagit avec le champ coulombien du noyau ou de
I’électron (production de triplet). L’énergie seuil que doit avoir le photon incident pour qu’il
y ait création de paire électron-positron est de 1,022 MeV (2mcc?).

Il faut que I'énergie du photon soit égale a 2,044 MeV (4m.c?) pour la production de
triplets.

Les énergies cinétiques du positron (Ee4.) et de ’électron (E,_) sont liées a celle du photon

(Ey) par :
E, =2mec? + Ee + Fey. (1.8)

L’électron et le positron sont progressivement ralentis dans le milieu traversé. A la fin de
son parcours, le positron s’annihile avec un électron du milieu provoquant ainsi 1’émission
de deux photons de 511 keV dans des directions diamétralement opposées (180 ).

La section efficace de cet effet varie selon 1’équation suivante :

Y| B 2, — 22178] si By < me_c?/(aZ'/3)
Opaire = (19)
¥ |2 1n(18321/3) — 227] si By > me_c?/(aZ'3)
avec
Y = ardZ*

a = 1/137 : constante de structure fine
La section efficace d’interaction (opgire) dans le champ coulombien du noyau varie en 72
et dans celui de I’électron en Z.

Autres interactions

— Diffusion Thomson :
Elle contribue peu au coefficient d’atténuation total. Cette interaction concerne les
photons peu énergétiques (<10 keV) diffusant une particule chargée de matiére au
repos, généralement un électron libre, c’est-a-dire non lié & un atome. L’atome dans
son ensemble absorbe le recul et le transfert d’énergie est alors négligeable : le photon
est juste dévié sans perte d’énergie

— Diffusion de Rayleigh :
Comme pour la diffusion Thomson, le photon subit une simple déviation sans perte
d’énergie. La différence avec la diffusion Thomson est qu’elle s’effectue sur des parti-
cules chargées liées & des atomes

— Réaction photo-nucléaire :
Lorsque I’énergie du photon incident est supérieure & I'énergie de liaison des nucléons
d’un noyau donné, ce dernier peut étre capturé par le noyau. Cette absorption sera
suivie de I’émission d’un ou plusieurs neutrons (,xn) ou proton (7,p). Ce processus
sera abordé en détail dans le chapitre 2
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o Electron Compton

o Photoélectron o b
Photon incident

Photon incident “* Photon diffusé

Photon incident

F1GURE 1.7 — Les différentes interactions photon-matiére : effet photoélectrique (a), effet Compton
(b) et création de paire (c)

Libre parcours moyen

Le libre parcours d’un photon est défini comme la distance [ parcourue entre le point
d’entrée =z = 0, et le point x ou le photon interagit. La densité de probabilité des libres
parcours possibles dans un matériau de coefficient d’atténuation p est donnée par :

f() = p.exp™™ (1.10)

Pour juger de la capacité de pénétration d’'un photon dans la matiére, on définit le libre
parcours moyen [ [cm™!] comme une grandeur correspondant a la moyenne de tous les par-
cours possibles. Cette valeur se calcule & partir de la densité de probabilité en effectuant la

moyenne de tous les libres parcours possibles, pondérée par leur probabilité respective :

_ 400 +o00o
I = / Lf(D)dl :/ lpexpHdl (1.11)
0 0
Ce qui conduit finalement & :
- 1
l=— 1.12
. (112

L’évolution du libre parcours moyen des photons dans I'eau en fonction de leur énergie
est donnée par le Tableau 1.1. Il peut étre constaté qu’au-dela de 30 keV, les libres parcours
moyens sont trés rapidement centimétriques.

E, [keV] 10 50 100 200 500 1000 2000 3000

Tlem] 016 46 60 74 101 142 20,5 26,1

)

TABLE 1.1 — Libres parcours moyens des photons dans ’eau [16]
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1.5.1.2 Les électrons

Les propriétés d’interaction des électrons (particules chargées directement ionisantes) avec
la matiere sont essentiellement liées a leur charge électrique. Lorsqu’un électron traverse un
milieu, son interaction se fera soit avec les électrons orbitaux des atomes du milieu, soit
directement avec le noyau. Ces interactions peuvent étre élastiques (électron dévié de sa tra-
jectoire initiale sans perte d’énergie) ou inélastiques (transfert d’énergie & un électron orbital
ou émission d’énergie sous forme de rayonnement de freinage). Les électrons vont perdre
progressivement leur énergie cinétique dans le milieu soit par collision lors d’une interac-
tion électron-électron (ionisation-excitation) soit par freinage dans le cas d'une interaction

électron-noyau.

Interactions électron-matiére
Electron-électron
L’interaction coulombienne entre un électron incident et un électron orbital d'un milieu
atomique se manifeste sous forme d’ionisation ou d’excitation du milieu. Le phénoméne
d’ionisation se produit quand il y a transfert d’énergie a un électron du milieu qui est éjecté
de ’atome. Cette interaction n’a lieu que quand 1’électron incident a une énergie supérieure
a I'énergie de liaison de l'électron du cortége électronique. Le phénomeéne d’excitation se
produit quand le transfert d’énergie de ’électron incident est inférieur & I’énergie de liaison
de I’électron orbital. Cet électron va passer d’une couche électronique a une autre couche. Il
y a ainsi une excitation du cortége électronique qui va s’accompagner d’un réarrangement de
ce cortége avec émission de rayonnement électromagnétique (X, UV) ou d’électron Auger.
Le pouvoir d’arrét, perte d’énergie par unité de parcours, est donnée par :

E 4 4,1.2 2 9
_<d> _ 7re2nl;0 [ln me TV T + ]—I—Fi(ﬂ) (1.13)
dz / mc? 8 VoI
avec :
_ a2 2
F(8) = 1 25 [1+ -+ 1)1n2] (1.14)
pour les électrons et :
B2 14 10 4
FH(B)=In2—-—123 1.15
B =2 = B e T v T oy (1.15)

pour les positrons.

avec :

Ko : 8,99x10% N.m2.C~2

m, e : respectivement masse au repos et charge de 1’électron
c : célérité de la lumiére dans le vide (3 x 108 m.s™1)

n : nombre d’atomes par unité de volume

B:v/ec

I : valeur moyenne du potentiel d’ionisation du milieu traversé
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Electron-noyau

C’est une interaction coulombienne entre I’électron incident et le noyau de ’atome. Elle
se produit quand un électron d’énergie cinétique importante passe au voisinage d’un noyau.
Sa trajectoire est déviée et il subit une courbure de la trajectoire due a l'effet du champ
coulombien du noyau auquel il est soumis. D’aprés les lois de ’électromagnétisme classique,
toute particule chargée soumise & une courbure de la trajectoire émet un rayonnement élec-
tromagnétique transportant une énergie proportionnelle au carré de ’accélération qu’elle
subit. Cela se traduit par un ralentissement (ou freinage) avec émission de I’énergie perdue
par la particule sous forme de rayonnement X (bremsstrahlung).

Le pouvoir d’arrét par radiation est caractéristique de 1’électron en raison de sa masse
peu importante (section efficace de ce processus inversement proportionnel au carré de la
masse de la particule). Si l'on considére des électrons et positrons avec une énergie cinétique
T (MeV) dans un milieu de nombre atomique Z, la perte d’énergie due a cette émission est
donnée par la relation semi-empirique :

dFE ZT (dE
_ Sl (et (1.16)
dz /... 800\ dz /_,
Parcours des électrons

La trajectoire d’'un électron dans un milieu est souvent plus sinueuse que celle d'une
particule lourde chargée en raison des grands transferts d’énergie possibles & chaque collision.
Le parcours (R),) est définit comme la profondeur maximale atteinte par un électron dans la
direction incidente initiale. Il est fonction de ’énergie de I’électron dans un milieu donné, et

peut étre exprimé par la relation empirique suivante :

0 dFE

R —
P B, Stot(E)

(1.17)

Avec Ejy, I'énergie initiale de I’électron.

FIGURE 1.8 Parcours des électrons [17]
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Le pouvoir d’arrét total (S (E)) de I'électron d’énergie F est tel que :
Stot = Scol + Srad (118)

Avec S, et Srqq respectivement les pouvoirs d’arrét par collision et par radiation de
I’électron.

Les parcours exprimés par le CSDA (Continuous Slowing Down Approximation) [g.cm ™2
sont regroupés dans les tables du NIST [18]. II suffit de diviser la valeur du CSDA par la

masse volumique du matériau pour obtenir le parcours en cm de 1’ électron.

10— T T Ty

Range ( glcmz)

== Collision Stopping Power
Radiative Stopping Power

Stopping Power (MeV cm’/g)

— Total Stopping Power

| M| Lol

10 10’ 10° 10°
Energy (MeV) Encrgy (McV)

F1GURE 1.9 — Parcours CSDA (gauche) et pouvoir d’arrét (droite) des électrons dans ’eau [18§]

1.5.2 Calcul de dose pour les rayonnements ionisants : les grandeurs
dosimétriques

Dans cette section, il sera fait un rappel des différentes grandeurs dosimétriques utilisées
en physique médicale et radioprotection pour évaluer de maniére quantitative les expositions

aux rayonnements ionisants.

1.5.2.1 Energie déposée

L’énergie déposée dans un volume correspond a la somme de tous les dépots d’énergie

5:Zn:6i (1.19)

ou g;, est le dépdt d’énergie consécutif & une interaction :

dans ce volume tel que :

Ei = &in — €out Z Q (120)

avec €;, I'énergie incidente de la particule ionisante (énergie de masse exclue), €,y la
somme de toutes les énergies sortant de l'interaction sous forme de particules ionisantes
(énergie de masse exclue), et > @ la modification de I’énergie de masse du noyau et de

toutes les particules impliquées dans l'interaction.
Son unité est le Joule [J].
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1.5.2.2 Dose absorbée

La dose absorbée est définie comme la moyenne de la distribution d’énergie déposée dans
un volume de matiére de masse dm par le rayonnement ionisant :

G

~dm

D (1.21)

Elle s’exprime en [J.kg™!] équivalent du gray [Gy]. C’est la grandeur physique de base
en calcul de dose et en protection radiologique. Elle s’applique & tous les types de rayon-
nements (directement et indirectement ionisants) dans tous types de géométries. Dans le
cas des rayonnements indirectement ionisants, ’énergie est d’abord transférée aux particules
chargées secondaires du milieu sous forme d’énergie cinétique. Ces derniéres vont ensuite
perdre leur énergie par collision ou rayonnement de freinage.

1.5.2.3 Kerma

Le kerma ("kinetic energy released per unit mass") ne s’applique qu’aux rayonnements in-
directement ionisants tels que les photons et neutrons. Il permet la quantification de I’énergie
moyenne transférée par les rayonnements indirectement ionisants aux rayonnements directe-
ment ionisants.

Le kerma est donc définit comme le quotient de la somme des énergies cinétiques ini-
tiales dEy, de I'ensemble des particules chargées mises en mouvement par les particules non
chargées dans un élément de matiére de masse dm :

o dEt’!‘

K
dm

(1.22)
1l s’exprime en [J.kg™!] ou [Gy].

1.5.2.4 Relation entre dose et kerma

Dans un élément de volume, on parle d’équilibre électronique (ou d’équilibre des particules
chargées) quand les électrons mis en mouvement par les particules neutres et qui entrent
dans ce volume sont aussi nombreux que les électrons qui en sortent. Lorsque cet équilibre
est atteint, la dose absorbée est définie comme le produit du kerma par le rapport des
coefficients massiques de transfert en énergie (uy/p) et d’absorption en énergie (pqp/p) :

D= K x Wi/ (1.23)

(1ab/p)

1.5.3 Propriétés dosimétriques des faisceaux de photons

La planification dosimétrique d’un traitement de radiothérapie et son exécution nécessitent
la parfaite connaissance des propriétés dosimétriques du faisceau d’irradiation. Il est alors
nécessaire de caractériser le faisceau de photons par la mesure de la distribution de la dose
dans le milieu irradié.
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1.5.3.1 Les Unités Moniteurs (UM)

Pendant toute l'irradiation, le débit de dose, ’homogénéité ainsi que la symétrie du fais-
ceau sont controlés en continu par une chambre d’ionisation & transmission constituant le
moniteur. Pour la sécurité du patient, deux chambres d’ionisations reliées & deux systémes de
lecture indépendants sont utilisées. La réponse de ces chambres au débit de dose s’exprime
en unité moniteur (UM). Cette unité est une unité machine qui fixe la durée de I'irradiation,
donc la quantité de dose délivrée. La sensibilité électronique des chambres est ajustée pour
que 1 UM corresponde & une dose de 1 cGy déposée dans un fantéme d’eau & une profon-
deur de référence, sur I'axe de champ, pour une taille de champ de 10x10 cm? & la distance
source-point de référence de 100 cm.

1.5.3.2 Caractérisation d'un faisceau de photons en radiothérapie

Le faisceau est caractérisé par son énergie nominale [MeV] ainsi que son indice de qualité
(QT ou TPR%g). Ce dernier est défini par le rapport des ionisations mesurées respectivement
4 20 cm et 10 cm de profondeur dans un milieu pour un champ d’irradiation de 10x10 cm?
au point de mesure, pour une distance source-détecteur constante (DSD = 100 cm). II corres-
pond en principe au rapport des doses absorbées dans I'eau & 20 cm et 10 cm (respectivement

D20 et DlO) .

D
TPRY = D720 (1.24)
10

Cet indice est utilisé pour la spécification de la qualité des faisceaux et est recommandé
par la plupart des protocoles de dosimétrie : IAEA TRS 277, TAEA TRS 398 [19, 20].

1.5.3.3 Distribution de la dose dans un milieu irradié par un faisceau de photons

La dose a I'entrée

Elle correspond & la dose absorbée dans les premiers millimétres du milieu traversé par
le faisceau de photons. Elle est fortement dépendante du flux d’électrons secondaires en
provenance du collimateur et des accessoires. L’importance de ce flux est d’autant plus
élevée que la distance du collimateur & la peau est faible et que 'ouverture du collimateur
est grande. La dose a l'entrée provient également de la diffusion des photons dans ’air et
le collimateur ainsi que de la rétrodiffusion au sein du patient. Cette dose a ’entrée tend a
diminuer avec l'augmentation de ’énergie du faisceau.

Le rendement en profondeur

Le rendement de dose en profondeur R, correspond au rapport [%] de la dose absorbée
D, mesurée & la profondeur z sur ’axe du faisceau, & la dose absorbée D, mesurée & la
profondeur du maximum de dose :

R, =100 x D (1.25)

max

Il dépend de I’atténuation du faisceau dans le milieu ainsi que de 1’éloignement & la source.
La variation de la dose avec la profondeur comporte trois régions distinctes (Figure 1.10) :

— région 1 : accroissement de la dose avec augmentation du flux des électrons secondaires
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Ce

région 2 : maximum de dose avec 1’établissement de ’équilibre électronique

région 3 : décroissance exponentielle propre aux lois de I'atténuation du faisceau de
photons

rendement de dose en profondeur varie en fonction de I’énergie du faisceau, la taille

du champ d’irradiation et la distance source-surface du milieu. Il est mesuré dans une cuve
& eau grace a une chambre d’ionisation déplacée verticalement par bras motorisé le long de
I’axe du faisceau.

Le profil de dose

Il correspond a la variation de la dose le long d’'un axe dans un plan perpendiculaire a

I’axe du faisceau. En régle générale, les valeurs de dose sont normalisées par rapport a la
valeur de dose a I'axe du faisceau.

Dose relative [%)]

Il permet de controler ’homogénéité, la symétrie ainsi que la pénombre des faisceaux de
photons. Il peut étre divisé en trois zones principales (Figure 1.10) :

un plateau représentant une zone homogene et symétrique. L’évaluation de la symétrie
se fait par le rapport des doses pour chaque couple de points symétriques par rapport
a l'axe a lintérieur de la zone homogéne du champ. Cette zone homogene est obtenue
par leffet du cone égalisateur. Ses dimensions doivent correspondre a celles du volume
cible pour obtenir une distribution de dose homogéne dans la cible

une zone décroissante représentant la pénombre physique. Cette pénombre est caracté-
risée par la distance latérale entre le point & 80% et le point & 20% de la dose maximale
sur ’axe du faisceau. Dans cette zone, les valeurs de dose décroissent rapidement quand
on s’écarte de ’axe du faisceau : ceci est du d’une part a I’augmentation de la distance
a la source et d’autre part a la rupture de ’équilibre électronique latéral

une queue en dehors du champ d’irradiation correspondant & la transmission a travers
le systéme de collimation (zone d’ombre)

Il varie avec I’énergie du faisceau, la taille du champ et la profondeur de mesure.

Dose
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70.0
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—— - - 100%
80% 1
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FIGURE 1.10 — Rendement de dose en profondeur pour un faisceau de 6 MV et champ 10 x10 cm?

(gauche) [12] - Profil de dose avec la zone de pénombre en rouge (droite)
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1.5.4 Méthodes de calcul de dose en radiothérapie

En radiothérapie, il est indispensable d’avoir une connaissance précise de la dose délivrée
au volume cible et dans les organes critiques avoisinants. De nos jours, la dose est calculée
en trois dimensions & l'aide d’algorithmes implémentés sur des systémes de planification de
traitement (TPS) qui prennent en compte les caractéristiques anatomiques des patients ainsi
que les caractéristiques physiques et géométriques des faisceaux.

En régle générale, les algorithmes de calcul de dose procédent a une modélisation des
processus physiques de transfert d’énergie et calculent la dose déposée par les faisceaux du
traitement dans les voxels qui composent le fantome numeérique du patient. La dose recue
par le patient peut étre divisée en deux types de dose |21] :

la dose due au photons primaires n’ayant pas interagi dans la téte de ’accélérateur.
Leur dépot de dose dans le patient est du a la mise en mouvement des électrons du
milieu. Des photons diffusés seront aussi produits au sein du patient

— la dose des photons primaires ayant interagis avec la téte de 'accélérateur qui générent
des électrons de contamination (dépot de dose a la surface du patient) et des photons
diffusés dans la téte (dépot de dose en profondeur dans le patient)

Le probleme de ces algorithmes de calcul est qu’en cas de situation complexe (irrégularité
de surface, présence d’hétérogénéités...), ils peuvent se révéler trés imprécis. La répartition de
dose dans le patient sera alors donnée avec un degré d’approximation qui variera en fonction
du type d’algorithme. Les algorithmes actuels sont cependant de plus en plus élaborés pour
améliorer la précision du calcul de dose tout en optimisant le temps de calcul. La précision
de ces algorithmes est classiquement évaluée par la comparaison entre les distributions de
dose mesurées et calculées.

Les modéles de calcul de dose les plus couramment utilisés seront décrits de fagon succincte
dans 1’ annexe A.

1.6 Les différents types de radiothérapie

1.6.1 La radiothérapie conventionnelle et conformationnelle

En radiothérapie conventionnelle, les faisceaux utilisés sont assez larges pour irradier l'in-
tégralité de la cible & partir des différents angles d’irradiation. Seuls 2 & 4 faisceaux de profils
plats et positionnés aux quatre points cardinaux sont utilisés afin de faciliter le calcul de
dose. Cette approche classique qui utilise 2 & 4 faisceaux lors des traitement a été le fonde-
ment de la radiothérapie pendant de nombreuses années, mais n’est plus utilisée aujourd’hui
(en particulier & cause de la non-uniformité de la dose délivrée a la tumeur).

Avec le développement des outils informatiques et du collimateur multilames (MLC), la
radiothérapie conformationnelle (3D-CRT) est apparue a la fin des années 1990. La combi-
naison de l'utilisation des images scannographiques reconstruites en 3D et des logiciels de
Beam Eye View (BEV), qui permettent de réaliser de maniére virtuelle des plans de trai-
tements en 3D contournant plus précisément la tumeur en épargnant les tissus sains, ont
permis d’obtenir des distributions de dose présentant un trés haut degré de conformité avec
la forme de la tumeur.
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Dans les années 2000, ce mode thérapeutique est devenu la technique de routine pour la
grande majorité des irradiations & visée curative (tumeurs cérébrales, ORL, prostate..).

Malgré les progrés thérapeutiques qu’elle a apporté, la 3D-CRT a montré un manque de
précision en présence de tumeurs avec des formes concaves présentant des organes a risque
dans ces concavités, ce qui peut représenter jusqu’a 30% des cas.

C’est le développement de la Radiothérapie Conformationnelle par Modulation d’Intensité
(RCMI ou IMRT en anglais) qui a permis de pallier a ces limites.

1.6.2 La radiothérapie conformationnelle 3 modulation d’intensité

C’est une technique de radiothérapie consistant & délivrer la dose en combinant une bonne

N

conformation du faisceau au volume cible & une variation de l'intensité de chaque faisceau
[22]. Elle a deux avantages majeurs par rapport a la radiothérapie conformationnelle 3D

classique :

— une meilleure préservation des tissus sains dans le voisinage de la tumeur

— une augmentation de la dose au volume cible avec possibilité de jouer sur I’lhomogénéité
de la dose [23]

En revanche cette technique nécessite aussi 'utilisation de plus d’'UM pour obtenir une
dose identique qu’en 3D-CRT.

La Figure 1.11 illustre I’obtention d’une distribution de dose homogéne au sein d’une cible
avec une dose nulle au centre grace a l'utilisation de 51 faisceaux correctement modulés. Cette
modulation d’intensité au sein des faisceaux montre un grand potentiel pour le traitement
de volumes concaves ou a proximité d’organe a risque.
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Ficure 1.11 Distribution homogéne de dose dans une tumeur en forme de disque grace a des
faisceaux d’intensité modulée [24]

Si ce concept de RCMI est établi depuis plusieurs années, ses applications pratiques ont
connu beaucoup d’évolutions grace a des améliorations matérielles et logicielles |22, 25, 26].
Les principales évolutions sont succinctement présentées dans les sections qui suivent.



La radiothérapie 25

1.6.2.1 Modulation d’intensité par faisceaux stationnaires

Mode statique : "step and shoot" (ou "faire un pas et tirer")

Ce procédé repose sur I'accumulation de plusieurs sous-faisceaux qui peut étre une super-
position de champs ouverts avec des formes et tailles variées définies grace au MLC [27]. Ce
mode de délivrance, qui se fait de maniére séquentielle, n’est pas limité par la vitesse des
lames, mais en revanche, il subsiste un temps mort entre les segments qui conduit & une
diminution de efficacité d’exécution du traitement.

Mode dynamique : sliding-window (fenétre glissante)

La RCMI en mode fenétre glissante utilise le MLC en mode dynamique [28] avec un
déplacement en continu des lames. Dans ce cas, le faisceau modulé en intensité est le résultat
du balayage du champ par une fente glissante de forme variable définie par le MLC. Le
faisceau modulé est obtenu grace a la variation de vitesse de déplacement des lames qui va
créer des différences de fluences. La résolution spatiale de la modulation est limitée par la
vitesse de déplacement des lames.

1.6.2.2 Modulation d’intensité par faisceaux mobiles en rotation (arcthérapie)

Le VMAT (Volumetric Modulated Arc Therapy)

L’objectif de cette technique est de diminuer le temps de traitement et le nombre d’UM
délivrées par rapport a la RCMI stationnaire, en maintenant une qualité de distribution de
dose similaire.

Cette approche dynamique de la RCMI utilise un ensemble de paramétres variables tels
que le déplacement des lames, le déplacement en rotation de la source, la variation du débit
de dose et la rotation du collimateur. Comme l'irradiation est continue, la durée de la séance
de traitement s’en trouvera réduite.

Cette technique d’irradiation va donc combiner la rotation continue du bras du linac autour
du patient avec le mouvement des lames du MLC [29].

Dans la modulation d’intensité des faisceaux en VMAT, l'arc est discrétisé ou segmenté
en une série de points de controle (CP). Cette méthode utilise un échantillonage progressif
pendant 'optimisation. Les segments sont optimisés initialement pour un certain nombre
d’angles tres espacés, puis pendant la phase d’optimisation, des angles sont ajoutés pro-
gressivement jusqu’a l'obtention d’une certaine fréquence d’échantillonnage prédéfinie. Les
contraintes provenant de la variation du débit de dose, le déplacement des lames et la rota-
tion du bras sont pris en compte pendant 'optimisation. L’intensité de la fluence de chaque
faisceau incident dépend de la pondération en dose de chaque CP et la forme dépend de la
position des lames du MLC.

1.6.2.3 Autres techniques

La tomothérapie

Cette technique n’utilise pas un MLC classique, mais un faisceau étroit émis en éventail
(fan-beam) qui fait une rotation isocentrique autour du patient pendant que la table bouge
de facon continue, comme c’est le cas de la tomographie hélicoidale en radiologie [30]. Cette
technique, qui peut cibler de facon trés précise la tumeur a atteindre, permet aussi bien
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l'irradiation de trés petits champs que celle de champs pouvant aller jusqu’a 1m8(0 sans s’ar-
réter (ce qui n’est pas possible avec les accélérateurs classiques qui sont limités a 40 cm de
longueur maximum). Dans cette technique ’appareil utilisé combine les fonctions d’un accé-
lérateur linéaire compact de 6 MV et d’un scanner hélicoidal conventionnel (pour I'imagerie)
avec une série de détecteurs MV montés en opposition sur un anneau tournant autour du
patient (Figure 1.12).

Le Cyberknife”™

L’irradiation par Cyberknife utilise un accélérateur linéaire miniaturisé monté sur un bras
robotisé piloté par ordinateur permettant d’orienter les faisceaux avec six degrés de liberté.
L’un de ses atouts principaux est sa flexibilité car il permet d’accéder et de suivre en temps
réel des tumeurs présentes n'importe ou dans le corps avec une précision millimétrique.

1.7 Techniques d’'imageries intégrées aux accélérateurs

Le positionnement des patients est un élément fondamental & la réussite d’un traitement
en radiothérapie. De facon générale, un traitement est fractionné en plusieurs séances. La
nécessité de repositionner les patients, 4 chaque séance, dans les mémes conditions est indis-
pensable pour s’assurer de délivrer les doses prévues dans le volumes cible et de maintenir
des niveaux de doses acceptables dans les tissus sains pour ainsi éviter un sous-dosage du vo-
lume cible et /ou un sur-dosage des OARs. La difficulté de maintenir une distribution de dose
délivrée la plus proche de la distribution planifiée a conduit & la mise en place de différents
types de systémes d’imagerie liés aux accélérateurs. Les paragraphes qui suivent présentent
les principaux systémes d’imageurs de controle utilisés actuellement.

1.7.1 Tomographie conique

La radiothérapie guidée par CBCT (Cone Beam Computed Tomography) est basée sur
I'utilisation de la technologie des détecteurs 2D embarquée sur les accélérateurs linéaires.
Les rayonnements utilisés peuvent étre soit de basse énergie (kV) soit de haute énergie (MV)
(Figure 1.12). Ces systémes MV /kV CBCT permettent l'acquisition automatisée d’images de
projections, la reconstruction d'une image tridimensionnelle par tomographie conique ainsi
que la superposition de celle-ci avec I'image tridimensionnelle CT de planification.

1.7.2 Sanographe sur rails combiné a I'accélérateur

Dans cette configuration, l'appareil de traitement est composé d’'un accélérateur linéaire
et un CT mobile sur rails, avec une table commune aux deux dispositifs. La reconnaissance
et le recalage automatique des volumes anatomiques permettent de minimiser la durée du
processus de controle et /ou repositionnement sous I'appareil de traitement [32].

1.7.3 Imagerie stéréoscopique de basse énergie

Certains types d’accélérateurs sont composés d'une imagerie planaire kV stéréoscopique
(production d’une image en relief & partir de deux images planes) ainsi que d’un appareil de
tracking infrarouge relié & une table robotisée Les mouvements du patient et de la table de
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FIGURE 1.12 — Accélérateur linéaire médical équipé d’un systéme d’imagerie embarquée kV (gauche)
- Faisceau en tomothérapie avec sa double fonction de traitement et de repérage précis
du patient) [31] (droite)

traitement sont controlés grace au systéme de tracking infrarouge par détection de marqueurs
réflectifs placés sur la peau du patient [33].

1.7.4 Imagerie 4DCT

Les mouvements involontaires du patient tels que sa respiration pendant l'irradiation sont
des problémes qui doivent étre minimisés. En effet, les mouvements respiratoires peuvent
provoquer un mouvement des tumeurs pulmonaires pouvant atteindre 3 cm : la prise en
compte de ces mouvements est donc primordiale lors des processus de planification et de
délivrance du traitement surtout pour la radiothérapie stéréotaxique corps entier (traitement
de petits volumes cibles & hautes doses).

Pour pallier a ces problémes, la technique de gating permet de synchroniser la radiothérapie
a la respiration : 'accélérateur ne délivre le faisceau que pour une phase donnée du cycle
respiratoire (signal enregistré grace a des dispositifs placés sur le patient). L’irradiation n’est
ainsi effectuée qu’a chaque fois que le volume cible se trouve dans une définition prédéfinie
par le cycle respiratoire.

En imagerie, les images d’'une méme phase respiratoire peuvent également étre assemblées
post-acquisition 4D pour reconstruire un scanner 3D.

1.8 Problématique de la dose périphérique en radiothérapie

Grace aux avancées des technologies médicales décrites dans les sections précédentes, les
probabilités de guérison des cancers de patients traités par radiothérapie seule ou combinée
a la chirurgie et/ou chimiothérapie ont progressivement augmenté au cours de ces derniéres
années. Cependant, avec l'avancée de ces technologies ainsi que de 'espérance de vie des
patients traités, les effets stochastiques (2 moyen et long terme) de la radiothérapie tendent a
se manifester avec une fréquence jamais vue auparavant |34, 35]. Dans ce cadre, un fort intérét
est & présent porté sur les risques de cancer radio-induits. Si 'objectif de la radiothérapie
est de délivrer un maximum de dose au volume cible en épargnant les tissus sains, une dose
secondaire provenant de différentes sources va irradier le corps du malade en périphérie a
des doses fortement variables en fonctions des conditions de traitements.
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1.8.1 Les effets indésirables a long terme de la radiothérapie
1.8.1.1 Les effets carcinogénes

Plusieurs groupes de recherches étudient 1’incidence de I'apparition de cancer secondaire
chez des patients traités par radiothérapie. Les données épidemiologiques ont montrés qu’une
exposition au dela de 50-100 mSv (cf chapitre 2) augmente le risque de développement d'un
second cancer de la prostate [36] et d'un cancer secondaire du sein 30 ans apres le traitement
initial [37]. Une étude en 2007 a conclu que méme 40 ans aprés un traitement initial du
cancer cervical, les patients conservent un risque plus important de développement d’un
second cancer |38]. Dans un article plus récent [39], il est fait état que les taux de guérison
de plus en plus élevés associés au suivi a 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. Ce sont les jeunes populations qui vont particuliérement étre vulnérables
puisque le risque de développer un second cancer est 5 a 10 fois plus élevé chez I’enfant [40].
Une tumeur est considérée comme secondaire si elle possede l'intégralité des caractéristiques

suivantes :

— la tumeur secondaire doit se situer soit dans la zone initialement irradiée, soit en
périphérie de cette zone

— la tumeur doit étre histologiquement différente de la tumeur initiale afin que I’hypothése
d’une métastase soit exclue

— une période de latence de plusieurs années doit s’étre écoulée entre le cancer initial et
I’apparition du second cancer

lors du traitement initial la tumeur secondaire ne devait pas étre présente

— le patient ne doit pas faire partie des patients souffrant d’un syndrome de prédisposition
a certains cancer

Les nouveaux progrés réalisés en radiothérapie externe permettent une meilleure délivrance
de la dose au volume cible. Seulement, malgré ces progres, une partie du rayonnement va
atteindre des régions périphériques de la zone tumorale. Cette dose périphérique qui est ac-
tuellement prise en compte de maniére incompléte lors de la planification des traitements
est susceptible d’étre a I'origine de l'apparition de seconds cancers & long terme. Le rapport
BEIR VII [40] résume l'incidence et le risque de lésions malignes pour de nombreuses locali-
sations du corps. Dans ce rapport une relation linéaire entre la dose et le cancer radio-induit
est suggérée. Dans la plupart des données de la littérature, le modéle linéaire est retenu pour
des doses comprises entre 0,05 et 5 Gy [41, 42, 43, 44, 45]. Ce résultat provient des études
épidémiologiques réalisées sur les survivants des bombes atomiques au Japon. En revanche,
lorsque l'on s’intéresse a des doses inférieures a 0.05 Gy, comme représenté sur la Figure 1.13,
on assiste & une divergence sur les conclusions des différents travaux concernant le modéle
de la relation dose-réponse a adopter.

La Figure 1.13 représente les différents modeéles proposés dans la littérature. En effet. la
connaissance actuelle des effets des tres faibles doses est encore insuffisante pour définir un
modéle universel a toute la comunauté scientifique. Si le rapport BEIR VII [40] ainsi que
les publications 60 [47] et 103 [48] de la CIPR recommandent le modéle linéaire sans seuil
méme pour des doses inférieures a 0,1 Gy, plusieurs autres modeéles ont été proposés :
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FIGURE 1.13 Modeles de relation dose-réponse pour les cancers radio-induits humains [46]

— le modele linéaire quadratique aprés demonstration de certaines équipes d’une diminu-
tion des effets aux tres faibles doses [49, 50]

le modéle linéaire a seuil définit par constatation d’une disparition des effets a partir

d’une valeur particuliére de dose [51, 52|

— leffet dit "du témoin" qui & I'inverse des deux autres met en évidence une augmentation
sigificative des effets aux trés faibles doses [46]

Malgré ces incertitudes, I’ensemble des étude épidémiologiques s’accorde & dire que ’appa-
rition de cancers secondaires se fait pour des seuils de dose relativement bas, d’ou l'intérét
actuel de quantifier plus précisément la dose périphérique irradiant le malade pendant les

traitements de radiothérapie.

1.8.1.2 Les effets non carcinogénes

Les effets stochastiques de la radiothérapie a long terme n’apparaissent pas seulement sous
forme de cancers secondaires mais peuvent apparaitre sous la forme de troubles fonctionnels.
En effet, des troubles cardiaques aprés un traitement de radiothérapie ont été rapportés
par de nombreuses études épidémiologiques. L’excés de pathologies cardiaques a ainsi été
constaté par plusieurs auteurs notemment chez des patients pédiatriques [53, 54| ou traités
pour un cancer du sein [55, 56].

Une autre pathologie, le diabéte, tend a apparaitre aprés un premier traitement incluant
I'abdomen. L’é¢tude de De Vathaire [57] réalisée sur des patients ayant été traité par irra-
diation dans leur enfance indique un risque de développement de diabéte presque 2 fois plus
important pour des patients 4gés de moins de deux ans lors du traitement que pour des
enfants plus agés.

1.8.2 La dose périphérique

1.8.2.1 Deéfinition

Dans le cadre de la protection individuelle radiologique en radiothérapie, I’anatomie du
patient peut étre divisée en trois régions : le volume cible prévisionnel (PTV), les organes
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a risque (adjacents a la tumeur) et le reste du corps. Des doses affectant principalement
la derniére région énoncée, sont recues inutilement par le patient & cause des photons (li-
nac (diffusés et de fuite), imageurs de controle) et des photoneutrons (E > 1,6 MeV). Ces
doses qui sont déposées dans les organes et tissus non visés par le traitement [58] sont gé-
néralement qualifiées dans la littérature de dose périphérique (DP) (Figure 1.14) [59]. Notre
travail de thése porte précisément sur I’évaluation de la DP due aux neutrons secondaires en
radiothérapie.

1.8.2.2 Les sources d’irradiations secondaires dans les traitements par radiothérapie
externe

Les différentes composantes du rayonnement secondaire

Grace aux nouvelles techniques de traitement, un meilleur controle tumoral est assuré avec
une augmentation du taux de survie des patients traités. En revanche, ce meilleur controle
de la dose au volume cible va s’accompagner d’une augmentation de l'irradiation des tissus
périphériques a de faibles doses.Malgré les avancées technologiques, cette dose périphérique
n’est pas nulle.

Ainsi malgré le développement de nouvelles structures collimatrices et de technologies pour
une meilleure conformation au volume cible, de nombreuses particules vont étre responsables
de dépots de dose en périphérie. Ces particules proviennent du rayonnement dit "secondaire"
en opposition au rayonnement "primaire" a visée thérapeutique.

Le rayonnement secondaire regroupe trois composantes [60] (Figure 1.14) :

— le rayonnement diffusé généré par la téte de l'accélérateur, la table de traitement et

par le corps du malade

— le rayonnement de fuite atteignant le malade sans interaction préalables dans la téte

de l'accélérateur (ex : lames du MLC)

— le rayonnement neutronique par réaction photo-nucléaire des photons (& partir d'une

énergie seuil) avec les éléments de la téte de Paccélérateur (et le corps du patient dans
une moindre mesure)

Neutrons

'
Rayonpément!
deffuite |

primaire

Rayonnement diffusé

FI1GURE 1.14 — Schéma des composantes du rayonnement secondaire responsable de la DP (gauche)
- Division shématique de ’anatomie du patient en protection radiologique en radio-
thérapie : (1) PTV, (2) OAR (adjacents & la tumeur), (3) reste du corps [59]

L’analyse de la composante diffusée de la DP a montré une énergie moyenne des photons
diffusés latéralement de 250 keV. L’analyse séparée des deux composantes de dose photon a
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montré que le diffusé collimateur contribuait a environ 20-40% de la DP totale, en fonction
du type de machine, de la taille de champ et de la distance par rapport aux limites du
champ. Il est aussi ressorti qu’au delad d’une distance de 60 cm du champ d’irradiation, le
rayonnement de fuite devenait la composante prépondérante de la DP photon [61].

La Figure 1.15 donne les valeurs de doses typiques mesurées par différents auteurs, pour
des faisceaux de 6 MV et 18 MV (Stovall et al [62], Mutic et al [63], Stern et al [64], Kry
et al [65], Sharma et al [66, 67|, Howell et al [68], Zanini et al [69], Ongaro et al [70]),
dans des conditions d’irradiations similaires en radiothérapie conventionnelle [60]. Les doses
photons s’étalent d’une centaine de uSv/UM a 10 cm de l'isocentre a environ 10 puSv/UM a
60 cm de l'isocentre. La dose neutron apparait comme devenant du méme ordre de grandeur
(10 uSv/UM) que la dose photon & partir de 20 cm de l'isocentre.
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FIGURE 1.15 — Synthése de la DP pour des traitements conventionnels de 6 MV (gauche) et 18 MV
(droite) en fonction de la distance de l'isocentre pour un champ 10x10 em? & une
profondeur de 10 cm dans un fantome pour différentes études [60]. Les données de
Kry et al [71] sont issues de simulations MC dans un champ 10x10 & une profondeur
de 3,75 cm. Les doses neutrons de Zanini et al [69] et Ongaro et al [70] ont été
obtenues par simulation MC. Pour les appareils équippés de MLC, les MLCs étaient
soit rétractés soit avec une ouverture correspondant a la taille du champ [60]

Si depuis les années 70 ces composantes de doses périphériques ont été mises en évidence,
les études concernant les facteurs influencant sa production se sont multipliées ces derniéres
années. Dans les prochains paragraphes nous passeront en revue l'influence des différents
paramétres de traitement sur la DP.

Influence de la qualité du faisceau sur la DP

L’augmentation de la tension accélératrice associée au faisceau va augmenter la valeur
de I’énergie moyenne des photons du faisceau primaire. L’énergie des particules mises en
mouvement ainsi que leur parcours variera donc en fonction de la qualité du faisceau ce qui
aura une incidence sur la DP. La Figure 1.16 met en évidence une diminution de la DP avec
I"augmentation de I'énergie du faisceau, qui serait due a une augmentation de I'énergie des
photons Compton diffusés [72].

D’autres études [73, 74, 75] ont montré que cette dépendance pouvait dépendre de la
distance a l'isocentre (Figure 1.17). D’une fagon globale, U'influence de la qualité du faisceau

sur le profil de dose périphérique des photons ressort comme ayant peu d’impact sur la
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dose périphérique. Ainsi, dans les plans de traitement, I’hypothése d’utiliser une qualité de
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FI1GURE 1.17 — Influence de la qualité du faisceau sur la DP extraits de [74] et [75]

faisceau peu importante (6 MV) pour limiter la DP photons, n’est pas pertinente pour des

qualités de faisceaux inférieures a 18 MeV.

Influence de la RCMI et des nouvelles techniques de traitement

La DP en RCMI va dépendre principalement du nombre de faisceaux utilisés ainsi que du
nombre d'UM [76]. En effet en RCMI, la multiplication du nombre de faisceaux coplanaires
va induire une augmentation du volume de tissus sains exposés aux faibles doses. Si I'on
prend le cas typique de traitement du cancer de la prostate, en radiothérapie conventionnelle
seuls quatre faisceaux sont nécessaires alors qu’en RCMI il peut étre nécessaire d’en utiliser
jusqu’a sept [77]. Pour une distance & 40 cm du volume cible, la dose photon absorbée est
apparue comme étant 3 a 5 fois plus importante pour un traitement en RCMI que pour un
traitement conventionnel. Des doses de I'ordre de 0,25 mSv.Gy~! de prescription ont été
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mesurées a la thyroide en RCMI contre une dose nulle pour un traitement conventionnel de
la prostate [77]. En RCMI, le nombre d’UM & délivrer au volume cible pour respecter la dose
prescrite est également augmenté & cause de la présence du MLC dans le faisceau. Ceci va
engendrer une augmentation des diffusions et des fuites (composantes photoniques) au niveau
du systéme de collimation proportionnelle au nombre d’UM [78]. Le nombre d’UM utilisé
en RCMI peut étre 3 a 5 fois plus élevé que dans le cadre de traitement conventionnel, ce
qui va engendrer une dose plus élevée aux distances les plus éloignées avec la RCMI [35, 77].
La répartition de la DP varie tout de méme de facon sensible en fonction de la distance
par rapport au champ. En effet si la DP en RCMI est plus importante a des distances
lointaines du champ (au dela de 25 c¢m), elle apparait comme étant plus faible que la DP en
traitement conventionnel & des distances proches des limites de champ [79]. Ainsi la RCMI,
en permettant une meilleure conformation du faisceau au volume cible, induira une meilleure
protection des organes voisins, mais une irradiation plus importante des organes lointains en
comparaison 3 la radiothérapie conventionnelle.

Des techniques de traitement plus récentes sont de plus en plus utilisées en RT externe telles
que la tomothérapie et la radiochirurgie. La comparaison de la DP en tomothérapie statique
par rapport & la RT conventionnelle a montré une DP plus élevée pour la tomothérapie.
Comme en RCMI, cette augmentation est attribuée & I’amplification du phénomeéne de fuite
en raison du nombre d’UM plus important & délivrer dans une telle technique [80, 81].

La comparaison de la radiochirurgie par rapport & la RCMI dans le cadre de traitements
thoraciques et cérébraux (6 MV) ont montré une DP quatre fois plus importante en ra-
diochirurgie par rapport a la RCMI. Comme dans le cadre de la thomothérapie, cette DP
plus importante est attribuée au nombre d’'UM et a la composante de fuite qui sont plus
importants dans ces techniques qu’en RCMI [82].

La Figure 1.18 synthétise des données de DP issues d’études sur différentes modalités de
traitements conformationnels, localisations et appareils de traitements pour des qualités de
faisceau de :

6 MV (dose photon) : IMRT avec MLC statique (SMLC) et dynamique (DMLC) (Kry
et al [35, 83], Wang et Xu [77|, Sharma et al [67, 66|, Petti et al [82]), tomotherapy
(Mutic et Low [80], Meeks et al [81]) et la radiothérapie stéreotaxique (Petti et al [82])

— 18 MV (dose photon et neutrons) : IMRT (Kry et al [35, 83|, Reft et al [84], Howell et
al [68]) et 3D-CRT (Kry et al [83], Wang et al [77]| et Howell et al [68])

Influence des autres paramétres
Influence de la taille de champ

La taille et la forme du champ de traitement doivent étre paramétrés de facon & épouser
au maximum la forme du volume cible. Une augmentation de la taille du champ impliquera
un écartement des machoires d’otl une augmentation de la surface de diffusion des particules
primaires au niveau des bords des méachoires collimatrices. Ainsi, une quantité de rayonne-
ment diffusé plus importante sera susceptible d’atteindre des zones périphériques. Les études
sur ce facteur s’accordent a dire que la la DP tend a augmenter avec la taille du champ quelle
que soit la direction des mesures par rapport au champ de traitement [75]. A 5 cm du bord
du champ, & une profondeur de 10 cm, la DP a été évaluée comme étant 5 fois plus élevée
pour un champ de 30x30 cm? que pour un champ de 6x6 cm? (avec des doses de 2% & 10%



34 La radiothérapie

10000 ‘ 1000
| | —*—Kuyetal - SMLC - prostate - Varian ~ ¢~ Kryetal- 3D.CRT - photons/neutrons
‘ =——Kiy et al - SMLC - prostate - Siemens
‘ —&— Wang et al - SMLC - prostate —8— Kuy et al - IMRT - photons/neutrons
1000 —— Shannaelt al - DML(‘f - head and neck Reft et al - IMRT - photons/neutrons
- Petti et al - SMLC - brain
e ! ~——— Mutic et al - tomotherapy - head and neck = Wanigatal - SD:CRT - photarisoely
=] { ——@— Meeks et al - tomotherapy - head and neck = 100 —— Kry et al - IMRT - photons only
; ‘ P‘"f"l al - Cybu‘l(mf_e- '“'""f E ® Howell etal - IMRT - neutrons only
<) 100 | Petti et al - gamma knife - brain 'g_
& | = Howell et al - 3D-CRET - neutrons only
4 - - -
£ § sk
3 .g b S 4 [
2 10 g Sl o W
2 @ 10 - e
. H
1
01 + 1

0 20 40 60 80

0 20 10 &0
distance from central axis (cm)

distance from central axis (cm)

FIGURE 1.18 — Synthése de la DP pour des traitements de 6 MV en fonction de la distance de
Iisocentre. Les données pour les traitements de la prostate, ORL (head and neck)
et cerveau sont comparées (gauche) - Synthése de la DP pour des traitements de
18 MV en fonction de la distance de l'isocentre. Les données concernent toutes une
localisation prostatique (droite) [60]

de la dose prescrite) |72].

Influence de la profondeur

A distance fixe et suffisamment éloignée de l'isocentre (15 cm), la DP trés importante en
surface chute brutalement pour atteindre un minimum avant de devenir constante quelque
soit la profondeur. Au dela de quelques centimétres du bord de champ, zone ou il y a
dominance de la composante de fuite et diffusée, la DP diminue avec la profondeur, en
raison de latténuation. (Figure 1.19) [74].

La variation de la DP a différentes distances de l'isocentre et & différentes profondeurs
montre une faible dépendance de la distribution de DP en fonction de la profondeur (Fi-
gure 1.19).
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FIGURE 1.19 — Influence de la profondeur sur la DP pour une distance de 15 cm des limites du champ
[74] (gauche) - Profil latéral de dose mesuré dans un fantome d’eau a différentes
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1.8.2.3 La composante neutronique

Une composante de DP attribuée aux neutrons est produite lors des traitements en radio-
thérapie. En effet le faisceau de photons peut contenir des photons avec une énergie cinétique
supérieure au seuil de production de neutrons (7y,n) dans les matériaux contenus dans la téte
de l'accélérateur et le corps du patient. Des photoneutrons peuvent étre produits & partir
d’énergie aussi basses que 1,6 MeV (seuil de production dans le Berylium, matériau consti-
tuant la fenétre de sortie de accélérateur). L’intégralité du corps du patient se trouvera
exposé a cette composante de dose secondaire. Le chapitre 2 abordera plus en détail les
caractéristiques de cette composante sur laquelle porte ce travail de thése.

1.8.2.4 La dose d’'imagerie

Les nouvelles techniques de traitement n’ont une efficacité optimale que si l'on a une
précision élevée de la position du volume cible et si 'ampleur des mouvements internes et
externes du corps du malade sont minimisés. Dans ce cadre, des controles effectués au travers
de systémes d’imageurs de controles (Image-guided radiation therapy (IGRT)) embarqués
se font de facon de plus en plus systématique afin de valider le bon positionnement du
volume cible, et ainsi éviter de délivrer des doses d’irradiations importantes a des tissus sains
(section 1.7). L’utilisation de ces techniques pour augmenter la précision de la délivrance du
traitement entraine cependant une contribution a la dose additionnelle indésirable que recoit
le patient. En effet, en plus des rayonnements secondaires absorbés lors du traitement, cette
dose d’imagerie contribue a la DP [85]. Au cours de ces derniéres années, le recours a ces
techniques d’imagerie de controle a augmenté [86] et continuera d’augmenter en vue d'une
radiothérapie adaptative (Adaptative Radiotherapy (ART)) [87]. De nombreuses études ont
ainsi été réalisées afin de quantifier la dose attribuée & ces controles de positionnements.

On rapporte dans la littérature qu’'un controle quotidien par mode planaire kV-2D et par
MV-FBCT (Fan Beam CT) résultent en une trés faible dose additionnelle au patient [88].
Pour le CBCT, la dose est estimée (MV ou kV) comme pouvant varier entre 5% (8 mSv) et
30% (46 mSv) de la dose d’imagerie qui va s’ajouter a la dose périphérique. La dose due aux
scanners de planification apparait comme faible (1 mSv ou 1% de la dose en dehors du champ
thérapeutique) (Figure 1.20). En revanche, si durant ces scanners des méthodes de gating
(synchronisation) sont utilisées, cette dose peut étre multipliée par 10 et I'augmentation
de dose peut atteindre les 10% (10 mSv) de la dose en dehors du champ thérapeutique.
Un traitement VMAT incluant un CT de plannification ainsi qu'un contréle quotidien par
imagerie planaire kV réduirait la dose effective d’environ 7% (8 mSv) comparé a un traitement
conventionnel & quatre champs, avec un CT de planification et des images de vérification de
traitement hebdomadaires. En revanche si 'on réalise ce méme traitement VMAT avec un
CBCT de controle quotidien a la place des controles 2D, la dose effective augmente de 17%
(20 mSv) par rapport aux traitements conventionnels. Pour un méme type de traitement
et une méme localisation, le kV CBCT ressort comme celui qui contibue le plus a la dose
d’imagerie, alors que 'imagerie planaire kV est celle qui y contribue le moins [88].

En fonction de 'appareil, du type d’imagerie utilisée, ainsi que de la localisation tumorale,
la dose due a I'imagerie de contrble cumulée sur un traitement intégral peut varier de quelques
mGy a plusieurs Gy [89] (Tableau 1.2).
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F1GURE 1.20 — Comparaison de la dose déposée le long de ’axe median du patient par scan ou par
image utilisant le protocole pelvis CBCT, I'imagerie portale MV et planaire kV AP
(Varian Clinac 21 iX) par rapport a la dose délivrée par une fraction de traitement
IMRT. En (a) c’est la dose absolue qui est représentée alors qu’en (b) c’est la dose
additionnelle due a I'imagerie par rapport & la dose en dehors du champ thérapeutique
qui est représentée [88]

Appareil Dose hebdomadaire Dose cumulée
.. Reference
Localisation [mGy]/organ [mGy]|
Varian OBI, CBCT ver 1.4 4.8 (crane, standard) 144 (30 fractions)
K ) . . Palm et al [90]
HS, female AMP 23,9 (crane, haute résolution) 717 (30 fractions)

Varian OBI, CBCT
H&NS, female AMP

Elekta XVI, CBCT ver 4

111 (thyroide, standard) 3330 (30 fractions) Kan et al [91]

1,1 (cristallin, standard 33 (30 fractions
HS, male AMP (cristallin, standard) (30 fractions) Hyer ot al 02
Varian OBI, CBCT ver 1.4 .
A )& f 3
HS. male AMP 3 (crane, standard) 90 (30 fractions)
i s MVision, MVCBCT
Siemens MVision, MVCEC 55 (ceil) 1815 (33 fractions)  Morin et al [03]
H&NS, patient
Varian OBL KV images ver 1.4 0,8 (thyroide) 24 (30 fractions)

H&NS, male AMP

Varian Portal Vision, MV images
H&NS, male AMP

Dufek et al [94]
123,3 (glande salivaire) 3699 (30 fractions)

ExacTrac (stereoscopic imaging), MV images
H&NS, male AMP
3D CT conventionnel, GE LightSpeed VCT, 64-slices VCT
Helical HS, female AMP

0,2 (peau) 6 (30 fractions) Stock et al [95]

108 (christallin) 756 (7 fractions)  Catuzzo et al [96]

TABLE 1.2 — Doses d’irradiation photonique pour des localisation ORL et crane dues a ’utilisation de
techniques d’imagerie de controle pour la radiothérapie (CT = Computed Tomography,
HS — Head Scan, H&NS : Head and Neck scan, AMP : Anthropomorphic Phantom)

1.8.2.5 Estimation de la DP

Actuellement il n’existe aucun outil fiable pour prédire avec précision la DP. En milieu
clinique, ce manque d’outil de prédiction, fait qu’elle n’est pas évaluée en routine. Actuel-
lement, le calcul de dose par les logiciels de planification de traitement perd rapidement en
précision dés que l'on s’éloigne des limites de champ, ce qui les rend trés peu précis dans
I’évaluation de la DP. Les paragraphes qui suivent présentent les techniques actuellement
utilisées pour I'évaluation de cette dose.
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Logiciel de planification de traitement (TPS)

En général, les TPS utilisent des algorithmes deterministes de calcul de dose qui permettent
un calcul de dose précis en bordure et a I'intérieur du champ de traitement. En revanche pour
des distances d’environ 10 cm ou plus des bords du champ de traitement, la précision obtenue
sur le calcul de dose n’atteint que les 40%, pour chuter de fagon drastique & mesure que 'on
s’éloigne du champ [5, 97| (Figure 1.21). Howell et al ont constaté une sous-estimation de
la dose par le TPS Eclipse version 8.6 (Varian Medical System, Palo Alto, CA) qui peut
atteindre les 55% pour une distance de 11,25 ¢m du bord du champ [98] (Figure 1.21).
Pour un TPS de type Pinnacle version 9.0, Huang et al ont aussi évalué une sous-estimation
moyenne de la dose d’environ 50% pour des distances jusqu’a 30 ¢cm de la limite du champ
[99] . La DP renvoyée par le TPS doit donc étre utilisée avec une connaissance réelle des
limites des valeurs calculées.

1.00E+03 5
©  Measured (Stovall et al, 1995) slige 21

o Measured (Kaderka etal. 2013)
++---Pinnacle TPS

=#=mean dose - calculated (all depths)

~B-mean dose - measured (all depths)

I
1.00E+02 { = Calculated (This Work)
------ Eclipse TPS

“ mean dose - calculated (d = 9.5 cm)

slice 22

B mean dose - measured (d = 9.5 cm)

1.00E+01

slice 24

D/[D,,..{CAX)] (mGy/Gy)
Dose (¢Gy per Gy per prescribed Gy)

1.00E+00

1.00€-01

T T T T T T T .
0 5 10 15 20 25 30 3 40 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12

x(em) Distance from field edge (em)

FiGURE 1.21 Différence entre calcul de dose par TPS et par mesure en fonction de la distance par
rapport au champ de traitement avec en ligne continue les résultats des calculs de
Poutil analytique développé par Jagetic et al [97] (gauche) - Différence entre calcul
de dose par TPS et par mesure en fonction de la distance par rapport au champ de
traitement [98] (droite)

Outils Analytiques

Des modéles analytiques ont été développés pour prédire la DP en radiothérapie conven-
tionnelle. Le logiciel Péridose [100] a par exemple été développé pour calculer la DP pour
différentes qualités de faisceaux. Les champs tangentiels ainsi que la présence de caches sont
prises en compte dans la base de données expérimentales de ce logiciel. Ce dernier permet et
le calcul de la DP par composante (fuite et diffusé collimateur) et la contribution par fais-
ceau. L’erreur moyenne globale des résultats obtenus est estimée a 60% et ce programme est
surtout utilisé dans le cadre de traitement de femmes enceintes. Ce logiciel présente plusieurs
limites le rendant inutilisable pour des traitements tels que la RCMI. Plus récemment, un
outil rapide et basé sur un modeéle physique analytique simple a été développé a partir de
mesures de la dose absorbée dans un fantdéme d’eau cubique avec un faisceau de 6 MV. Cet
outil est basé sur la modellisation de la production des photon, leur transmission et diffusion
dans la téte de D'accélérateur ainsi que dans le fantome & partir de principes physiques et
équations clairement établies [101]. Avec cet outil, les écarts entre dose mesurée et calculée
sont inférieurs a 9,3% jusqu’a une distance de 40 cm de l'isocentre (Figure 1.21 (gauche)),
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avec un temps de calcul trés court (4 min pour 10 millions de points de dose) dans un fan-
tome d’eau homogeéne. Si ces résultats dans un fantome homogéne d’eau sont encourageants,
ce systéme reste encore inexploitable pour les nouvelles techniques de traitement (IMRT,
VMAT) et nécessite un travail de validation qui est en cours. Enfin , il doit encore étre
pleinement testé sur des configurations d’anatomie humaine afin de pleinement évaluer ses
capacités de calcul en présence de milieux hétérogenes.

Malgré les progrés considérables fait en matiére de modeéles analytiques pour les techniques
de traitements modernes, ces derniers restent insuffisamment développés pour leur utilisation
en routine clinique. En effet ces outils doivent pouvoir relever plusieurs défis a la fois : étre
simple d’utilisation, précis dans le calcul de dose et avoir un champ d’application large. Avec
l'augmentation croissante du nombre de techniques de traitement, il n’est pas certain que
I'approche analytique puisse rassembler toutes ces exigences.

Outils Monte Carlo

Des outils MC ont été développés dés les années 1980 pour le domaine de la recherche
en radiothérapie externe. Un des codes les plus utilisés est le code EGS (Electron Gamma
Shower) [102] avec une composante logicielle additionelle BEAM [103] qui permet une mo-
délisation des faisceaux d’électrons et de photons traversant un linac pour des énergies de
1 keV a 10 GeV. BEAM comprend le module DOSXYZ [104] qui permet I'estimation de la
dose dans une géométrie voxélisée, telles que les données extraites d’examens d’imageries
médicales. D’autres codes Monte Carlo ont été développés pour des applications dosimé-
triques en radiothérapie tels que Voxel Monte Carlo (VMC) [105], Dose Planning Method
(DPM)[106] et MCDOSE [107]. Cependant la plupart de ces codes Monte Carlo sont implé-
mentés pour le calcul de dose dans le champ de traitement ou dans son voisinage. Les codes
plus génériques tels que MCNP [108] et GEANT4 [109], incluent des modéles physiques pour
la production et le transport des photoneutrons et ont été utilisés pour la modélisation de
plusieurs types de sources utilisées en radiothérapie ainsi que d’accélérateurs linéaire [5]. Des
combinaisons entre TPS, transfert des dossiers DICOM-RT générés (du TPS au code MC) et
code MC dédié a la radiothérapie (tel que x-ray Voxel Monte Carlo (XVMC)) commencent
a étre utilisées pour des calculs de dose précis. Avec ces méthodes, une différence de la dose
moyenne aux organes a été évaluée a 7%, alors que les points du maximum et minimum de
dose ont montré une différence pouvant atteindre les 45% [110]. La méthode MC reste l'outil
de recherche le plus optimal pour le calcul de dose thérapeutique et périphérique, mais il
reste principalement limité par le probléme de temps de calcul.

Au vu de la place de choix de l'outil MC dans le calcul de dose, il est nécessaire de
poursuivre le développement de techniques d’accélération des calculs pour permettre une
évaluation systématique de la DP lors des traitements de chaque patient. Dans ce cadre,
une partie de ce travail de thése est dédié a la mise en place d’'une méthode de réduction
de variance dans le logiciel de simulation pour les applications meédicales Gate/Geant4 pour
permettre une accélération du calcul de la DP de la composante neutronique, qui aujourd’hui
est encore plus négligée que la composante photonique (chapitre 5).

Mesures expérimentales
Les mesures restent la source d’information la plus fiable concernant la quantification et
la caractérisation de la dose périphérique. Elles sont par ailleurs systématiquement réalisées
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dans le travail de validation des modéles de prédiction de la dose. Dans la littérature, un grand
nombre de mesures de la dose périphérique ont été réalisées pour les différentes techniques
de radiothérapie aussi bien dans 'air, dans des fantomes cubiques d’eau ou encore dans des
fantomes anthropomorphes [101, 111, 112, 113].

1.8.3 Bilan de la dose périphérique

Les nouvelles techniques de radiothérapie conformationnelle (IMRT, VMAT) permettent
une meilleure conformation au volume cible et une meilleure protection des OAR. En re-
vanche, elles requiérent souvent une augmentation du nombre d’UM ce qui augmente la
durée d’exposition du patient, contrairement aux techniques conventionnelles, et conduit &
I’augmentation de I’exposition globale du patient & une dose indésirable. Le choix de I’énergie
du faisceau va également jouer un role important dans la distribution de la dose périphé-
rique, tant pour la composante photonique que neutronique [60]. A cela, se rajoutent des
procédures additionnelles d’imagerie (scanner, imagerie kV/MV embarquée) en adjonction
avec la radiothérapie qui peuvent augmenter la composante de l'irradiation secondaire asso-
ciée au risque d’apparition de cancer secondaire [89]. Actuellement, cette DP est non évaluée
en routine par manque d’outils simplifiant son évaluation systématique. En effet pour des
distances d’environ 10 cm ou plus des bords du champ de traitement, la précision obtenue
sur le calcul de dose des TPS actuels n’atteint que les 40% pour chuter de facon drastique
a mesure que 1'on s’éloigne du champ [5, 97|. Des algorithmes de calcul dédiés a la DP pho-
tonique ont certes été développés, mais montrent encore des limites soit en termes de temps
de calcul (algorithmes MC), soit en termes de limitation sur les conditions et précisions de
calcul (incertitudes importantes, calculs pour des configurations de traitements limitées). La
majorité de ces outils n’incluent pas la dose neutronique.

L’augmentation de ’espérance de vie des patients traités nécessite la mise en place rapide
d’outils d’évaluation systématique de la DP.

1.9 Conclusion

En définitive, une fraction non négligeable d’irradiation indésirable est délivrée aux organes
sains des patients traités par radiothérapie. Les doses secondaires photoniques aux tissus
sains de ces patients peuvent varier de quelques centaines & quelques milliers de mGy sur
I'intégralité d’un traitement. Une dose additionnelle pouvant aller jusqu’a plusieurs Gy peut
se rajouter a cette composante de dose secondaire en cas d’utilisation quotidienne d’imageurs
de contrdle. Ces valeurs de doses correspondent spécifiquement & l'intervalle de dose pour
lequel on observe un risque important de cancer secondaire [114].Or actuellement, cette dose
n’est pas calculée systématiquement pour les patients pendant le traitement en raison du
manque d’outils dosimétriques pour son évaluation en clinique. Comme ’accroissement et la
réussite des traitements radiothérapeutiques permettent ’augmentation de 'espérance de vie
des patients, la problématique de l'incidence des cancers secondaires est une préoccupation
grandissante. Elle 'est d’autant plus pour les patients pédiatriques et jeunes en raison de leur
probabilité de survie apres le traitement plus importante et donc de leur risque plus élevé
de développer un second cancer. Les modéles mathématiques de quantification de risques
de cancers secondaires souffrent aujourd’hui de larges incertitudes en raison du manque de
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données dosimétriques fiables et d’études épidémiologiques sur les risques de second cancers
spécifiques au faibles doses en radiothérapie. Il est important de mettre en place un outil de
quantification systématique de la DP pour chacun des patients pour permettre la création
de bases de données dosimétriques. Ces bases de données pourront alors alimenter les études
épidémiologiques, et réduire I'incertitude sur les modéles de risques aux faibles doses.

Au dela de la composante photonique de la DP abordée dans ce chapitre, une composante
neutronique est aussi produite, et devient prépondérante a la DP photons au dela de 40 cm
de I'isocentre [6]. Cette composante dont les effets sont encore mal évalués constitue le noyau
de ce travail de thése. Elle fera I’'objet du prochain chapitre.
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L’objectif de ce chapitre est d’expliquer les mécanismes de production des neutrons en
radiothérapie externe par rayons X, pour ensuite aborder I'interaction des neutrons dans la
matiére. Un état de 'art de la dose périphérique d’origine neutronique sera fait avant de
poser les objectifs de ce travail de thése.

2.1 Introduction

Lorsque des rayons X avec des énergies supérieures a environ 1 MeV entrent en collision
avec des matériaux de Z élevés que l'on retrouve au sein du linac (cible, blindage, collima-
teurs, filtre égalisateur), ils peuvent dépasser I’énergie seuil nécessaire a la production de
neutrons. Ces photoneutrons créés au travers de réactions photonucléaires dans 1’accéléra-
teur, mais aussi dans le corps du patient [115], sont produits avec une large gamme d’énergie.
Ils vont étre responsables de dégats biologiques non seulement dans le champ de rayonne-
ment primaire, mais aussi en dehors du champ de traitement. Malgré leur important pouvoir
ionisant, les effets de I'exposition des patients aux photoneutrons en radiothérapie sont en-
core mal connus. Ceci est largement du a la difficulté de mesurer avec une grande précision
le flux neutronique et la dose déposée par les neutrons.

2.2 Production des photoneutrons

Les photoneutrons sont produits via des réactions photonucléaires. Ces réactions se pro-
duisent lorsqu’un noyau absorbe un photon de haute énergie le conduisant a subir un ré-
arrangement interne en éjectant une ou plusieurs particules (protons, neutrons, particules
«) : c’est le processus d’évaporation [116]. Les neutrons d’évaporation sont émis de maniére
isotrope avec des énergies moyennes entre 1 et 2 MeV [117].

Les photoneutrons peuvent aussi étre émis par processus d’émission directe [116]. L’émis-
sion directe se produit lorsqu’une particule de haute énergie (photon) interagit directement
avec un ou plusieurs nucléons (neutrons) dans le noyau. Les neutrons d’émission directe ont
généralement une énergie moyenne de plusieurs MeV. Leur distribution angulaire suit une
distribution en sin? #. La production de neutrons par émission directe pour des interaction de
rayons X avec des noyaux lourds représente 10 & 20 % des neutrons produits en radiothérapie
[118].

2.2.1 Energie seuil

Pour calculer ’énergie nécessaire au photon pour éjecter un neutron du noyau, on peut
faire une estimation de I’énergie de séparation S, (Z, N) avec :

Sn(Z,N)=B(Z,N)— B(Z,N —1) (2.1)
ol B est I’énergie de liaison du noyau :

B(Z,N) =72 xmy+ N xmy, —m(Z,N) (2.2)
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avec my, la masse du proton, m,, la masse du neutron et m(Z, N) la masse du noyau gXN.

Comme ce sont principalement des matériaux de Z élevés comme le plomb ou le tungsténe
qui sont utilisés dans les systémes de collimation des faisceaux de photons, la probabilité
d’interaction entre photon et noyau est élevée. Si & titre d’exemple on considére le cas du
207Ph, I’énergie nécessaire pour expulser un neutron peut étre obtenue par les équations (2.1)
et (2.2) :

Sn(82,125) = B(82,125) — B(82,124)
= my, + m(82,124) — m(82,125)
— 1,008665u + 205, 974440u — 206, 975872u
= 6,74 MeV

(2.3)

avec u ~ 931,494 MeV /c?

La production des photoneutrons (v,n) dépend de la section efficace totale et de 1’énergie
de liaison du noyau concerné. Pour le calcul de I’énergie seuil des processus (v,xn) des termes
de couplages entre nucléons doivent étre pris en compte. L’énergie seuil de production de
photoneutrons est donnée dans le Tableau 2.1 pour différents éléments et isotopes présents
dans la téte de traitement du linac (°Be, 2°6Pb, 297Pb, 208Pb et 186W) ainsi que dans le corps
humain (2C, "N et '60). Il apparait dans ce tableau, que des photoneutrons peuvent étre
créés pour des énergies aussi basses que 1,67 MeV dans le Beryllium, élément retrouvé dans
la fenétre de sortie de 'accélérateur. La production de photoneutron est plus probable que
la production de protons, car ’éjection d’'un proton nécessite de pouvoir traverser une large

barriére Coulombienne.

Seuil (y,n) Seuil (y,2n) Seuil (v,3n)

Elément "y rev] [MeV] [MeV]
2¢ 18,72 31,83 -
N 10,56 - -
160 15,72 - -
9Be 1,67 29,34 31,24

206pp 8,05 14,79 23,02
207pt, 6,75 14,79 21,62
208pt, 7,31 22,24 2224
186y 7,22 12,94 20,41

TABLE 2.1 — Energie seuil de différents éléments /isotopes d’intérét en radiothérapie pour les réactions
(vn), (7,2n), (7,3n)[119]

2.2.2 Mécanisme de réaction photo-nucléaire

Lorsque I’énergie seuil est atteinte, pour des photons d’énergie inférieure a 30 MeV (do-
maine d’énergie nous intéressant), le processus photo-nucléaire suit principalement le méca-
nisme de résonance géante dipolaire (GDR : Giant Dipole Resonnace). Dans ce processus,
I’énergie du photon incident est transférée au noyau via le champ électrique oscillant du
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photon ce qui induit des oscillations entre nucléons dans le noyau. Lorsque 1’on considére
différents isotopes pour certaines énergies particuliéres, on voit apparaitre un pic de produc-
tion photo-nucléaire pour les réaction (,n). Ce sont les pics de résonance géante dipolaire.
Pour les isotopes avec Z > 60, les énergies du pic se situent entre 10 et 18 MeV.

2.2.3 Sections efficaces (v,zn) pour des éléments d’'intérét en radiothérapie

Quand une interaction photo-nucléaire se produit, un ou plusieurs neutrons peuvent étre
produits en fonction de I’énergie du photon et de la section efficace photo-nucléaire. La
section efficace photo-nucléaire totale (o4) est la somme de o(y,n), o(v,2n), o(v,3n)...etc :

[e.9]

Ctot = Z o (7, zn) (2.4)

=1

Les sections efficaces des réactions (v,in) pour le 12C, 1N, 160, 206pp, 207py,, 208p, ot 186y
sont représentées sur la Figure 2.2.

D’apres la théorie semi classique des interactions photons-noyau, 1’allure des résonnances
fondamentales de la section efficace de photo-absorption suit une coube de Lorentz [120]
avec :

Om

"1 (B2 B3 Y/ETY 29

o(E)

avec E,, 'énergie du pic, o, la section efficace du pic et I' la largeur maximale a mi
hauteur (FWHM) de la résonance (Figure 2.1).
Les paramétres de la GDR sont tabulés dans la littérature [120].

BT EEEE Y
1
— 208
00 Om ‘ Pb
E,=13.43 MeV, ¢,,=639 mb,
400 I=4.07 MeV

W r
200

Cross Section - mb

¥(v,2n) *(x,3n)

m
L it i 1 L 1 i 1 L 1 1 1 1 1 1 L

FIGURE 2.1 Paramétres Lorentzien de la section efficace de la photo-absorption du 298Pb [121]

Pour le 206Ph, 207ph, 208p} et 186W, la production des photoneutrons a lieu pour des
énergies supérieures a respectivement 8,05 MeV, 6,75 MeV, 7,31 MeV et 7,22 MeV. Les pics
de résonances de ces éléments sont compris entre 10 et 18 MeV (Figure 2.2) avec des sections
efficaces maximales pour ces quatre éléments de respectivement, 531 b, 50 b, 518 b, et 406 b
que 'on retrouve pour des énergies de photons entre 12 et 16 MeV.

Pour les éléments constituant le corps humain, les données de sections efficaces montrent
que pour le 12C, N et 60 la production de photoneutrons débute respectivement vers
18 MeV, 10 MeV et 15 MeV (Figure 2.2). Lorsque 'énergie des rayons X augmente pour
atteindre les 22-26 MeV, un pic de résonance est atteint pour chacun de ces trois isotopes.
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Les sections efficaces les plus élevées mesurées pour ces trois éléments sont respectivement

de 7b, 15 bet 9b.

600

—— ¢

—e 28pp

BN

— 160

Cross Section (mb)

200 |-

Cross Section (mb)

30 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30 32 34 36 38
Photon Energy (MeV)

Photon Energy (MeV)

FIGURE 2.2 — Sections efficaces photo-nucléaires pour divers éléments présents dans la téte du linac
(gauche) et dans le corps humain (droite) [119]

2.2.4 Energie cinétique des neutrons émis

Une fois le seuil de la réaction atteint, les neutrons sont émis avec des énergies cinétiques
telles que :

E, = E, — Esui (2.6)

o (22 2

avec des vélocités v, égales a :

avec E,, 'énergie du neutron émis, Fg.,; 'énergie seuil et m, la masse du neutron. Les
photoneutrons en radiothérapie sont ainsi émis avec une large gamme d’énergie dépendant
du spectre de RX généré par le linac. Les énergies maximales des neutrons émis en fonction
de I’énergie des rayons X et de I’élément pris en compte, sont données dans le Tableau 2.2.

Energie des photons

Elément [MeV]
6 10 18
120 ~ ~ ~
1N - - 744
160 - - 2,28
9Be 4,33 8,33 16,33
206pt, - 1,9 9,95
207pp - 3,25 11,25
208pt, - 2,69 10,69
186y - 278 10,78

TABLE 2.2  Energies cinétiques maximales des photoneutrons produits & partir de photons d’énergie
6, 10, 18 MeV



46 Dosimétrie des neutrons

2.3 Interaction des neutrons dans la matiére

Le neutron, particule neutre, n’est pas affecté par la barriére coulombienne du noyau.
Cette particule qui a une énergie au repos de 939,56 MeV /c? est instable en dehors du noyau
et se transforme en proton avec une durée de vie moyenne de 12 min selon la réaction de
désintégration suivante :

n —->p+e +7 (2.8)

Les neutrons sont classés en plusieurs catégories selon leur énergie (Tableau 2.3).

Type de neutron Energie
Ultra-froid <100 meV
Froid <25 meV
Thermique (lent) 25 meV-0,5 eV
Epithermique 0,5 eV-50 keV
Intermédiaire 50 keV-1 MeV
Rapide 1 MeV - 20 MeV
Relativiste 20 MeV - 1 GeV

Ultra-relativiste 1 GeV-10 TeV

TABLE 2.3 — Classification des neutrons en fonction de leur énergie

2.3.1 Loi d’atténuation

Les neutrons rapides perdent essentiellement leur énergie par diffusion élastique avant leur
capture par un noyau une fois ’énergie thermique atteinte.

Leur atténuation dans un milieu traversé suit une loi exponentielle (comme c’est le cas
pour les rayonnements électromagnétiques) :

®(x) = Bgexpl ™) (2.9)

avec
Y = noy et n = p% et oot = (Ogp + 0dif)

®(x) : flux de neutrons n’ayant pas interagit dans le milieu a une profondeur x
®( : flux de neutrons incidents

> @ section efficace macroscopique

oab : section efficace d’absorption

o4 - section efficace de diffusion

n : nombre d’atomes cible par unité de volume

p : masse volumique

N4 : nombre d’Avogadro

M : masse molaire
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2.3.2 Libre parcours moyen

Comme pour les photons, lorsqu’un neutron traverse un milieu d’épaisseur L, sa probabilité
d’interaction p(L) est donnée par :

p(L) = 1 — expFrorl) (2.10)

avec Yo la section efficace macroscopique telle que Yot = 0yt /N 01l 04 correspond a
la somme des sections efficaces microscopiques de toutes les interactions possibles pour les
neutrons d'une énergie donnée et N le nombre de noyaux par unité de volume.

Le libre parcours moyens [ des neutrons, qui correspond a la distance moyenne parcourue
par ces particules sans subir d’interaction, est alors donné par :

1

=
Etot

(2.11)

Le Tableau 2.4 indique quelques valeurs de libre parcours moyen des neutrons entre 10 keV
et 20 MeV [122].

E,[MeV] 001 01 1 5 10 20
Ilem] 08 1,1 24 68 98 11,3

TABLE 2.4 Libres parcours moyens des neutrons dans l'eau [122]

2.3.3 Les différents types d’interaction

Les neutrons interagissent selon deux types de processus :

la diffusion (élastique(n,n) ou inélastique (n,n’)) par un noyau :

c’est le processus prépondérant pour les énergies élevées. Les neutrons rapides se
trouvent ralentis d’autant plus que les noyaux cibles ont une masse proche de celle
des neutrons. La section efficace totale de diffusion (og;f) correspond a la somme de
la section efficace de diffusion élastique (o7) et inélastique (0ne)-

— l’absorption :
elle se produit lors des réactions nucléaires (n,x), des réactions de fission(n,f) et des
réaction de capture (n,y). Elle est dominante pour les neutrons thermiques.

2.3.3.1 La diffusion

La diffusion élastique

Dans ce type d’interaction, les neutrons incidents interagissent majoritairement avec les
noyaux légers auxquels ils cédent une partie de leur énergie cinétique produisant ainsi un
noyau de recul (Figure 2.3). La relation entre I’énergie du neutron incident E,, et ’énergie
cédée au noyau de recul F, dans le systéme du laboratoire est obtenue a partir des lois de
conservation de I’énergie et quantité de mouvement.

Si 6, E!,, P! sont respectivement I’angle de diffusion, I’énergie et la quantité de mouvement
du neutron et si 6., F,., P. sont respectivement ’angle de diffusion, I’énergie et la quantité
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EI
.nneutron diffusé
Neutron incident E=0
S5 e“
E, @ > @ 5
cible\\"\) P

noyau de recul

FIGURE 2.3 — Processus de diffusion élastique du neutron

de mouvement du noyau de recul, on a :
(P))? = (P2)* + (P?)” — 2P, P, cos b, (2.12)

Ce qui permet d’obtenir la relation entre E,. et E,, :

mpmy

E, =4 5 En cos? 6, (2.13)

(M + my)

avec :
my, : masse du neutron
m, : masse du noyau de recul
Si I'on est en présence d’'un milieu composé de noyaux légers (masse voisine de celle du
neutron) et plus particuliérement en présence d’atomes d’hydrogéne, on aura m,, = m, ~ mpg
et dans ce cas :
E, = E,cos0, (2.14)

Dans une collision frontale (6, = 0), la fraction maximale d’énergie I' = E,./E,, transmise
au noyau cible diminue quand la masse du noyau cible augmente comme indiqué par les
valeurs du Tableau 2.5.

Les sections efficaces de diffusion élastique des neutrons en fonction de leur énergie sur des
atomes de C, H et O sont représentées sur la Figure 2.4.

10¢
—— Carbon
—— Oxygen
100 k Hydrogen
Tl
8 Noyau cible Masse atomique Fraction maximale émise I'
.é o L Hydrogéne 1 1
3 i Deutérium 2 8/9~ 0,89
2 ol L, Hélium 4 16/24~ 0,64
© Carbone 12 48/169~ 0,28
100 L Oxygene 16 64/289 ~ 0,22
TABLE 2.5 — Fraction maximale d’énergie transférable

102 L L L L L L . L L L . L L
102 10" 10" 109 10® 107 10° 10° 10¢ 10® 102 10" 10° 10" 102

au noyau de recul par collision frontale
Neutron Energy (MeV)

avec un neutron
FIGURE 2.4 — Section efficace d’interaction des
neutron avec le carbone, 1'oxy-
géne et 'hydrogéne en fonction de
I'énergie du neutron incident [123]
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L’énergie moyenne des neutrons aprés n chocs élastiques sur des noyaux d’Hydrogéne est
donnée par la relation [124, 125]

5 o Efu(B)E _ B

- 2.15
OTl fn(E)dE on ( )
avec :
B 1 El n—1
avec

fn(E) : fonction représentant la forme du spectre de neutrons en fonction de I’énergie
FE @ énergie initiale du neutron

La diffusion inélastique

La réaction (n,n’) est une réaction a seuil qui n’a lieu que si ’énergie cinétique du neutron
incident est suffisante. Dans ce type d’interaction, il n’y a pas de conservation de I'énergie
cinétique aprés la collision. Une partie de cette énergie va modifier 'état interne de la cible
et exciter le noyau. Un noyau composé est formé, et un neutron d’énergie cinétique inférieure
a I'énergie initiale est réémis. La désexcitation du noyau résiduel se fera soit par émission
~ soit par conversion interne. La diffusion inélastique n’est possible que pour les neutrons
rapides, car pour les neutrons thermiques, I'énergie est généralement insuffisante pour exciter
le noyau. Quelques énergies seuil de diffusion élastiques sur divers éléments sont données dans
le Tableau 2.6.

Seuil de diffusion inélastique

Elément [MeV]
C 4,40
(0] 6,10
Al 0,84
Fe 0,85
Pb 0,60

TABLE 2.6 Energie seuil de diffusion élastique pour divers éléments [126, 127]

2.3.3.2 L’absorption

Les réactions de fission

Au cours de cette réaction, le noyau d’un atome lourd (Uranium, Plutonium) est divisé en
plusieurs nucléides plus légers. Cette réaction se traduit par I’émission de neutrons rapides
(en général deux ou trois) et un dégagement d’énergie trés important (=~ 200 MeV par atome
fissionné). En fonction de I’élément considéré, cette réaction peut se produire soit avec des
neutrons rapides (?3U) soit avec des neutrons thermiques (23°U).

Les réactions nucléaires (n,nx)
Dans ce type de réaction le neutron est absorbé par le noyau cible et ’énergie d’excitation
du noyau composé formé peut induire ’émission de particules chargées. Dans ce cas, les
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produits de réaction sont des noyaux d’atomes légers dont le nombre de masse est inférieur
a celui du noyau cible. La plupart de ces réactions sont endoénergétiques (Q<0), le neutron
doit donc disposer d’une énergie suffisante pour que la réaction se produise. La connaissance
des paramétres (angle de diffusion, énergie de réaction) concernant les particules chargées
crées par les réactions (n,p) ou (n,«) peuvent permettre de remonter aux caractéristiques
des neutrons incidents. Ces réactions sont du domaine des neutrons thermiques pour les
noyaux légers. Les réactions suivantes sont les plus utilisées dans la détection des neutrons

thermiques :

n +°B-"Li +a Q=279 MeV
n +3He > H +a  Q=0,764 MeV (2.17)
n +°Li53H +a  Q=4,78 MeV

Les réactions de capture radiative (n,y)
L’absorption du neutron incident conduit a la formation d’un noyau composé. Le noyau
se trouve alors dans un état énergétique supérieur a son état fondamental. Il va se désexciter

par ’émission d’un ou plusieurs photons - :
n 44X g XF 2T X 4y (2.18)

Ce type de réactions s’observe aussi bien pour les noyaux légers que pour les noyaux lourds.
Les sections efficaces décroissent, en général, lorsque 1’énergie du neutron augmente, suivant
une loi en 1/v. A V'exception du cadmium 113, ces sections efficaces restent souvent tres
faibles. Pour les réactions de captures radiatives qui se produisent dans les tissus biologiques,
on peut citer la réaction (n,y) sur H qui libére des photons caractéristiques de 2,223 MeV
avec une intensité de 100% et avec une section efficace de 0,33 b |128]. Malgré sa faible
section efficace, cette réaction sera la cause principale de la dose absorbée avec des neutrons
thermiques dans les tissus biologiques.

2.4 Interaction des neutrons dans les tissus

Comme ce travail de thése porte sur I’évaluation de la dose secondaire due aux neutrons
recue par le patient au cours d’un traitement de radiothérapie, il convient dans cette section
de rappeler les principales réactions neutroniques susceptibles d’étre responsables du dépot
de dose dans le patient.

Les neutrons, comme les photons, sont des particules indirectement ionisantes. Ils cédent
leur énergie aux tissus par interaction avec les noyaux des atomes des divers éléments consti-
tuant les tissus. Lors de ces interactions, des particules chargées et des rayonnements v sont
émis avec une certaine énergie qui sera ensuite déposée par ionisations dans le milieu.

Pour le calcul de dose absorbée, on définit le kerma comme la somme des énergies cinétiques
initiales de 'intégralité des particules chargées libérées par les neutrons dans une unité de
masse de tissu (section 1.5.2). La dose absorbée correspond a la somme des énergies cédées
aux tissus par toutes les particules secondaires, y compris les électrons mis en mouvement
par les photons créés dans certaines interactions de neutrons. La quantification de cette dose
absorbée nécessite donc de connaitre les réactions principales de dépots d’énergie aux tissus.
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La composition du tissu mou moyen selon 'TCRU (International Comission for Radiological
Units) [129], est donnée dans le Tableau 2.7.

Elément H C N O Na P S «C K
Concentration pondérale [%] 10,5 256 2,7 602 0,1 02 03 02 04

TABLE 2.7 — Composition du tissu mou de 'homme adulte donnée dans le rapport 46 de 'ICRU
[129]

L’importance de chaque réaction dépendra de la quantité d’énergie qu’elle est susceptible
de céder aux tissus, de sa probabilité de production ainsi que de ’abondance de 1’élément
cible dans les tissus.

2.4.1 Interaction des neutrons thermiques

Aux énergies inférieures a 1 keV, les neutrons vont principalement interagir par des ré-
actions inélastiques de capture, au cours desquelles il y aura absorption du neutron par le
noyau qui émettra a son tour soit une particule chargée (capture non radiative), soit un ou
plusieurs photons v (capture radiative).

Dans cette gamme d’énergie, les sections efficaces sont admises comme étant inversement
proportionnelles a la vitesse du neutron [130].

Les réactions importantes dans les tissus sont :

— 1H(n,7)%D avec une section efficace de 0,33 barn pour les neutrons thermiques [128]. Le
photon émis avec une énergie de 2,2 MeV a un libre parcours moyen d’environ 20 cm
dans les tissus

— YN(n,p)'*C avec une section efficace de 1,84 barn pour les neutrons thermiques et
production d’un proton de 0,66 MeV qui a un parcours dans les tissus d’environ 10 pm
[131]

D’autres réactions sont possibles dans les tissus, mais soit leurs sections efficaces de pro-
duction sont faibles, soit elles concernent des éléments présents en tres faible quantité dans
les tissus. Quelques unes de ces réactions sont :

— 12C(n,7)'3C : le photon émis a une énergie de 4,95 MeV, mais la section efficace pour
les neutrons thermiques est seulement de 2,6 mbarn [128] avec une concentration de
12C dans les tissus d’environ 12% en nombre d’atomes.

— 23Na(n,y)**Na avec une section efficace de 0,49 barn pour les neutrons thermiques et
production de photons de 0,47 MeV [128]. Cette réaction est loin d’étre prépondérante
car la concentration en atome de 23Na dans les tissus n’est que de 'ordre de 10~% atomes
par gramme de tissu (0,02% en pourcentage du nombre d’atome par gramme de tissu).

Au dela de quelques eV, il faut tenir compte des interactions élastiques des neutrons avec
les noyaux d’hydrogéne qui générent des protons de recul emportant en moyenne la moitié
de I’énergie des neutrons.
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2.4.2 Interaction des neutrons intermédiaires et rapides

Entre 1 keV et 20 MeV, les neutrons interagissent dans les tissus a la fois par diffusion élas-
tique et inélastique, avec des sections efficaces de diffusions élastiques qui restent beaucoup
plus importantes.

L’interaction dominante a lieu avec les noyaux d’hydrogéne car :

63,3% des noyaux des tissus sont des protons
— le transfert d’énergie neutron-proton est maximal

— la section efficace d’interaction des neutrons rapides avec H est plus importante que
pour les autres éléments

Il en résulte que pour les neutrons avec une énergie comprise entre 1 keV et 20 MeV, plus
de 80% de la dose absorbée est due & cette réaction [132].

2.4.3 Interaction des neutrons de haute énergie

Quand I’énergie des neutrons dépasse une vingtaine de MeV, la section efficace de collision
élastique de I'hydrogéne diminue, et les interactions avec les atomes d’oxygeéne, de carbone
et d’azote deviennent responsables d’une partie plus importante des transferts d’énergie.

Lorsque les neutrons atteignent des énergies plus élevées, les sections efficaces élastiques
continuent & décroitre et autour de la centaine de MeV, les réactions inélastiques deviennent
prépondérantes.

Certaines des réactions qui peuvent se produire dans les tissus ont des seuils en énergie.
Parmi elles, on retrouve les réactions 00 (n,a)'3C (3,7 MeV), 0(n,p)!N (10 MeV) ou
12C(n,2n)H1C (20 MeV).

Lorsque les énergies de neutrons deviennent supérieures & 20 MeV, des réactions de spal-
lation peuvent aussi se produire. Les sections efficaces pour ce genre d’interactions sont
sensiblement les mémes pour C, N et O, mais une évaluation de la dose due a ces réactions
est difficile car I’énergie transférée varie de fagcon importante avec le mode de spallation.

10-i0 10-% 1 10-10 1075 1
[ T T T T T T T T T T T T T ™ T T T T T T T T T T T T
—— JENDL/HE-2087: H-L1(H,EL)H-1-10 = JENDL/HE-2807: H-1(H,NON)
JENDL/HE-2887: C-12(N,EL)C-12-L8 JENDL/HE-28087: C-1Z2CN,HON)
108 b = JENDL/HE-28687: N-14(N,EL)N-14-L8 4103 102 ——— TENDL-2815: N-14(N,HON) —102
JEWDL/HE-2807: 0-16(N,EL)0-16-L8 3 TEHDL-2015: 0-16CH,NON)

310

10-2 |

Cross Section (barns)
T
L

Cross Section (barns)

1074

107t & H10-1

-6
1072 H410-2 10
E 1 1 L L 1 L
10-10 10-5 1 10-10 10-% 1
Incident Energy (MeU) Incident Energy (MeV)

FIGURE 2.5 — Section efficace d’interaction élastique (gauche) et inélastique (droite) des neutrons
avec I’hydrogéne, le carbone, 'azote, 'oxygéne en fonction de I’énergie du neutron
incident [133]
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2.5 Dosimétrie des neutrons

2.5.1 Les grandeurs dosimétriques

Cette section a pour but de rappeler la définition des principales grandeurs dosimétriques
utilisées en dosimétrie neutrons.

2.5.1.1 Grandeurs de protection

La réglementation [décret n°2003-296 du 31 mars 2003, art.231-7681I| fixe des normes de
base pour la protection sanitaire de la population ainsi que des travailleurs contre les dangers
des rayonnements ionisants. Cette réglementation repose sur les grandeurs de protections que
sont la dose équivalente et dose efficace. Ces grandeurs qui ne sont pas mesurables se basent
sur les mesures de l'énergie déposée dans les organes et les tissus du corps humain. Leur
calcul requiert 'utilisation des facteurs de pondération pour le rayonnement (Wg) et pour
les tissus (Wr).

Dose équivalente

La grandeur de protection au sein d’'un organe ou un tissu (Hp) correspond a la dose
équivalente regue par le tissu 7" par exposition a un rayonnement R ayant délivré une dose
Dy R tel que :

HT = ZWR X DT,R (2.19)

avec Dr g la dose moyenne absorbée dans un organe ou un tissu 7', du fait d’un rayonnement
R et avec Wpg le facteur de pondération radiologique qui varie avec le type et I’énergie du
rayonnement R (Tableau 2.8 [134]). L’unité de la dose équivalente est le sievert (Sv).

Type de rayonnement Wgr
v, X, ei, ui 1

p, m* 2

«, FF, IL 20

2,5+ 18,2 x exp~In(En)]*/6 si B, < 1MeV
neutrons 54 17 x exp~ In(En)I*/6 si IMeV < E, < 50MeV
2,5+ 3,25 x exp IMOME)?/6 o B> 50MeV

TABLE 2.8 — Valeurs de Wg d’apreés les derniéres recommandations de 'TCRP [134]

Dose efficace

Notée FE, elle correspond a la somme des doses équivalentes recues au niveau de tous les
organes ou tissus exposés. Chaque dose équivalente au niveau d’un organe ou d’'un tissu est
pondérée par un facteur W qui prend en compte la radiosensibilité de chacun des tissus ou
des organes considérés :

E:ZWTXHT:ZWTXZWRXDT,R (220)
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avec Wr le facteur de pondération tissulaire de l'organe. Ses valeurs sont répertoriées dans
le Tableau 2.9. L'unité de la dose efficace est le sievert (Sv).

Tissu Wr Y Wr
Moelle osseuse, colon, poumons, ’estomac, sein, tissus restants 0,12 0,72
Gonades 0,08 0,08
Vessie, cesophage, foie, thyroide 0,04 0,16
Surface osseuse, cerveau, glandes salivaires, peau 0,01 0,04

TABLE 2.9 — Valeurs de Wy recommandées [134]

2.5.1.2 Grandeurs opérationnelles

Comme la dose équivalente et la dose efficace sur lesquelles reposent les limites de doses
ne sont pas directement mesurables, 'TCRU a introduit dés 1985 le concept de grandeurs
opérationnelles pour fournir une estimation raisonnable des grandeurs de protection. Ces
grandeurs qui sont en particulier définies pour la dosimétrie d’ambiance et pour la dosimétrie
personnelle sont développées dans un but d’étalonnage des appareils de mesure destinés a la
surveillance radiologique.

Grandeurs opérationnelles pour la dosimétrie de I'ambiance

Elles sont définies grace a la sphére ICRU (sphére de 30 cm de diamétre en matériau
équivalent tissu représentant le corps humain). Ces grandeurs correspondent & la dose équi-
valente en Sievert qui existerait au sein de la sphére si on 'avait placée dans un champ de
rayonnement.

Equivalent de dose ambiant

Noté H*(d), il représente en un point d’'un champ de rayonnement unidirectionnel la dose
équivalente qui serait produite par ce champ de rayonnement & une profondeur d (en mm)
dans la sphere ICRU, sur un rayon qui fait face a la direction du champ [135]. Cette gran-
deur est surtout utilisée pour estimer les doses liées aux rayonnements fortement pénétrants.
Pour ce type de rayonnements, la profondeur recommandée est de 10 mm et la grandeur
alors utilisée est H*(10). Elle permet d’avoir une estimation raisonnable de la dose efficace
et est couramment utilisée pour étalonner des appareils de radioprotection et de controle
d’ambiance. Dans le cadre de ce travail, ¢’est dans cette grandeur que la réponse des PADC
(poly-allyl-diglycol carbonate) de type CR-39 (qui correspond a la dénomination commer-
ciale "Columbia resin # 39") en fonction de la dose a été évaluée.

Equivalent de dose directionnel

Cette grandeur notée H’(d,€2) donne la dose équivalente qui serait produite par un champ
de rayonnement & une profondeur d (en mm) dans la sphére ICRU, sur la direction spécifiée .
Elle est surtout utilisée dans le cadre de doses dues & des rayonnements faiblement pénétrants.
On recommande une profondeur de 0,07 mm (H’(0,07,92) pour la peau) et 3 mm (H’(3,92) pour
le cristallin). L’équivalent de dose directionnel est un bon estimateur de la dose équivalente
dans les tissus superficiels.
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Grandeur opérationnelle pour la dosimétrie individuelle

Noté H,(d), I'équivalent de dose individuel représente 1'équivalent de dose dans le tissu
ICRU & une profondeur appropriée d, en dessous d’un point de référence sur le corps humain.
Cette grandeur permet d’avoir une approximation raisonnable de la dose efficace en prenant
en considération toutes les situations d’irradiation. Pour le contréle des rayonnements for-
tement pénétrants et ’évaluation de la dose efficace F, la profondeur d recommandée est
de 10 mm (H,(10)). Celle recommandée pour le controle des rayonnements faiblement péné-
trants et pour I’évaluation de la dose équivalente & la peau, aux mains et aux pieds est de

0,07 mm (H,(0,07)).

2.5.2 Principe de détection des neutrons

La détection des neutrons est complexe d’une part a cause de leur faible probabilité d’inter-
action, et d’autre part en raison du fait que leur émission est quasiment toujours accompagnée
de rayonnements gamma dont le signal peut s’additionner a celui des neutrons. Le neutron
étant une particule indirectement ionisante; sa détection se fait via les particules chargées
produites lors des réactions de diffusions et de captures dans la matiére.

2.5.2.1 Neutrons rapides

La détection des neutrons rapides se fait via le processus de collision. Un matériau mo-
dérateur riche en hydrogéne est joint au détecteur. Ainsi, la production de protons de recul
au travers des réactions de diffusions élastiques et inélastiques dans le matériau convertis-
seur permettra une détection des neutrons incidents. Le matériau hydrogéné le plus souvent
utilisé dans les convertisseur est le polyéthyléene (CHs),, avec une densité d’environ 0,93.

2.5.2.2 Neutrons thermiques

La détection des neutrons thermiques se fait via les réactions d’absorption dans des conver-
tisseurs comprenant du bore, lithium ou cadmium. Ces réactions vont générer des particules
chargées ou des photons gamma facilement détectables. Dans le cadre de ce travail, ce sont
des écrans borés qui ont été utilisés. L'interaction des neutrons thermiques dans cet écran
va générer une réaction (n,«) dont les produits vont étre détectés. La variation de la section
efficace en fonction de I’énergie des neutrons pour la réaction (n,«) sur le bore et lithium et
(n,y) sur le cadmium est donnée sur la Figure 2.6.

2.5.3 Dosimétres a neutrons

La détection des neutrons est plus compliquée que celle des photons ou des particules
chargées car ils se détectent essentiellement par leurs interactions avec des noyaux atomiques
et ce sur une large gamme en énergie (meV au GeV). Par ailleurs, la présence systématique
de photons dans les champs neutroniques impose la nécessité d’avoir des moyens de détection
avec une bonne transparence aux photons ou moyen de discrimination efficace.

En dosimétrie neutron, les interactions des neutrons avec le milieu mettent en mouvement
des particules chargées détectables par des détecteurs passifs ou actifs auxquels des écrans
sensibles aux neutrons ont été ajoutés. On distingue les dosimeétres actifs mesurant la dose
en temps réel des dosimeétres passifs permettant une mesure de dose en différé.
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FIGURE 2.6 — Sections efficaces des neutrons en fonction de I’énergie pour le bore, lithium et cadmium
(extraites de JEFF 3.1) [133]

2.5.3.1 Dosimétres actifs

Dosimétres 3 gaz

Ces instruments sont les plus adaptés a la mesure des flux de neutrons dans les champs
de rayonnement ou le spectre des neutrons est complexe car ils recouvrent une large gamme
énergétique, des neutrons thermiques a rapides. La plupart d’entre eux sont constitués d’un
modérateur entourant un détecteur central sensible aux neutrons thermiques. Ce dernier
est trés généralement composé d'un compteur proportionnel a 3He ou a '9BF3 permettant
lidentification des neutrons via leur capture par *He ou '°B. Ce compteur proportionnel étant
plus sensible aux neutrons thermiques, la discrimination des neutrons et des photons se fait
par analyse du signal en fixant un seuil approprié [136]. La réponse de ce type de détecteur
est généralement adaptée pour correspondre & la forme de la courbe de conversion de la
fluence en équivalent de dose ambiant [137] sur une gamme d’énergie allant des thermiques
a 20 MeV (Berthold, Figure 2.7). Avec une sensibilité élevée de 3 coups par nSv, une gamme
de mesure allant de 100 nSv.h™! 4 100 mSv.h~! et un taux de réjection au gamma de 3000
pour le Césium-137, le Berthold LB 6411 est ['un des dosimétres le plus adapté aux mesures
de flux neutroniques dans des champs mixtes avec une faible composante photonique [138].
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FIGURE 2.7 — Dosimétre Berthold (gauche ; Nombre de coups produit par unité de dose équivalente
en fonction de I’énergie des neutrons incidents pour un Berthold LB 6411 (modérateur
de 25 cm de diameétre et de 9,2 kg) [139]
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Dosimétres électroniques a diode

Ils peuvent étre assimilés a des chambres d’ionisation solides. S’il faut environ 30 eV pour
ioniser un gaz, environ 3 eV sont suffisants pour créer une paire électron-trou dans un semi-
conducteur ce qui leur confére une meilleure sensibilité de détection pour les faibles énergies
et une meilleure résolution. Les particules chargées mises en mouvement par l'interaction
des neutrons dans un matériau convertisseur (directement disposé au contact de la fenétre
d’entrée de la diode) sont détectées dans la diode et y déposent tout ou partie de leur énergie.
L’analyse du spectre d’impulsions produites dans la diode permet 'évaluation de I’équivalent
de dose et du débit d’équivalent de dose neutron en temps réel.

La difficulté principale d’un tel détecteur réside dans la nécessité de discriminer les neu-
trons et les gamma en champ mixte. Pour cette discrimination, I'épaisseur du détecteur doit
étre suffisamment faible pour que les photons ne puissent pas déposer une énergie supérieure
a une centaine de keV, valeur correspondant au seuil en dessous duquel les particules chargées
ne sont plus prises en compte pour I'évaluation de la dose. La séparation neutrons/photons
peut donc étre effectuée par 'application d’un simple seuil en amplitude sur les impulsions.
Les détecteurs les plus couramment utilisés sont ceux en Si (Saphydose-n (Figure 2.8) [140],
Tableau 2.10) et Ge.

H,(10) response
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L
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FIGURE 2.8 — Dosimétre Saphydose-n (gauche) ; Fonctions de réponse expérimentales (symboles) et
simulées (lignes) de deux dosimétres a diode : Saphydose-n (bleu) et EPD-N2 (rouge),
la dose Hp(10) est normalisée (droite) [141, 142]

Gamme d’énergie Thermiques a 15 MeV
Etendue de mesure du débit d’équivalent de dose 10 Sv.h=1a 0,1 Sv.h~!
Etendue de mesure d’équivalent de dose 1 puSvalSy

Ecart maximal sur la réponse en fonction de Iénergie + 50% sur toute la gamme d’énergie

Sensibilité aux photons en Hp(10) <5%

TABLE 2.10  Caractéristiques de mesures du détecteur Saphydose-n [140]

Dosimétres scintillateurs
Les protons, mis en mouvement par l'interaction des neutrons dans le scintillateur, vont

ioniser la matiére sur une trés courte distance ce qui entraine la formation d’une colonne
d’activation (grappe constituée d’électrons primaires et secondaires) et va générer de la
luminescence. Ce signal est converti (via un photomultiplicateur) en un signal électrique
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qui sera traité par une électronique appropriée pour pouvoir remonter a 1’énergie déposée
par le rayonnement incident. La discrimination neutron/photon se fait a partir de méthodes
algorithmiques qui se basent sur la forme de I'impulsion(Pulse Shape Discrimination PSD).
Des analyses mathématiques classent par des méthodes d’analyse en composante principale
la nature des impulsions enregistrées pour extraire des familles d’impulsions puis créer des
bibliothéques permettant la reconnaissance de la forme de l'impulsion en fonction de sa
nature [143].

Un scintillateur peut étre minéral ou organique et liquide, solide ou gazeux. Le monocristal
d’iodure de lithium activé a l'europium (Lil(Eu)) peut étre utilisé pour la détection de
neutrons par la réaction 5Li(n,a)3H. A titre d’exemple, un monocristal de Lil(Eu) de 100 mm
d’épaisseur enrichi au %Li (& 95%) a une efficacité de détection de presque 100% pour des
neutrons jusqu’a 0,5 eV pour atteindre les 60% a 10 eV [144].

2.5.3.2 Dosimétres passifs

Ce sont des détecteurs qui ne nécessitent pas de source externe d’énergie pour fonctionner
mais ne permettent pas d’estimer les doses de maniére instantanée (Figure 2.9). En fonction
du type de détecteur, le traitement peut étre complexe et cotiteux en temps. Malgré I’essor
des dosimeétres actifs, ils restent les détecteurs les plus utilisés en dosimétrie neutron en raison
de leur précision, limites de détection, faible cotit et bonne fiabilité.

Film photographique

Dans ce type de détecteur, une émulsion photographique est composée de grains de bro-
mure d’argent AgBr d’environ 0,2 pm, en suspension dans une matrice de gélatine [145].
L’ionisation des grains AgBr aprés interaction du rayonnement va former une image latente
dans le film. Cette image n’est visible qu’aprés un développement avec un révélateur chimique
[146]. Pour la détection des neutrons, deux catégories d’émulsion sont utilisées :

— celle ou seul le noircissement di a I'effet d’accumulation d’interactions individuelles est
exploité. Le film étant muni d’un écran en cadmium, les neutrons thermiques peuvent
étre détectés via la réaction (n,y)

— celle ou on s’intéresse aux traces de chaque interaction par analyse microscopique.
C’est le cas des émulsions nucléaires ou NTA (Nuclear Track emulsion, type A) ol on
compte les traces de protons de recul mis en mouvement par les interactions élastiques
des neutrons rapides sur la matiére hydrogénée de 1’émulsion. La densité de trace
permettra d’évaluer la dos recue

La gamme de dose couverte par ces dosimetres s’étale de 0,3 mSv a plus de 100 mSv [147].
Leur inconvénient est que I'image latente formée tend & progressivement s’effacer en fonc-
tion de la température et de 'humidité [148]

Détecteurs thermoluminescents

Ils sont composés de minéraux ioniques cristallisés, contenant des défauts ponctuels (la-
cunes, impuretés chimiques) ou structuraux (ions étrangers au réseau). Lorsqu’un rayon-
nement ionisant interagit avec le cristal la thermoluminescence se produit en deux temps

[149] :

— ionisation et piégeage de I’électron
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— recombinaison électron-trou avec émission de photon

Lors d’une irradiation, les électrons sont mis en mouvement par processus d’ionisation
dans la bande de valence. Ils peuvent atteindre un niveau d’énergie supérieur, la bande de
conduction, ce qui va générer des trous dans la bande de valence. Ces électrons vont se
déplacer librement dans le cristal ou étre piégés par les défauts de la bande interdite. Lors
d’'une excitation thermique, les électrons avec une énergie suffisante sont relachés de leurs
piéges et se recombinent dans les centres de recombinaison ce qui donne naissance a une
émission de lumiére : c’est le principe de la thermoluminescence.

En dosimétrie neutron, la détection des neutrons thermiques se fait grace a 'utilisation de
matériaux enrichis au fluorure de lithium (SLiF : Mg, Ti et SLiF : Mg, Cu, P) ou au borate
de lithium naturel (LiaB4O7 : Mn). Ce type de détecteur étant sensible aux photons, un
couplage se fait avec un "LiF qui a la méme sensibilité aux photons mais qui est insensible
aux neutrons. Le signal neutron est obtenu avec la différence des signaux des deux détecteurs.

La gamme de dose couverte par ces dosimeétres s’étale pour la limite inférieure de détection
entre 0,005-0,2 mSv a plus de 100 mSv (pour la limite supérieure de détection) [147].

mm
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FIGURE 2.9 — Principaux dosimétres passifs utilisés en dosimétrie neutron : TLD (a), détecteur a
bulles (b), film photographique (c¢), DSTN (d)

Détecteurs a bulles

Ils sont formés de microgouttelettes liquides en suspension dans un milieu viscoélastique
qui permet d’immobiliser les bulles quand elles sont formées [150]. L’interaction des neutrons
avec les atomes des microgoutelettes provoque la production de particules chargées qui vont
transférer de ’énergie & ces atomes ce qui va provoquer la nucléation de bulles. Lorsqu’une
énergie suffisante est déposée dans le liquide, les bulles deviennent visibles et peuvent étre
comptées visuellement ou par des systémes optiques ou électroniques. La sensibilité d'un tel
systéme varie entre 0,01 & 9 bulles/nSv [151]. Ces détecteurs ont ’avantage d’étre insensibles
aux photons. En revanche, ils sont sensibles a la température ambiante, ont un coit élevé et
une faible durée de vie.

La limite inférieure de détection de ces dosimétres se situe entre 0,005-002 mSv et la limite
supérieure entre 1-10 mSv [147].

Détecteurs solides de traces nucléaires

11 sont le plus souvent de type CR-39 en PADC (poly-allyl-diglycol carbonate) [152]. Pour
détecter les neutrons thermiques, le détecteur contiendra un mince écran convertisseur riche
en 9B ou en °Li pour permettre une réaction (n,a) et pour la détection des neutrons rapides,
un convertisseur hydrogéné sera utilisé (polyéthyléne) afin de produire des protons de recul
qui vont interagir dans le milieu détecteur. Un grand avantage de ce type de détecteur est
leur transparence aux photons.
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Le passage dans le CR-39 des particules chargées va produire des dommages tout au long
de la trajectoire. Les défauts qui seront ainsi créés constitueront des traces latentes qui seront
révélées par un processus d’attaque chimique ou électrochimique. Le comptage de traces se
fait via un microscope optique connecté a un ordinateur.

Les DSTN étant les détecteurs principaux de ce travail de thése, ils seront plus amplement
détaillés dans le chapitre portant sur la caractérisation des CR-39 (chapitre 3).

La Figure 2.10 représente la fonction de réponse des principaux dosimeétres passifs & neu-
trons en fonction de la gamme en énergie.
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FIGURE 2.10 — Fonction de réponse des dosimétres passifs en fonction de I’énergie des neutrons [142,
153]

2.6 La dose périphérique due aux neutrons en radiothérapie

Comme il I’a été vu dans les sections précédentes, le faisceau d’irradiation en radiothérapie
peut contenir des photons dont I'énergie cinétique est supérieure au seuil de production de
neutrons (,xn) dans les matériaux de la téte de I'accélérateur. Des photoneutrons ainsi que
des photons de capture neutronique (n,7y) sont générés et contribueront a la dose délivrée au
patient. Ce rayonnement neutronique est principalement généré dans la téte de I’accélérateur
au niveau de la cible, du cone égalisateur ainsi que du systéme de collimation. Les matériaux
de ces structures, essentiellement du tungsténe et du plomb, ont une section efficace élevée
pour les réactions (y,n) avec des énergies seuils de production de respectivement 6,74 MeV
et 6,19 MeV [154]. Ceci étant, le Berylium, matériau constituant la fenétre de sortie du linac
(qui doit étre fine et de Z faible) a une énergie seuil de production de 1,66 MeV, ce qui rend
la production de photoneutrons possible méme aux énergies de traitement les plus basses
(6 MeV). Deux types de neutrons vont étre produits dans la téte de 'accélérateur :

— les neutrons "directs" provenant de la téte de ’accélérateur. Leur fluence décroit en
inverse carré de la distance. Ils représentent environ 60% des neutrons et contribuent
a 95% de la dose due aux neutrons [83]
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— les neutrons diffusés depuis les murs de la salle de traitement. Ils perdent une grande
partie de leur énergie lors de multiples interactions jusqu’a se thermaliser et leur fluence
reste approximativement constante dans la salle de traitement [155].

C’est a partir des années 1970, avec I'utilisation de qualités de faisceau plus élevées que
celles du cobalt et du bétatron que la problématique de la production des neutrons secon-
daires pendant les traitements a émergée. Malgré le nombre important d’études réalisées,
le débat reste aujourd’hui encore ouvert en raison de la forte variabilité des résultats et
des nombreuses controverses sur les conclusions tirées quant a la production des neutrons
pendant le traitement et aux doses qui en découlent. Les parties qui suivent feront état des
différentes études menées autour de la dose et production des neutrons secondaires pendant
les traitements de radiothérapie.

2.6.1 Production des neutrons secondaires dans la téte de I’accélérateur

Les sources principales de photoneutrons dans la téte du linac sont majoritairement les
composants ayant un Z élevé tels que la cible, les collimateurs primaires, secondaires, les
caches plombés et le collimateur multilames. En raison de leur grande section efficace pour
les réactions (y,n), le tungsténe (W) et le plomb (Pb) sont les sources principales de pho-
toneutrons dans les accélérateurs linéaires. Méme si d’autres éléments tels que le fer (Fe),
le cuivre (Cu) et 'aluminium (Al) sont présents, leur probabilité de production de neutrons
reste faible. Par ailleurs, les seuils de production de photoneutrons pour W et Pb sont res-
pectivement de 6,74 et 6,19 MeV alors que pour le Cu et le Fe ils sont de 9,91 MeV et
7,65 MeV [156]. La probabilité d’interaction des photoneutrons augmente avec ’énergie des
photons et sa valeur maximale pour les quatres principaux éléments utilisés dans les tétes
d’accélerateur (W, Pb, Cu et Fe) se situe pour des energies de photons entre 13 et 18 MeV
[157, 158]. Les principaux matériaux producteurs de neutrons (W et Pb) ayant une faible
section efficace d’absorption des neutrons générés dans la téte du linac, les photoneutrons
ont une grande probabilité de traverser le blindage de la téte et ainsi atteindre le patient et
la salle de traitement dans son ensemble.

Durant ces 30 derniéres années, plusieurs études dosimétriques des neutrons ont été réali-
sées. Les méthodes expérimentales n’ont cependant pas permis de précisément définir ’origine
des neutrons arrivant au niveau du patient. Le recours & la méthode MC & permis de clarifier
ce probléme. En effet la modélisation a permis de suivre l'intégralité des particules générées
(photon, électrons et neutrons) dans les différentes parties du linac, et ce jusqu’a leur dispa-
rition. Les informations telles que I’énergie déposée et les types d’interactions impliquées ont
ainsi pu étre étudiées. Plusieurs études ont permis d’évaluer la contribution des différentes
parties du linac a la fluence neutronique générée pendant le traitement. Cette fluence a été
calculée pour plusieurs types de linac commercialisés [70, 156, 159, 160, 161].

La grandeur utilisée pour quantifier les neutrons secondaires générés dans les différents
types de linacs est Q [n.Gy~!] (neutron source strength) tel que [157] :

Q _ Nnisocentre (221)
DRXisocentre
Avec Ny,.,..nir. 1€ nombre de neutrons a l'isocentre en provenance de la téte et Drx, .. ...ive

la dose RX délivrée a l'isocentre.
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Au travers de différentes études sur la quantité de neutrons produite par Gy de traitement
a l'isocentre (Q), il ressort que cette quantité est fortement dépendante de la qualité de
faisceau utilisé, des structures de la téte ainsi que du modéle de linac. Cependant, il apparait
dans la littérature de fortes variabilités sur les valeurs obtenues pour une méme qualité de
faisceau et un méme modeéle d’accélérateur. Ces différences proviennent non seulement des
grandes incertitudes dues aux méthodes de mesure des neutrons, mais aussi aux différences
de modélisations et codes MC utilisés. Divers valeurs de Q sont données dans le Tableau 2.11
pour différents types d’accélérateur et qualités de faisceaux. Elles mettent en évidence les

grandes disparités existant actuellement dans la littérature.

Fabriquant Modéle Energie [MeV] Q [n.Gy™] Réference
Siemens Primus 15 9% 0,20x10'2 Lin et al. [162]
Siemens Primus 15 0,17x10'2 Pena et al. [161]
Siemens Primus 15 0,136x 1012 Becker et al. [163]
Varian 2100C/2300C 18 1,2x1012 Mao et al. [164]
Varian 2100C/2300C 15 6,8x10! Mao et al. [164]
Varian 2100C/2300C 10 3,8x1010 Mao et al. |164]
Varian 2100C 18 0,96x10'2  Followill et al. |165]
Varian 2100C (avec MLC) 18 0,87x10'  Followill et al. [165]
Varian 2300CD 18 0,95x10'2  Followill et al. [165]
Varian 2500 24 0,77x10'? Followill et al. [165]
Elekta SL.-20 18 0,46x10'  Followill et al. [165]
Elekta SL.-25 18 0,46x10'  Followill et al. [165]

TaBLE 2.11 Comparaison de valeurs de Q pour différents modéles de linacs et qualités de faisceaux

2.6.2 Spectre des neutrons

Les neutrons générés dans les accélérateurs peuvent étre classés en deux groupes :
Les neutrons directs : neutrons de haute énergie et piqués vers 'avant produits par la
réaction de résonance directe des photons avec le noyau cible
Les neutrons d’évaporation : neutrons de plus basse énergie émis de fagon isotropique
et issus de la désexcitation du noyau cible par évaporation
Les neutrons d’évaporation constituent la majorité des photoneutrons et leur spectre peut
étre décrit par [166] :

dN E, —FE,

avec E,, [MeV| énergie du neutron et 7" la température nucléaire [MeV] (ou énergie d’excita-
tion) du noyau. La température correspondant a la production de neutrons dans le tungsténe
est de 0,5 MeV.

Les spectres typiques a 'intérieur d’une salle de traitement présentent un pic rapide centré
entre 0,1 et 1 MeV [167], un pic autour de 0,025 €V (neutrons thermiques résultant de la
thermalisation des neutrons directs dans les murs de la salle) et enfin une composante épither-
mique beaucoup moins importante que les deux autres regroupant des neutrons d’énergies

intermédiaires.



Dosimétrie des neutrons 63

De nombreuses études se sont attachées a étudier les spectres énergétiques des photoneu-
trons en salle de traitement par méthode MC et par mesures expérimentales.

2.6.2.1 Variation du spectre avant et aprés traversée de la téte de I'accélérateur

Pour évaluer la contribution relative des différentes composantes énergétiques dans le

spectre total, le spectre énergétique de la source peut étre modélisé selon la méthode analy-
tique de Tosi et al [166] tel que :

(2.23)

dN _ 0,829, (—En) . 0,1071 In [ ez ]
dB, T T e i [,
avec Eq. Uénergie du faisceau de RX.

Les spectres sources obtenus & partir de 1’équation (2.23) avant traversée de la téte de
Paccélérateur pour différentes énergies de photons sont représentés sur la Figure 2.11 gauche.
Ils montrent une dépendance par rapport a la qualité du faisceau. Le spectre d’émission des
photoneutrons comporte une prédominance de neutrons ayant une énergie jusque 2 MeV |168,
169, 170|, avec une énergie la plus probable pour toutes les qualités de faisceaux considérée
d’environ 0,5 MeV (due au terme d’évaporation) [168].

Les interactions des photoneutrons avec les éléments de la téte de l'accélérateur raménenent
’énergie moyenne des neutrons a des valeurs comprises entre 0,2 MeV [171] et 2 MeV [172],
avec une énergie la plus probable en fonction des études autour de 0,2 MeV (|171, 170]. En
sortie de la téte de l'accélérateur, I'énergie moyenne des photoneutrons est quasi indépendante
de la qualité du faisceau RX (Figure 2.11 droite).
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FicURE 2.11 Influence de la qualité de faisceau RX sur le spectre énergétique par simulation des
photoneutrons avant traversée de la téte de 'accélerateur (gauche) [168], et le spectre
énergétique mesuré aprés traversée de la téte de l'accélérateur (droite) [171]

2.6.2.2 Variation du spectre en fonction de la profondeur dans les tissus

La variation du spectre de neutrons en profondeur dans les tissus, étudiée par simula-
tion, [173] a montré qu’a de faibles profondeurs (0,1-4,5 c¢m), on assiste a une diminution

rapide du pic des neutrons directs (rapides). Une augmentation du pic thermique apparait
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avec 'augmentation de la profondeur. Cette variation est due a la thermalisation des neu-
trons rapides par diffusion sur les atomes d’hydrogéne. Pour des profondeurs supérieures a
4,5 cm, les neutrons directs et thermiques diminuent d’une part & cause de la poursuite de
la thermalisation des neutrons rapides (qui finissent par étre complétement thermalisés) et
d’autre part a cause des captures des neutrons thermiques engendrant une diminution du
pic thermique (Figure 2.12).
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FIGURE 2.12 — Variation du spectre énergétique des photoneutrons par simulation MC en fonction
de la profondeur dans les tissus [173]

2.6.3 Influence de la distance par rapport a l'isocentre sur le signal des
neutrons

Contrairement & la dose photons, la dose neutrons varie plus lentement avec ’augmentation
de la distance par rapport a l'isocentre. Certaines études ont montré que la fluence varie
entre 10 et 20% pour des distances allant jusqu’a 60 cm, a la surface du patients [75, 174]
(Figure 2.13 droite), alors que d’autres ont observés (4 1 cm de profondeur), une chute brutale
de la dose équivalente due aux neutron de 40% a une distance de 10 cm avant de montrer
une trés faible variation (baisse d’environ 20%) au dela de cette distance [175] (Figure 2.13
gauche). Pour ces derniers, cette diminution brutale, aprés la limite du champ est due a
la distribution spectrale des neutrons responsables du dépo6t de dose, avec une composante
neutronique directe rapide dans le champ, et une composante diffusée thermalisée au dela
des limites du champ. Pour les autres, le fait que la distance par rapport a l'isocentre n’ait
pas de gros impact sur la fluence neutronique est du & deux raisons principales :

— les neutrons directs sont émis de fagon isotrope de la téte de 'accélérateur ce qui va
engendrer une diminution de la fluence lorsque la distance par rapport a la téte de
I'accélérateur augmente. En revanche, de faibles déplacement au niveau du plan du
patient a proximité de I’axe central vont correspondre & des déplacement relativement
petits par rapport & la téte de ’accélérateur, ce qui ne va provoquer que de légéres
différences de fluences neutroniques

— les neutrons diffusés (neutrons en provenance des surfaces diffusantes de la salle de
traitement) vont constituer une proportion importante de la fluence neutronique totale.
Leur distribution uniforme a l'intérieure de la salle de traitement est telle que leur
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contribution a la fluence totale va minimiser les variations de la fluence totale en
fonction de la distance a 'isocentre

En revanche, pour un champ complétement ouvert, la différence entre la fluence mesurée
dans le champ et a 60 cm du champ peut atteindre les 60%. Ceci est du au fait que pour des
champs complétement ouverts, il y a une grande dominance de neutrons directs car aucune
collimation n’est interposée dans le faisceau qui diffuserait ces neutrons en dehors du champ
de traitement [174].

Meéme si la plupart des études s’accordent a dire que la dose neutron est relativement
indépendante de la distance par rapport aux bords du champ, il apparait tout de méme a
partir des études mentionnées, que I'impact de la distance par rapport & l'isocentre reste
une question sur laquelle on observe une variabilité sur les résultats et leurs interprétations.
Ceci provient de origine et de la répartition spectrale des neutrons responsables des dépots
de dose sur le plan du patient (neutrons directs rapides vs neutrons diffusés thermalisés)
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FI1GURE 2.13 — Influence de la distance par rapport a l’isocentre sur la dose équivalente neutron pour
un champ 10x10 cm? et une qualité de faisceaux de 18 MV mesurée par CR-39 et
détecteurs a bulles (SDD) (gauche [175]) et par simulation MC avec une échelle de
gris logarithmique exprimée en pSv.MU™?! (droite [174])

2.6.4 Influence de la qualité du faisceau

Des études ont exposé la forte dépendance des intensités de fluence neutronique en fonc-
tion de la qualité du faisceau. Les comparaisons entre des faisceaux de 10, 15 et 18 MV ont
montré une fluence minimale & 10 MV puis 14 et 28 fois plus élevée & respectivement 15 et
18 MV [35, 34]. Ceci aura donc un impact sur la dose neutron puisqu’elle est proportion-
nelle a la fluence. Pour éviter cette contamination neutronique rapportée dans la littérature
comme apparaissant pour des qualités de faisceaux > 8 MV [176, 171], une solution consiste
a avoir recours a des faisceaux de 6 MV. Des doses de photoneutrons (dizaine de microsievert
par unité de dose photon délivrée au volume cible) ont cependant été mesurées aux organes
a risques (traitement prostatique, Figure 2.14 [177]). La probabilité des réactions photonu-
cléaires décroit certes avec I’énergie des photons, mais elle ne reste pas nulle pour autant,
tant que cette énergie est supérieure a I’énergie de séparation des matériaux traversés (seuil
de 1,66 MeV dans le Be constituant la fenétre de sortie de la téte de I'accélérateur). Méme
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si la dose neutronique mesurée en RCMI a 6 MV est inférieure de 2 ordres de magnitude
a celle produite a 18 MV [178, 177], elle ne doit pas étre complétement négligée mais bel
et bien corrélée a la DP photonique généréé pour les qualités de faisceaux les plus basses,
surtout dans les traitements hypofractionnés ou la dose par séance est plus élevée.
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FIGURE 2.14 — Dose equivalente neutron en fonction de la profondeur par rapport a la surface du

fantome pour des protocoles IMRT de 6 et 18 MV - Dose equivalente neutron en
fonction de la profondeur par rapport a la surface du fantome pour trois modalités
de traitements différentes & 6 MV (droite [177])

2.6.5 Influence de la taille du champ

Les études de l'influence de ce paramétres sur la production des neutrons ont aboutit a

plusieurs conclusions opposées :

— une augmentation de la fluence avec 'augmentation de la taille du champ de l'ordre de

25% entre la plus petite et plus grande taille de champ [179, 180] : une telle variation
est expliquée par le fait que les photoneutrons sont exclusivement produits dans les
parties supérieures de I'accélérateur (cible, cone égalisateur, collimateur primaire) et
ne proviennent en aucun cas des collimateurs secondaires et MLC [180]

une diminution de la fluence avec I'augmentation de la taille du champ (augmentation
d’un facteur 2 entre un champ 10x10 cm? & 40x40 cm? (Figure 2.15 [181, 164] : cette

corrélation est expliquée par le fait que les photoneutrons sont produits en majorité
dans le colimateur [181]

une tres faible variation de la fluence neutronique a différentes distances de l'isocentre
a été observée [174](diminution d’environ 2% d’un champ 0x0 cm? a4 9x9 cm? & 60 cm
de l'isocentre) alors qu’a l'isocentre, la fluence augmente d’un facteur 2 quand on passe
d’un champ complétement fermé & ouvert : I'explication donnée est que plus le champ
est ouvert, moins d’éléments de collimation seront interposés dans le faisceau d’otl une
réduction de la diffusion des neutrons en dehors du faisceau primaire [174]

Les différences de ces conclusions, peuvent étre liées au fait qu’elles ne sont pas obtenues
a partir de mesures sur le méme accélérateur. En effet la composition et 1’agencement des
systémes de collimations dans la téte de 1’accélérateur pourraient avoir un impact sur la
production des photoneutrons en fonction des tailles de champ. Par ailleurs, le positionne-
ment des points de mesures par rapport a la téte de l’accélérateur, peut aussi amener a
des conclusions différentes. En effet, a l'isocentre, la composante dominante sera due aux
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neutrons directs en provenance de la cible et du systéme de collimation primaire : dans ce
cas plus la collimation est grande (champ petit), plus les neutrons seront arrétés, ou diffusés
avec déviation de leur trajectoire en dehors de ’axe du faisceaux, empéchant leur comptage a
Iisocentre. Au contraire, en dehors de I'isocentre, la composante diffusée sera prédominante,
ce qui entraine, une diminution de la production de neutrons avec l'augmentation de la taille
du champ (donc le retrait des structures collimatrices du faisceau).

L’influence de la taille du champ sur la dose due aux photoneutrons, reste encore un sujet
aux conclusions paradoxales et loin d’étre fixé. Une partie du chapitre 4 de ce manuscrit,
sera dédiée & I'étude de son influence sur la production des neutrons autour de la téte de
I’accélérateur.
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FIGURE 2.15 Influence de la taille du champ en périphérie sur la fluence de neutrons (gauche [181])
et la dose en profondeur (droite [180])

2.6.6 Influence du céne égalisateur

Avec 'avénement de la RCMI et de la radiochirurgie, I'impact de 'utilisation du coéne
égalisateur sur la production des photoneutrons a été étudié. Des études expérimentales et
par simulation MC [182, 183, 184| ont rapporté une baisse d’environ 70% dans la production
de neutrons secondaires en I’absence de cone égalisateur. Le retrait de cet élément du faisceau
permet en effet une réduction du nombre de photons produits au niveau de la cible pour une
dose donnée a l'isocentre. Cette diminution du nombre de photons entraine une diminution
des interactions des photons avec les éléments de la téte du linac. En conséquence le nombre
de neutrons par UM se trouve réduit en raison de la diminution des réactions (y,n) dans
le collimateur primaire et les autres éléments de la téte. Ainsi, la fluence neutronique se
retrouve en moyenne réduite de 50% en 'absence de cone égalisateur [154].

2.6.7 Influence de la RCMI et des nouvelles techniques de traitement

Le recours aux nouvelles techniques de traitement telles que la RCMI ou la VMAT (sec-
tion 1.6.2) permet un meilleur controle tumoral. En revanche, ces techniques de traitements
vont avoir une influence importante sur la dose neutron. Plusieurs études comparant la DP
due au neutrons par RCMI et traitements conventionnels font ressortir une augmentation
de cette derniére d’un facteur 3 ou 4 pour les traitements en RCMI [68, 34, 84, 177| en
lien avec 'augmentation du nombre d’UM dans cette technique. Pour prendre en compte

cette augmentation d’'UM engendrée par la RCMI, un facteur de modulation (Modulation
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Scaling Factor (MSF)) a été défini pour les traitements utilisant un MLC [180, 185]. Si de
maniére générale la dose délivrée par traitement conventionnel et par RCMI est égale, l'aug-
mentation de la production des neutrons dans ce type de traitement est proportionnelle au
nombre d’UM et donc au MSF. En effet, pour la RCMI, comme la dose est délivrée par pe-
tits segments formés par le MLC, le nombre total d’"UM est augmenté, ce qui engendre une
augmentation de la production des photoneutrons pour une méme dose photon délivrée au
patient. Cependant, comme de nombreux autres parameétres (qualité du faisceau, matériaux
de la téte etc..) influent la production des neutrons secondaires pendant le traitement, la
dose neutron n’est pas nécessairement linéairement proportionnelle aux UM [186].

La comparaison entre trois plans de traitements prostatiques par différentes modalités
(VMAT, tomothérapie et RCMI) pour une qualité de faisceaux de 6 MV (Figure 2.14) fait
ressortir que la RCMI en comparaison a la VMAT induit une dose neutronique plus faible, ce
qui permet une meilleure protection des organes a risque proches du volume cible [177|. La
raison la plus probable de cette dose moins importante est liée au nombre limité de faisceaux
utilisés en RCMI par rapport a la VMAT. Parmi les techniques de traitement de basse
énergie, la tomothérapie reste tout de méme celle qui produit le moins de photoneutrons en
raison [177] :

— du nombre réduit d’UM pour délivrer 2 Gy par fraction (133 UM pour la thomothéra-
pie, 216 UM pour la RCMI, 241 UM pour la VMAT)

de la forme du MLC
— des mouvements simultanés du statif et de la table pendant le traitement

— de la délivrance de l'irradiation coupe par coupe ce qui nécessite I'utilisation d’'un MLC
plus petit

2.6.8 Prédiction de la dose neutron

Actuellement, il n’existe aucun moyen permettant d’évaluer systématiquement la dose
due aux neutrons pendant un traitement. Au vu de sa forte dépendance par rapport au
type d’accélérateur, d’installation et de traitement, cette dose est souvent évaluée dans un
cadre de projet scientifique de recherche via des campagnes de mesures ou via des calculs
MC. Dans les paragraphes qui suivent, nous présenterons les différents moyens actuellement
envisagés pour évaluer la dose neutron délivrée lors d’un traitement.

2.6.8.1 TPS commercial

Il a été vu au chapitre 1 (section 1.8.2.5) que pour le calcul de la DP due aux photons, les
TPS faisaient de trés mauvaises estimations de cette dose & des distances aussi proches que
3 cm des bordures de champ, et ce méme lorsque les algorithmes de calcul les plus modernes
sont utilisés (convolution/superposition (annexe A)ou analytic anisotropy algorithm (aaa))
[167]. Pour ce qui est de la dose neutron, que ce soit pour la radiothérapie RX ou pour la
protonthérapie, Kry et al dans un article trés récemment publié confirme qu’actuellement
aucun TPS commercial ne prend en compte la dose neutron [167|. Un article d’Irazola et
al mentionne cependant le développement d’un algorithme de calcul de dose neutron péri-
phérique dans le TPS Pinnacle (Philips Oncology Systems, Fitchburg, WI). Cet algorithme
est basé sur la mesure de la composante thermique en salle de traitement par un détecteur
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actif & neutrons thermiques (TNRD [187]). Comme le détecteur actif présente une linéarité
avec les UM, les auteurs considérent que sa réponse peut étre utilisée pour une estimation
du risque associé (TR"™) définit tel que :

. DD
TR" = (ZDDREF.)\f .gw) T (2.24)

Avec DDREF le facteur effectif de dose et débit de dose, )\f le coefficient de risque incident
par organe 7 et genre k, g; ; le facteur de dose équivalente par organe ¢ pour un traitement j.
Les deux premiers termes sont tabulés et extraits de 'PICRP 103 [134] et g; ; a été calculé par
I’équipe de Doblado pour deux types de traitement généraux (traitement "Téte et ORL" et
traitements "Abdomen" correspondant au reste du corps) [188]. DD correspond a la mesure
du détecteur actif et F'4 est le facteur de correction de la taille du bunker. Ce dernier prend
en compte l'effet de la taille du bunker sur la distribution des neutrons thermiques.

L’utilisation de cette méthode nécessite en revanche le recours systématique a une procé-
dure expérimentale utilisant le détecteur a neutrons thermiques (sous des conditions para-
meétrées) afin de caractériser la production des neutrons autour de chaque linac. Il est indiqué
par les auteurs que cette caractérisation doit étre faite de facon annuelle afin que les calculs
du TPS soient précis.

Les valeurs de doses moyennes a l'organe calculées sont en bon accord avec les mesures
expérimentales (Figure 2.16). En revanche, pour I’étude des effets secondaires des rayonne-
ments, pour certains organes critiques, la dose moyenne a l'organe peut s’avérer insuffisante
en cas de radiosensibilités différentes entre 'organe principal et ses sous-structures (ex : le
coeur et les artéres coronaires) [58]. Par ailleurs, une deuxiéme limite a cette méthode est le
principe sur lequel se base le calcul de dose. En effet le fait de se baser uniquement sur la
composante thermique peut étre fortement biaisé dans le cas oul les composantes thermiques
et rapides ne varient pas de facon similaire (chapite 4).
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FIGURE 2.16 Comparaison des doses aux poumons mesurées et calculées par le TPS (gauche [187])
- Relation entre le TR,, et les UM pour un Clinac 2100 C 18 MV (34 patients) et
Clinac 2100 C/D 18 MV (37 patients) (droite [189])

2.6.8.2 Outils Analytiques

Pour les photons, plusieurs modéles analytiques ont été développés pour I’évaluation de la
dose périphérique avec une précision d’environ 30% [167]. En revanche aucun de ces outils
n’inclut le calcul de la dose neutron. Seuls deux modéles analytiques développés pour la
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protonthérapie (un pour la dose dans I'air [190] et un pour la dose en fantome [191]) incluent
la dose périphérique neutron. Ces modeéles ont montré un accord avec la méthode MC d’en
moyenne 17% mais ne sont pas applicables a la radiothérapie.

2.6.8.3 Mesures expérimentales

De multiples mesures expérimentales sous différentes configurations ont été réalisées afin de
caractériser la dose secondaire due aux neutrons. Ces mesures restent la source d’'information
la plus fiable concernant la quantification de cette composante de dose périphérique. En
revanche, les mesures disponibles actuellement, présentent des disparités trés importantes
qui ne permettent pas d’estimer correctement la dose neutron délivrée pour un traitement
spécifique (énergie, technique de traitement, type de linac...). Par ailleurs, comme indiqué
dans la section 2.6.9, pour des raisons de simplicité de mesures, la dose neutron est souvent
mesurée dans air. Or les mesures dans l'air ou en surface peuvent grandement surestimer la
dose recue par un organe spécifique du patient d’un facteur 10 ou plus [173] (Figure 2.19).
Des méthodes doivent donc étre mise en place pour rendre plus accessible et plus fiable la
quantification de la DP due aux neutrons recue par le patient.

2.6.8.4 Outils Monte Carlo

Pour estimer la composante neutronique, une autre alternative est d’utiliser la simulation
Monte Carlo. Plusieurs codes ont été utilisés dans la littérature pour étudier la dose neu-
tron tels que MCNP5, MCNPX, Geant4 et FLUKA. Les codes majeurs de la radiothérapie
PENELOPE et EGS, ne transportent en revanche pas les neutrons.

Les incertitudes en simulation MC doivent étre évaluées en prenant en compte les incerti-
tudes statistiques et systématiques. Si les incertitudes statistiques peuvent étre réduites au
moyen de méthodes de réduction de variance, les incertitudes systématiques sont lies a la
modélisation du linac. La plupart des simulations réalisées incluent des modéles de tétes de
linac détaillées avec l'intégralité des éléments utilisés pour le blindage et la mise en forme
du faisceau [174, 68|.

Une simplification de la modélisation a pour conséquence de négliger plusieurs processus
physiques importants [161] :

— la production des neutrons dans le blindage et les éléments de la téte
— la dégradation du spectre en énergie des neutrons dans le blindage

— la concentration des neutrons diffusés au travers de l'ouverture du collimateur vers
I'isocentre

Des erreurs pour la fluence d’'un facteur 2-3, ainsi que des erreurs dans le spectre simulé
ont été observées avec ces modeéles en comparaison avec les modéles les plus complets [161]
(Figure 2.17). La majorité des neutrons sont en effet produits dans les composants de la ligne
de faisceau (chapitre 4). Par ailleurs comme les neutrons vont subir de multiples diffusions
avant d’étre capturés, la fluence des neutrons va aussi étre affectée par les diffusions au
niveau des murs de la salle de traitement ainsi qu’au niveaux des équipements secondaires
tels que la table de traitement et les accessoires de contention d’oti I'importance de modéliser
les structures diffusantes de la salle de traitement. Ces neutrons qui auront une énergie plus
faible ne contribueront cependant qu’a environ 5% de la dose neutron du patient [83]. Cest
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FIGURE 2.17 — Spectre simulé pour quatre geométries : G1 (geométrie compléte du linac Siemens
Primus (cible, porte cible, cone égalisateur, collimateur primaire, méachoires, MLC),
avec murs de la salle, blindage, aimant, structure d’acier de support des méachoires),
G2 (Idem que G1 mais sans blindage, aimant, structure d’acier de support des méa-
choires), G3 (Idem que G2 mais sans murs de la salle), G4 (Idem que G1 mais sans
murs de la salle)[161]

pour cela que la modélisation de la salle de traitement doit étre incluse dans la simulation,
méme de fagon trés simplifiée. Dans tous les cas, chaque modéle MC développé pour la
simulation des neutrons doit étre validé par des mesures expérimentales de neutrons. En
effet pour les faisceaux de RX de haute énergie, un bon accord avec les mesures des photons

ne garantit pas forcément un bon accord avec la mesure des neutrons.

2.6.9 Comparaison des composantes de dose périphérique photonique et
neutronique

L’effet biologique élevé des neutrons par rapport aux photons (Efficacité Biologique Re-
lative (EBR)) fait qu’a fluence égale, la dose équivalente des neutrons peut étre supérieure
a celle des photons. La valeur du facteur de pondération(W,) de la dose pour les neutrons
varie en effet entre 5 et 20 en fonction de I’énergie alors qu’il n’est que de 1 pour les photons.
Le calcul de cette dose équivalente neutron pour un organe nécessite donc la connaissance
exacte de la distribution énergétique des neutrons, information obtenue par simulation MC
ou par des mesures expérimentales appropriées.

Depuis les années 1970 plusieurs études ont cherché a caractériser la composante neutro-
nique générée pendant les traitements. L’ensemble des études s’accordent a dire que la dose
due aux neutrons est faible par rapport a la dose photon aux positions les plus proches du
champ de traitement [192, 193]. Certains auteurs ont estimé que pour des organes adjacents
au champ de traitement, la dose neutron peut contribuer entre 10 et 15% a la DP totale
[193, 6]. En revanche, les doses équivalentes dues aux neutrons en surface de fantome, a
des distances supérieures a 50 cm de l'isocentre peuvent étre plus importantes que la dose
équivalente photon.

Kry et al [65] par simulation MC ont conclu que les neutrons sont les contributeurs prin-
cipaux a la dose équivalente en surface du fantéme pour des distances supérieures a 30 cm
des bords du champ et pour des profondeurs allant jusque 4,5 cm (Figure 2.18). En terme
d’équivalent de dose ambiant (H*(10)), Vanhavere |6] conclut que la dose neutron dans l'air
devient supérieure & la dose photon pour des distances supérieures & 30 cm de l’isocentre.
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Contrairement & la diminution rapide de la dose photon lorsque ’on s’éloigne du bord du
champ, la dose neutronique reste quasiment constante [75].

A TPopposé de ces conclusions, Hélg [88] dans ses travaux, en comparant la dose périphé-
rique due & des photons de 6 MV & celle due & des photoneutrons a 15 MV, conclut que
cependant la dose due aux neutrons est inférieure & la dose photon d’au moins un ordre de
grandeur quelle que soit la distance par rapport aux limites de champ (Figure 2.18).
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Pour des raisons de simplicité de mesures, la dose neutron est souvent mesurée dans ’air.
Or les mesures dans l'air ou en surface peuvent grandement surestimer la dose recue par
un organe spécifique du patient d’'un facteur 10 ou plus [173], en raison de la raideur de
la courbe de rendement de dose équivalente neutron en profondeur (diminution de 20% par
centimétre de profondeur dans les tissus). La Figure 2.19 [167] montre les équivalents de
dose neutron dans l'air pour différentes énergies et accélérateurs a 20 cm des bordures du
champ. Les différences en termes de valeurs de dose mesurées dans l'air, en surface, et en
profondeur (équivalentes aux profondeurs d’organe) pour des conditions similaires de mesure
y apparaissent clairement. Cette limite souligne 'intérét de mettre au point des techniques
d’évaluations de la dose neutrons moins contraignantes et plus efficaces que les méthodes
actuellement utilisées afin de permettre un calcul de la dose due aux neutrons de facon
systématique pendant les traitements.

En définitive, les résultats contradictoires des différentes études démontrent & nouveau la
complexité du calcul de la DP neutron. Or cette dose correspond & l'intervalle des doses
comprises entre quelques mSv et une centaine de mSv. Les modéles dose/risque étant encore
trés incertains dans cette gamme des faibles doses, ce calcul reste une étape importante afin
d’enregistrer de fagon systématique la dose neutron a chaque traitement pour la création
d’une base de données dosimétriques. Cette derniére permettrait la mise en place d’études
épidémiologiques dont le but est d’améliorer les modeéles mathématiques pour la modélisation
et la compréhension des risques dus aux faibles doses.
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FIGURE 2.19 — Dose équivalentes neutron (DP) soulignant I'impact de 1’énergie, de la profondeur
dans les tissus et des différences de mesures dans 'air et dans les tissus. Toutes les
mesures sont faites avec un linac Varian exepté une (Siemens). Les données sont
extraites de Kry et al (18 MV) [167] et Howell et al [171]

2.7 Bilan et objectifs de I'étude

2.7.1 Bilan de la dose périphérique neutronique

La dose due aux neutrons pendant les traitements de radiothérapie, qu’elle soit périphé-
rique ou dans le champ, n’est actuellement pas calculée par les logiciels de planification de
traitement. Les diverses études, parfois contradictoires, au sujet de cette composante de dose
mettent en évidence la complexité de son évaluation. Ses origines sont multiples et dépendent
de plusieurs facteurs allant du type d’accélérateur aux caractéristiques du bunker. De nom-
breuses études ont estimé des valeurs d’intensité de sources neutroniques pour différents
parameétres. Dans certain cas, des divergences ont été obtenues entre modéles et énergies de
photons identiques. Ces divergences peuvent provenir des incertitudes dues aux méthodes de
mesures ou encore des différences entre modélisation MC de linacs. De nombreuses contro-
verses persistent encore au sein de la communauté scientifique autour de I'influence des éner-
gies de faisceau, de la taille du champ, de la variation de la dose en fonction de la distance par
rapport a 'isocentre, de I'influence des nouvelles méthodes de traitements (nombre d’'UM vs
dose neutron) ou encore de la prépondérance de la dose neutron par rapport a la dose photon
a des distances éloignées de l'isocentre. Si proportionnellement & la dose due aux photons,
la dose due aux neutrons est négligeable a I'intérieur et en bordure du faisceau, plusieurs
auteurs s’accordent a dire qu’elle devient du méme ordre de grandeur ou méme supérieure
a la composante périphérique d’origine photonique pour des distances supérieures & 30 cm
de l’isocentre. Indépendamment du type de technique ou d’accélérateur, la dose équivalente
neutron a été évaluée dans la littérature comme allant de 0,1 mSv.Gy~! de traitement a des
dose de 20,4 mSv.Gy~! (soit deux ordres de grandeurs).

Si ces valeurs de dose peuvent paraitre faibles relativement a la dose délivrée dans les
volumes cibles, elles correspondent précisément a la gamme des faibles doses pour lesquelles
les effets radiobiologiques sont encore trés mal connus. Le modéle linéaire sans seuil n’admet
pas de limite de dose en dessous de laquelle le risque de développer un second cancer n’existe
pas, et plusieurs études ont déja démontré une augmentation du risque de cancer secondaire
pour des doses de l'ordre de 50-100 mSv [36, 37].
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Pour mieux définir les risques et augmenter la précision des modéles, il est nécessaire d’avoir
des bases de données dosimétriques précises et en nombre important pour les différentes
techniques de traitement en radiothérapie. Ces bases de données peuvent étre construites
a partir des patients traités, constituant a eux seuls une source de données dosimétriques
précieuse pour des études épidémiologiques a grande échelle sur les effets des irradiations sur
une large gamme de dose. Ainsi les patients irradiés en radiothérapie ou par imagerie vont
devenir une source cruciale de données pour une amélioration et un raffinement continu des
fonctions dose-réponses spécialement pour les expositions aux faibles doses.

La BEIR VII [40] reconnait dans son rapport le manque de pouvoir statistique dans la
région des faibles doses. Elle y indique clairement que les études épidémiologiques ont en
général une capacité limitée a définir la forme de la courbe dose-réponse pour les différents
niveaux d’expositions et & donner des estimations quantitatives sur les risques en relations
avec les doses d’irradiation surtout pour les faibles doses. Elle recommande donc la mise en
place d’études sur des estimations précises de dose par individu dans les organes d’intéréts
(donc radiosensibles). Pour s’assurer que ces données soient enregistrées pour chaque patient
traité (ou au moins pour les patients présentant des risques élevés de développement de
second cancer comme les cas pédiatriques), il apparait nécessaire de calculer et d’enregistrer
les doses spécifiques aux différents organes afin que cette étape fasse partie intégrante des
différentes étapes de la prise en charge du patient.

Bien que le seuil de production des neutrons dans le berylium soit de 1,6 MV la quantité
de neutrons produits pour des traitement avec une qualité de faisceau de 6 MV reste faible.
En revanche, il faut noter que la majorité des centres de traitement traitent encore de ma-
niére réguliére (30-40%) avec des qualités de faisceaux comprises entre 10 et 25 MV. Pour
ces traitements le probléme des irradiations périphériques avec les neutrons reste actuel en
radiothérapie.

A ce jour, aucun outil de prédiction n’a été développé et mis en place dans un centre de
traitement. Dans un article paru en 2017, R. Harrison insiste sur le fait que si 'estimation de
la dose & la tumeur est actuellement parfaitement possible, la synthése de la dose périphérique
reste quand & elle non triviale et souffre d’'un manque clair de logiciel dosimétrique adapté
a son estimation [58]. Un des futurs challenges qu’il énonce dans le domaine de la DP est la
dosimétrie des photoneutrons en radiothérapie photon. Il indique qu’en raison des limitations
existantes lors des campagnes de mesures, le développement de modéles (soit analytiques,
soit MC) facilement applicables et vérifiés expérimentalement est fortement nécessaire afin
d’étre intégrés a des TPS, dont les algorithmes aussi, doivent étre affinés afin de pouvoir
précisément évaluer la dose méme a quelques centimétres des limites de champ.

Au vu de Pensemble de ces considérations, il apparait donc important d’apporter une
solution technique & la facon dont la caractérisation de la composante neutronique de la DP
pourrait s’intégrer & une routine clinique.

2.7.2 Objectifs de I'étude

2.7.2.1 Descriptif global

Parmi toutes les composantes de DP (photonique, d’imagerie, neutronique) aucune n’est
actuellement correctement calculée lors de la planification des traitements. Il existe donc un
surplus de dose, systématiquement négligé, qui est délivré au patient et dont on estime qu'’il
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peut potentiellement générer un second cancer. Parmi ces composantes, ce travail de thése
se consacrera exclusivement a I’étude de la composante neutronique.

L’objectif de ce travail de these est de développer un outil clinique précis de prédiction de
la dose périphérique neutronique lors de la planification du traitement. Ce travail, mené en
partie en collaboration avec le centre Paul Strauss de Strasbourg, a pour objectif d’identifier
les paramétres critiques pour la production neutronique et de développer un outil de calcul
personnalisé de la distribution de dose neutron délivrée au patient par traitement. En effet, la
quantification de cette dose secondaire neutron et sa comparaison a la dose secondaire photon
générée par les différentes balistiques de traitement utilisées, pourrait permettre de mettre
en évidence et de mieux identifier les paramétres influant les doses secondaires associées a
chaque balistique et technique de traitement.

L’outil développé doit permettre un calcul systématique de dose absorbée dans des organes
sensibles distants de la zone de traitement pour permettre, d’'une part la mise en place
d’un suivi précis et personnalisé de la DP dans le dossier du patient (surtout pour les cas
pédiatriques et d’adultes jeunes) et d’autre part d’enregistrer ces valeurs afin de générer des
bases de données dosimétriques pouvant alimenter les études épidémiologique sur les effets
des faibles doses irradiant le patient dans le cadre de la radiothérapie.

Les étapes principales de ce travail sont décrites briévement dans la section suivante.

2.7.2.2 Etapes du travail

Caractérisation d'un détecteur a neutrons de référence : CR-39

Pour quantifier la dose due aux photoneutrons pendant un traitement, la premiére étape du
travail a été de caractériser un systéme de dosimétrie passive neutron (CR-39) au laboratoire.

Le CR-39 est un détecteur solide de trace nucléaire. Son principe de détection est basé sur
la révélation des traces latentes créées dans le détecteur le long des trajectoires des particules
de recul chargées produites par interaction des neutrons avec le détecteur lui méme ou un
convertisseur. Ces dosimétres constituent une référence pour les études de dose neutron en
salle de traitement par leur transparence aux photons et leur bonne équivalence tissus.

Paramétres d’influence sur la production des neutrons secondaires en radiothérapie :
mesures et simulation MC

Les techniques de traitements modernes telles que la modulation d’intensité nécessitent
de multiples variations de la taille du champ, ainsi que différentes angulations de la téte de
I"accélérateur, pour délivrer avec haute précision la dose prescrite au volume cible. Comme il
I’a été vu dans 'état de ’art, ces nouvelles techniques peuvent influencer la production des
neutrons secondaires. Dans ce contexte, la seconde étape du travail de thése a été d’étudier
I'influence de la qualité du faisceau, taille des champs (méchoires, collimateur multilames) et
de 'angulation sur la production des neutrons pendant un traitement par simulation Monte
Carlo, par détecteur actif (capteur CMOS développé au sein du groupe) et par CR-39. La
dépendance de la production des neutrons avec plusieurs parameétres met en avant la nécessité
de devoir la calculer pour chaque configuration de traitement. La dose neutron ne peut donc
pas étre estimée de fagon analytique simple, mais nécessite bel et bien la prise en compte de
I'intégralité des paramétres de traitements.



76 Dosimétrie des neutrons

Développement d’'un code de calcul Monte Carlo pour I'accélération du calcul de dose
neutron

Comme plusieurs parameétres influent sur la DP neutrons, la méthode MC, en permettant la
prise en compte de la géométrie de traitement et des parameétres associés pour une estimation
complete de la dose neutron, est reconnue comme étant la technique de calcul 1a plus précise
pour la prédiction des résultats dosimétriques [194] pour un traitement donné. En revanche,
le calcul de dose neutron par Monte Carlo est difficilement réalisable en routine clinique du
fait de 'importance des temps de calcul. En effet, a titre d’exemple, on estime qu’avec cette
méthode, le calcul d'une carte de dose avec une incertitude statistique de 5% pour chaque
patient sachant qu’il y a environ 3000 patients de traités par an (Centre Paul Strauss),
requiert 'utilisation de 100 CPU tournant 24/24 et 7/7. Au vu des limitations claires en
terme de ressources calculatoires dans les centres anti-cancéreux, une méthode d’accélération
de temps de calcul de dose neutron a donc été mise au point afin de rendre ce calcul de DP
systématique.

L'utilisation des données DICOM /RTPlan contenant les parameétres de traitements comme
paramétres d’entrée dans le code de calcul, permettra la génération d'une carte de dose propre
a chaque patient.

2.8 Conclusion

En définitive, aprés un rappel sur le mode d’interaction des neutrons et les processus phy-
siques & l'origine de leur production en radiothérapie par RX de haute énergie, ce second
chapitre nous aura permis de développer la problématique due a la dose périphérique d’ori-
gine neutronique. Il y a été mis en évidence, d’'une part les controverses existant actuellement
dans la littérature autour de la caractérisation de cette dose, et d’autre part 1’absence d’ou-
tils fiables de prédiction de cette dose DP utilisable en routine clinique. L’état actuel des
connaissances nous a donc conforté dans l'intérét de développer un outil qui puisse permettre
d’utiliser la précision du calcul MC pour 'estimation de la dose neutron en radiothérapie.
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L’objectif de ce chapitre est de présenter ’étape de caractérisation des détecteurs passifs
a neutrons utilisés dans le cadre de cette theése : les détecteurs solides de traces nucléaires
(DSTN). Le laboratoire disposant de ce type de détecteurs [124], la mise au point d’une mé-
thode reproductible d’exploitation, ainsi qu’une caractérisation du systéme, ont été réalisées
afin de pouvoir procéder & I'exploitation des détecteurs utilisés pour les mesures expérimen-
tales. A cette caractérisation s’est ajouté un travail d’ouverture sur I’évaluation des capacités
de notre systéme a étre utilisé en vue d’une spectroscopie des particules chargées d’intéréts en
détection des neutrons (protons et particules «). Ce type d’application trouve parfaitement
sa place dans les caractérisations de champs neutroniques en radiothérapie.

3.1 Introduction

Les particules chargées peuvent étre détectées via l'observation de traces nucléaires qui
sont des zones de dommage se créant le long des trajectoires de ces particules dans le matériau
détecteur. L’enregistrement du passage d’une particule chargée ne se fait pas de fagon systé-
matique dans tous les types de matériaux et pour toutes les particules. Seuls certains types
de solides, les DSTN, enregistrent le passage de particules chargées quand leurs propriétés
sont compatibles avec les seuils en énergie de détection.

Les premiers travaux sur les DSTN ont été publiés par Young [195] en 1958 et par Silk
et Barn [196] en 1959 : Young a décrit de fines traces de fragments de fission développées
dans du fluorure de lithium, et Silk et Berns ont observé des traces de fragments de fission
de 235U par observation au microscope électronique & transmission du mica. Suite & ces
observations, en 1962, Price et Walker [197] ont développé la technique d’observation en
microscopie optique de traces individuelles des fragments de fission créés en profondeur dans
les milieux condensés. Ils ont mis en évidence le fait qu'une attaque chimique différentielle
par un acide ou par une base va préférentiellement s’effectuer le long de la trajectoire des
particules dans le détecteur. Ces traitements permettent 1’élargissement des traces jusqu’a
des diameétres de l'ordre de 0,5 pm ce qui permet leur observation au microscope.

Il existe de grandes différences entre les traces latentes présentes dans les deux catégories
majeures de solides qui sont soit des minéraux (verre, mica, apatite...) soit des matériaux
organiques polymériques comme les dérivés cellulosiques (nitrate de cellulose, di-acétate et
tri-acétate de cellulose) et les polycarbonates (CR-39, Lexan...).

Dans ce travail, les détecteurs utilisés sont des polycarbonates de type CR-39.

3.2 Détecteurs solides de traces nucléaires de type CR-39

3.2.1 Caractéristiques

Le CR-39 est un détecteur qui présente de nombreux avantages pour la dosimétrie passive
des neutrons. De formule chimique brute C19H1307, ce polymeére massif de polyallyldiglycol
carbonate (PADC) est transparent, amorphe, isotrope et ses propriétés chimiques en font
un des détecteur solides de traces nucléaires le plus sensible en terme de transfert d’énergie
linéique (TEL) ' [198, 199]. Le CR-39 est homogéne, transparent aux photons et sensible aux

1. TEL (Transfert d’Energie Linéique) : énergie transférée par une particule ionisante traversant la matiére
par unité de distance, exprimée en keV.pm ™!
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particules chargées avec des TEL,H2O (transfert d’énergie linéique dans I'eau) entre 5 et
1500 keV.um ™!, incluant les protons d’énergie inférieure a 10 MeV , les particules « d’énergie
inférieure & 50 MeV et les ions lourds de toutes énergies. Par ailleurs, sa composition chimique
est similaire a celle des tissus humains, ce qui permet une réponse aux neutrons similaires
aux tissus. Les neutrons rapides (énergie entre 1 et 20 MeV) peuvent étre détectés via les
protons de recul produits au cours des interactions élastiques entre les neutrons et les noyaux
d’hydrogene du polymeére. Ils peuvent aussi étre détectés via les particules lourdes de reculs
mises en mouvement lors des réactions de fragmentation non-élastiques avec les noyau de C
et O.

Ce détecteur est un des plus utilisés pour la détection des neutrons en radiothérapie par
rayons-X en raison de sa transparence aux photons de toutes énergies. La plupart des autres
détecteurs & neutrons sont en effet sensibles aux rayons X et lorsqu’ils sont placés dans un
champ a flux élevé de photons, le signal photons va complétement dominer celui des neutrons,
pouvant conduire & une saturation des détecteurs. Les CR-39 sont de plus peu encombrants
(1,6 cm? de surface) et peuvent étre placés dans des inserts de fantome pour la mesure de
dose aux organes.

La composition du CR-39 est donnée par le Tableau 3.1

Composition chimique (C12H1807),
Densité 1,29 g.cm ™3
Poids moléculaire 274 g.mol~!
Nombre d’électrons / molécule 146
A)Z 1,877
Potentiel d’ionisation 70,19 eV
Densité électronique 1,24 x 10 g.cm—3
Indice de réfraction 1,5

TABLE 3.1 — Caractéristiques générales du CR-39 [200, 201]

3.2.2 Critéres de visualisation des traces

Apres interaction des particules chargées avec le PADC, il y a brisure des liaisons intermo-
léculaires avec formation de traces latentes. Chaque DSTN est caractérisé par une énergie
critique en dessous de laquelle les traces ne sont pas observables. La visualisation de ces
traces dépendra de plusieurs paramétres :

la nature du matériau
— l’angle d’incidence
— l’énergie de la particule incidente

les conditions de développement

3.2.3 Formation des traces latentes

Plusieurs travaux [202] ont été effectués pour expliquer et comprendre la distribution
spatiale du dépot d’énergie et les modéles de formation d'une trace dans un DSTN. Parmi
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ces modeéles, les modeles de la pointe thermique et d’explosion ionique indiquent que la zone
entourant ’axe de la trajectoire de la particule chargée subit un maximum de dégats causés
par l'ionisation primaire. Les électrons résultant de cette ionisation vont a leur tour créer
des dommages le long de leur parcours.

La trace sera ainsi constituée de deux zones de perturbations :

— une zone cylindrique , le cceur de la trace dans laquelle les perturbations sont crées par
I'ionisation primaire

— une zone périphérique appelée halo de dommages, ot les perturbations crées au cceur
de la trace se propagent par les électrons résultants de l'ionisation primaire

L’ensemble de ses dégats vont générer des modifications structurales dans le polymére qui
rendra possible la mise en évidence de traces par développement chimique.

3.2.4 Paramétres physiques liés aux DSTN

L’analyse des traces latentes enregistrées par un CR-39 nécessitent un développement
chimique avant de pouvoir les visualiser sous un microscope optique. La forme des traces
révélées dépend de l'action simultanée de la solution chimique le long des trajectoires des
particules et sur I’épaisseur du détecteur conduisant a considérer deux paramétres physiques
principaux :

la vitesse d’attaque chimique surfacique du détecteur : Vp

— la vitesse d’attaque chimique des traces latentes : Vp

3.2.4.1 Vitesse d’'attaque surfacique (V3)

C’est la vitesse avec laquelle I'épaisseur du détecteur est décapée quand il est soumis au
traitement chimique pendant une durée donnée (Figure 3.1). Les deux techniques les plus
fréquemment utilisées pour sa détermination sont la méthode de mesure d’épaisseur et la
méthode de mesure de variation de masse.

Méthode de mesure des épaisseurs

Pendant le traitement chimique, la surface du détecteur est progressivement décapée
couche apres couche ce qui conduit & une diminution de son épaisseur. Dans ce cas, Vg
est calculée grace a la mesure de I’épaisseur du détecteur en différents points sélectionnés
avant le traitement chimique, puis & des intervalles de temps At réguliers aprés chaque
traitement. La vitesse d’attaque surfacique est alors donnée par [202] :

Ax

Ve = ——
B~ 9At

(3.1)
avec Az la variation d’épaisseur apreés le temps At de décapage.
Méthode de mesure de variation de masse

Le décapage du détecteur pendant le traitement chimique conduit & une perte de masse
du détecteur. La mesure de la variation de la masse avant et aprés développement chimique
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permet de déterminer Vg tel que [202] :

Am

= — 2
25pt (32)

B
avec S la surface du détecteur, p la densité du détecteur et t le temps de décapage. C’est
cette méthode qui a été utilisée au cours de ce travail.

3.2.4.2 Vitesse d'attaque le long des traces (V7)

Elle représente la vitesse avec laquelle 1a solution chimique se propage le long de la tra-
jectoire laissée par les particules incidentes dans le CR-39, donc I’érosion interne des traces
(Figure 3.1). Elle dépend de I'énergie perdue par la particule incidente, la température et

la concentration de la solution. En incidence normale, connaissant Vg, Vr est donnée par
[203, 200] :

4e? + D?
Vr=Vp—— 3.3
= Voo 3.3)

Avec Vp la vitesse d’attaque surfacique, D le diamétre moyen des traces visualisées au
microscope et e I’épaisseur décapée en surface du détecteur.

3.2.4.3 Ratio des vitesses d'attaque (Vg)

Apres développement chimique, un impact conique (la trace nucléaire) peut étre observe
a Pendroit de la trace latente (dégats dans le CR- 39). La taille de I'ouverture elliptique de
cet impact est proportionnelle & ’énergie transférée par les particules ionisantes au matériau
par unité de longueur, c’est & dire au TEL (Transfert Linéique d’Energie) de la particule a
lorigine de ces dégéts moléculaires [204].

Une des autres quantités d’intéréts lors de 'analyse morphologique des traces dans le CR-
39 est le ratio des vitesses d’attaque (Vi) qui permet d’établir une relation entre Vg et Vp
[205] :

Vr

Vi = —
R Vs

(3.4)
Les traces ne peuvent étre visualisées que si Vp > Vp.

3.2.4.4 Angle d’ouverture de la trace

L’angle (0) (Figure 3.1) d’ouverture entre la trajectoire de la particule et le coté de la
trace conique est défini en fonction de Vr et Vp tel que :
Vi 1
sind = -2

= — 3.5

Le ratio des vitesses d’attaque Vg est proportionnel au TEL de la particule incidente
responsable de la formation de la trace dans le détecteur. Les particules & TEL important
vont déplacer un nombre plus important d’électrons que les particules a TEL plus bas. Il
en résulte, pour les particules & TEL important, des cassures de liaisons chimiques plus
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importantes avec une génération de traces latentes de ces dégats plus grandes. [.’angle § est
inversement proportionnel au TEL : les particules de faible TEL généreront ainsi des traces
coniques avec un angle § plus grand et des traces moins profondes que des particules de TEL
plus grand.

Trajectoire
dela

Trace latente particule

FIGURE 3.1 Formation d’une trace au cours du développement chimique [204]

3.2.4.5 Angle critique d’enregistrement

L’angle critique d’enregistrement 6. est formé par la trajectoire de la particule incidente
et la normale & la surface du détecteur (Figure 3.2) : ¢’est angle au-dela duquel la détection
des particules est impossible. Fleisher [200], pour le cas des DSTN, a décrit un angle critique
au dela duquel les traces dans un détecteur irradié¢ par des particules chargées ne sont pas
observables aprés révélation chimique malgré que les dégats soient importants en raison
de I'épaisseur de la partie décapée du détecteur. Cette épaisseur est le résultat des effets
simultanés de la dissolution de la partie du détecteur non irradié caractérisée par Vg et celle
des dégats caractérisée par Vp, ce qui peut se traduire par la condition suivante :

t
cos@/ Vrdt > Vpt (3.6)
0

. = arccos <tVB> (3.7)
fO Vrdt

L’angle critique va donc dépendre de plusieurs paramétres : la nature du DSTN, I’énergie
de la particule incidente et le temps de développement ¢ qui est variable en fonction du type
de DSTN [206]. II est lié a Vefficacité n du détecteur par la relation :

n=1-—sinf,. (3.8)

Plus I'angle critique d’enregistrement est faible, plus lefficacité du détecteur est élevée.
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F1GURE 3.2 — Condition d’observation d’une trace aprés développement chimique

3.3 Caractérisation du systéme de dosimétrie CR-39 (IPHC)

Le travail de caractérisation des CR-39 a débuté par la mise au point d’un protocole
d’analyse de ces détecteurs (développement chimique et lecture au microscope) ainsi que
I’évaluation des incertitudes totales liées a leur méthode d’exploitation.

3.3.1 Incertitudes appliquées aux mesures des rayonnements

Toutes les mesures dosimétriques, méme quand elles sont réalisées avec des appareils suf-
fisamment précis et répétées plusieurs fois, sont entachées d’erreurs qui peuvent étre plus ou
moins importantes en fonction du protocole choisi, de la qualité des instruments utilisés ou
du role de 'opérateur.

L’incertitude est un paramétre associé au résultat d’'une mesure qui caractérise la disper-
sion des valeurs mesurées provenant principalement des conditions de mesure et des effets
liés aux appareils (reproductibilité, indication..). L’incertitude sur le résultat d’'une mesure
n’étant jamais exactement connue, elle peut étre estimée par des méthodes probabilistes.
Quelques modéles statistiques ont ainsi été introduits pour caractériser la dispersion des
mesures et la détection des rayonnements ionisants : ce sont 'incertitude de type A et 'in-
certitude de type B principalement utilisées dans ce travail de caractérisation [207].

3.3.1.1 Incertitudes de type A

Elle est obtenue & partir d’'une analyse statistique des mesures répétées, et peut étre réduite
en augmentant le nombre de mesures. Notée w4, elle est définie comme erreur standard oz
de la moyenne d’une grandeur estimée & partir de n mesures répétées et indépendantes. Elle
est donnée par :

1 1 1
O = —F=03 = —=,| —— x; — T)? 3.9

€z \/ﬁ z \/ﬁ n—1 ;( ? ) ( )
Avec o, l'estimateur de I’écart-type de la grandeur x autour de la moyenne arithmétique &
de toutes les mesures z;.

3.3.1.2 Incertitudes de type B

Les résultats obtenus de mesures sont combinés a des données physiques tirées de la littéra-
ture pour accéder a la grandeur finale recherchée. En général des opérations de multiplications
sont mises en jeu dans les expressions finales, comme pour la détermination de I'équivalent
de dose ambiant correspondant au produit de la fluence par les coefficients de conversion
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fluence-dose. Dans ce cas, on introduit I'incertitude de type B notée up dont I’évaluation ne
se fait pas par analyse statistique d’une série de mesure mais plutét d’'une maniére prenant
en compte toutes les incertitudes sur les paramétres indépendants dont dépend la grandeur
recherchée.

Si I'équation qui détermine une grandeur opérationnelle H en un point est de la forme :

H=MxN (3.10)

avec M la lecture fournie par l'instrument de mesure et N le facteur d’étalonnage entaché
d’une incertitude, l'incertitude relative associée a la grandeur H est une somme quadratique
des incertitudes relatives sur les parameétres M et N :

RG]

Dans ce travail, les erreurs données représentent la dispersion sur le résultat d’une série

de n mesures ou pour l'incertitude totale, une combinaison quadratique des incertitudes sur
les différents parameétres qui sont mis en jeu pour 'exploitation des CR-39, a 1o.

3.3.2 Mise au point de la méthode de lecture microscopique
3.3.2.1 Caractéristiques du détecteur

Les CR-39 utilisés sont des Technotrack2 (Technol Chyoda, Japon). Les dimensions du
détecteur sont de 19 x 8,5 x 0,8 mm? pour une densité de 1,29 g.cm™3. La détection des
neutrons est possible sur une grande plage d’énergie (Figure 3.4) grace a U'insertion du CR-39

dans un étui en plastique de 1 mm d’épaisseur comportant (Figure 3.3) :
— un écran en polyéthyléne (HDPE) pour la détection des neutrons rapides

— un écran fait d’'un mélange de polyétyhléne (HDPE) et de Bore (19,92% 9B et 80,12%
de ''B pour une densité totale de Bore dans le convertisseur de 7,2%) pour la détection
des neutrons thermiques

11 mm 8 mm

Convertisseur en polyéthyléne
(HDPE)

BN(in HDPE) | | &smm

converter | BN(in HDPE) Lmm
CR-39 N

0.8mm
=

1D number

Convertisseur boré
(BN in HDPE)

Measurement area

8.5mm

CR-39

19 mm

FIGURE 3.3 — Caractéristiques du détecteur Technotrak2
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FIGURE 3.4 Réponse du détecteur Technotrak2 avec les convertisseurs en Bore et HDPE [208].
La ligne continue représente la réponse évaluée pour la somme des composantes des
cOtés borés et en polyéthyléne. La ligne en pointillés gras représente les coefficients de
conversion fluence-equivalent de dose (Publication 74 de 'ICRP [137])

3.3.2.2 Irradiation des détecteurs

Pour la mise au point du protocole de lecture au microscope, deux lots de CR-39 irradiés
et développés au Japon ont été analysés. Chacun des lots a été irradié avec des faisceaux
de neutrons monoénergétiques de 144 keV et 565 keV produits par un accélérateur Van de
Graaf au National Institute of Advanced Industrial Science and Technology (Japon). Les
dosimétres étaient placés sur ’axe du faisceau a une distance de 50 cm de la cible, fixés a
un fantome d’eau ISO, un lot recevant 1,39 mSv (144 keV) et l'autre 3,76 mSv (565 keV).
Les détecteurs ont ensuite suivis un traitement chimique dans une solution d’Hydroxide de
Potassium (KOH) a 30% chauffée & 90" pendant 2h30. L’objectif de cet échange a été de com-
parer le comptage du systéme disponible au laboratoire avec le systéme de comptage japonais
(HSP-1000, SEIKO Precision Inc [208], constituant notre référence) pour une validation du
systeme de lecture.

3.3.2.3 Dispositif de lecture du laboratoire

Le microscope optique
L’analyse des traces se fait via le microscope optique (Axioscop) avec un grossissement de

100x, couplé & une caméra CCD pilotée par le logiciel d’aquisition automatique Visilog 5.4
2

(Noesis). Une macro d’analyse a été mise en place afin d’analyser deux surfaces de 20 mm?,

correspondant aux zones du détecteur sous le convertisseur boré et en HDPE (Figure B.5).

Le logiciel de traitement d’image

Les images acquises sont analysées par le logiciel d’analyse d’images ImageJ [209]. Grace a
la définition de différents paramétres (seuillage, circularité, bruit de fond) ’analyse quantita-
tive et qualitative des traces est optimisée. Dans notre cas, I'image d’origine est transformée
en image binaire a laquelle est appliqué un seuillage (procédure itérative). Des limites de cir-
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FiGURE 3.5 — Dispositif d’analyse des CR-39 de 'TPHC

cularité et de surface minimale d’objet & compter ont été fixées afin d’écarter au maximum

les comptages d’impuretés présentes dans le détecteur (Figure 3.6).
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FIGURE 3.6 — Etapes de traitement de I’image microscopique aboutissant au comptage de la densité
de traces

Influence de la hauteur et du positionnement sur la platine

Le réglage de la hauteur de la platine est fait manuellement & chaque lecture, d’ou exis-
tence d’un jeu mécanique. Ceci entraine une forte variabilité du comptage de traces entre les
lectures. Pour évaluer cette variabilité, une analyse en profondeur des traces enregistrées a
hauteur variable (coté HDPE et BN) a été réalisée afin de déterminer une hauteur de platine
de référence pour les analyses. Cette variation de comptage est donnée par la Figure 3.7.
Deux pics apparaissent correspondant aux deux faces du détecteurs, avec le premier pic
correspondant & la face irradiée du détecteur.

Au vu de 'importante variabilité du comptage en fonction de la hauteur de la platine, la
position de référence de lecture des détecteurs a été fixée & 31000 UA, hauteur correspondant
au maximum de comptage sur la face irradiée.

Par ailleurs, la platine est divisée en 12 emplacements pour la lecture des détecteurs. Le
microscope n’étant pas installé sur un support lui étant spécifique pour garantir sa stabi-
lité, la dispersion du comptage par rapport a la position sur la platine a été évaluée a la
position du maximum de comptage déterminée par ’analyse en profondeur précédemment
réalisée.(Figure 3.7).

L’erreur attribuée au positionnement sur la platine est de 4% pour la zone au contact du
convertisseur en HDPE et 2% pour la zone au contact du convertisseur en BN (10).
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FIGURE 3.7 Variation de la densité de traces en fonction de la hauteur de la platine (1 UA — 0,5 pm)
(gauche) et en fonction de la position sur la platine (droite). La légende "HDPE"
correspond a la surface analysée se trouvant sous le convertisseur en polyéthyléne et
"BN" sous le convertisseur boré

Comparaison des résultats : validation du protocole de lecture

Les résultats des comptages fournis par le fabricant (Technol) et via notre dispositif de
lecture sont synthétisés dans le Tableau 3.2. Des écarts moyens (HDPE et BN) de 8% ont
été trouvés entre les deux comptages. Un ratio similaire du comptage moyen coté BN par
rapport au comptage moyen coté HDPE a été retrouvé pour les deux modes de lecture. Ces
résultats nous ont permis de valider la fiabilité de notre trame de méthode d’analyse au
microscope des CR-39.

Energie Dose DupprE DN OHDPE OBN

Systé _Dpn
YORRE keV]  [mSv] [em™?] [em™2] [%] (%] Dmore
Axioscop 144 1,39 1659 2489 8,4 8,1 1,5
(IPHC) 565 3,76 4469 4830 45 2.2 1,08
HSP-1000 144 1,39 1809 2772 0,7 0,4 1,53
(Technol) 565 3,76 4824 5072 1,2 2.9 1,05

TABLE 3.2 — Résultats de comptage des CR-39 (avec Dyppg et Dpn moyennes des densités de traces
respectivement obtenues sous le convertisseur HDPE et BN ; ogppr et oy écarts re-
latifs de comptages obtenus par énergie sous les deux différents convertisseurs)

3.3.3 Evaluation expérimentale de la réponse des détecteurs

Pour I'évaluation des incertitudes liées a l'intégralité du systéme d’exploitation (dévelop-
pement chimique et lecture microscopique) et Iévaluation de la réponse des détecteurs, un
set de 10 détecteurs a été irradié dans des conditions similaires a chaque fois, a des doses
d’irradiations différentes.

3.3.3.1 Conditions d’irradiation

Pour la calibration en H*(10), les irradiations se sont faites aupres de la source de neutrons
rapides de 2! Am-Be de I'IPHC (Institut Pluridisciplinaire Hubert Curien) dont le spectre
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est représenté Figure 3.9. La source est constituée d’'un mélange de poudre de dioxyde d’amé-
ricium avec du béryllium qui permet la production de neutrons rapides selon la réaction :

2Am BT Np +a

3.12
a+9Be—>13C*—>12C+n—|—'y ( )

La source est pilotée par un systéme pneumatique automatique qui en contrdle la sor-
tie et la rentrée. Au repos elle est logée dans un cube de polyéthyléne de dimensions de
84x84x84 cm? qui absorbe la totalité des radiations neutroniques. L’ensemble du dispositif
est dans une salle en béton de dimension 404x404x386 cm? avec murs de 1 m d’épaisseur
pour éviter ’exposition externe des utilisateurs.

Bras mobile pour fixation
du
support des détecteurs

| Emplacement de la source ‘

Tube en Al pour
le transfert de

W

!

Chariots disposés
surrail

Containeren ‘L,

polyéthyléne | =

FIGURE 3.8 — Calibrateur de 'IPHC [210]

La source émet (2,2440,10)x10% neutrons par seconde avec une activité de 1 Ci (37 GBq)
en émission . Des photons de différentes énergies (3,216 MeV, 4,438 MeV, 9,641 MeV) sont
issus de la désexcitation du '3C.

Pour la calibration en H,(10), les irradiations se sont faites aupres de la source de neutrons
rapides de 2! Am-Be de 'TPNO (Institut de Physique Nucléaire d’Orsay) avec une activité
de 0,3 Ci (11,1 GBq) [211].

Irradiation aux neutrons rapides

Les lots de détecteurs ont été irradiés & 'IPHC entre 1 mSv et 22 mSv & une distance de
50 cm de la source de neutrons rapides a des durées variables pour un débit de dose a cette
distance de 0,088 mSv.h~! (source calibrée en équivalent de dose ambiant H*(10)).

Pour la calibration en Hy(10) a 'IPNO, les détecteurs ont été placés sur un fantéome
rempli d’eau et dont les parois sont en PMMA (polyméthacrylate de méthyle) de dimensions
externes de 30x30x15 ¢cm? (recommendation du I'ICRU (rapport 47) [212]) 4 45,5 cm de la
source & des durées variables pour un débit de dose a cette distance de 43,74 pSv.h~! (source
calibrée en équivalent de dose ambiant Hy(10)). Ils ont ainsi été exposés & des doses de 0,1
a4 10 mSv. En raison de I’absence de dispositif de thermalisation de la source de neutrons de
I'TPNQ, seules des irradiations auprés de la source rapide ont été faites.
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Irradiation aux neutrons thermiques

La source ! Am-Be de 'IPHC ne présente pas de composante thermique. Pour en obtenir
une, elle a été placée au centre d'une sphére en polyéthyléne appelée sphére de Bonner (SB).
A Tintérieur de la sphére, les neutrons émis subissent des diffusions successives. Une partie
des neutrons aura perdu son énergie en sortie de la sphére. Le spectre de neutrons obtenu
d’énergie comprise entre 25 meV et 0,5 eV, varie en fonction du diamétre de la sphére. Dans le
cas de nos irradiations, le diametre de la sphére utilisée est de 9 p (1 p — 2,54 cm) (Figure 3.9).
Le débit d’équivalent de dose ambiant maximal s’observant au contact de la sphére, les
détecteurs ont été directement positionnés au contact de la sphére (1,015 mSv.h~1).

Les détecteurs ont été irradiés jusqu’a une dose de 93 mSv.

§0.04 Spectre 2*'Am-Be
3 09— Avec SB (9p)
30.035 — Sans SB l
o.oaf ------------
o.ozsf J :
o.ozf
040152
o.o*.f
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FIGURE 3.9 — Spectre de la source de 2! Am-Be de 'ITPHC avec et sans Sphére de Bonner

3.3.3.2 Conditions de développement chimique

Apres irradiation, les détecteurs sont pesés avant de suivre un traitement chimique en trois
étapes :
développement : bain de KOH (30% wt) chauffé & 90° pendant 2h30, agitateur magné-

tique 200 tours.min~!

— neutralisation : immersion dans une solution d’HCl 4 0,1 mol /L & température ambiante

pendant 30 min, agitateur magnétique 200 tours.min—!

— rincage : bain d’eau distillée & température ambiante pendant 30 min

Une fois secs, les détecteurs sont pesés afin de systématiquement déterminer la vitesse
d’attaque surfacique Vg selon I'équation (3.2). Cette procédure, permet entre différents dé-
veloppements successifs d’apprécier la stabilité du traitement chimique.

3.3.3.3 Bilan des incertitudes sur I'exploitation du systéme
Le bilan des incertitudes liées a I'exploitation des CR-39 prend en compte les paramétres
suivants :

— la reproductibilité : dispersion du comptage entre 10 détecteurs irradiés a la méme dose
et développés dans les mémes conditions
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— la répétabilité : dispersion du comptage suite a 10 lectures successives du méme détec-
teur

— le développement chimique : dispersion du comptage et de la valeur de Vg sur 10
détecteurs irradiés dans les mémes conditions, développés dans des bains chimiques
différents

— la position sur la platine : dispersion du comptage d’'un méme détecteur positionné a
différents endroits sur la platine

Les valeurs de ces incertitudes sont données dans le Tableau 3.3.

Facteur ouppe |%] oBnN [%]
Reproductibilité 9,5 8.4
Répétabilité 1,8 0,6
Développement chimique 7,2 8,4
Position platine 4.2 2,8
Total 12,8 12,2

TABLE 3.3 — Bilan des incertitudes sur la méthode d’analyse des CR-39

3.3.3.4 Réponse des détecteurs aux neutrons

La Figure 3.10 présente la réponse Ry, du dosimétre en présence du spectre rapide et
thermalisé (gauche) ainsi que la réponse Ry, (10) en présence du spectre rapide (droite).
Pour le spectre rapide, le signal suit une loi linéaire respectivement pour H* et Hy,(10) :

Ry~ = (837 £50) x H*(10) (3.13)
et :
RHp(lo) = (932 +57) x Hp(lo) (3.14)

Partant de ces mesures expérimentales, on peut déterminer un facteur de calibration du
dosimétre défini comme l'inverse de sa réponse. Le facteur obtenu en présence du spectre ra-
pide est 1,2 x 1073(£7,1 x 107%) mSv.cm?/trace et 1,1 x 1073(£6,7 x 107°) mSv.cm? /trace
respectivement pour H* et Hy(10). A partir de cette valeur, on peut obtenir respectivement
I’équivalent de dose ambiant et personnel neutron en multipliant ce facteur par le signal de
protons de recul obtenu avec le dosimétre.

De la méme maniére, pour le spectre thermalisé, la réponse du dosimétre est :

Ry = (34 +£4) x H*(10) (3.15)

pour un facteur de calibration de 2,9 x 1072(£3,4 x 1073) mSv.cm? /trace.
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FIGURE 3.10 — Réponse des dosimétres pour les neutrons de la source 2*'Am-Be en fonction de
I’équivalent de dose ambiant H*(10)(gauche) et de I’équivalent de dose personnel
H,(10) (droite) pour une incidence normale

3.3.4 Conclusion

L’ensemble de ce travail de caractérisation, a permis de mettre au point une méthode
de lecture des CR-39 fiable & I'TPHC, avec la quantification de lincertitude globale sur
I’ensemble de la chaine d’exploitation (annexe B). La réponse expérimentale des détecteurs
en terme d’équivalent de dose ambiant H*(10) et personnel (H,(10)) est linéaire en présence
d’'un spectre avec composante rapide et thermique. A l'issue de ce travail, le systéme de
développement disponible au laboratoire a été rendu prét a étre utilisé pour les mesures
expérimentales de production des neutrons secondaires pendant les traitements en salle de
radiothérapie (chapitre 4).

Afin de compléter cette étape de caractérisation, une étude sur la possibilité de remonter
a 'énergie des particules chargées responsables des dégats dans le CR-39 a été réalisée afin
d’évaluer les performances de ce systéme & étre utilisé pour une application spectroscopique.
Cette étude, menée en collaboration avec I’Université des Sciences et de la Technologie
Houari-Boumeédiéne (USTHB) d’Alger et le CNRS du Liban, est présentée dans la section
qui suit.

3.4 Spectroscopie des particules légeres par CR-39 : étude
expérimentale et modéle de prédiction

3.4.1 Introduction

Les CR-39 sont utilisés dans plusieurs applications comme détecteurs a protons ou parti-
cules « ce qui inclus, comme pour notre utilisation, la détection et dosimétrie des neutrons
pour les applications médicales (radio/hadronthérapie). Comme décrit dans la section 3.2,
quand une particule chargée passe au travers d'un tel matériau, des traces latentes avec des
diamétres d’environ 5-10 nm autour de la trajectoire de la particule incidente sont produites.
Leur élargissement via un traitement chimique agressif permettra leur observation au micro-
scope optique. Grace a la densité de traces obtenue, seule la fluence des particules incidentes
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peut étre déterminée sans pouvoir remonter a 1’énergie de la particule incidente. Or cette
information énergétique est importante et constitue un vrai challenge dans le domaine de la
dosimétrie des neutrons pour évaluer la dose équivalente qui est dépendante de 1’énergie des
neutrons. Plusieurs travaux ont été publiés afin d’étudier 'impact de 1’énergie de la particule
incidente et des conditions de développement chimique sur la morphologie des traces obser-
vées [203, 213]. Quelques logiciels ont été développés pour la simulation des traces de protons
dans les DSTN [214, 215]. Seulement, pour la plupart des logiciels développés pour simuler
le profil des traces, la vitesse d’attaque Vg est considérée comme constante (indépendante
du temps), et jusqu’a présent aucun modeéle n’a été développé pour la prédiction de la mor-
phologie de la trace lorsque Vp est variable. Or dans la littérature, il est rapporté que Vp ne
peut étre considérée comme constante qu’aprés plusieurs heures de développement chimique
[216, 217]. Cette variation de Vg a été expliquée comme étant due a la dureté de la couche
surfacique du détecteur (contact de la surface du détecteur avec la plaque de verre coulé
pendant le processus de fabrication) [217]. Par ailleurs Vg est aussi influencée par d’autres
facteurs tels que les caractéristiques intrinséques du plastique (sa composition chimique) ou
les conditions de développement (concentration et nature de la solution utilisée, durée de
développement, présence ou non d’agitateur magnétique...).

L’objectif de ce travail a été d’étudier la variation de la morphologie des traces de protons et
particules a dans le cas de vitesses d’attaques Vp variables. Les résultats obtenus par I’analyse
de CR-39 irradiés par une source o d’?*! Am et par un faisceau de protons mono-énergétiques
par des techniques de réaction nucléaire (NRA) et de rétrodiffusion de Rutherford (RBS) ont
été comparés a un modéle de prédiction de diameétre de traces pour des Vp variables. Grace a
ce modeéle, une spectroscopie des particules chargées légéres devient possible méme dans le cas
de conditions de développement non optimales. Pour ’application en mesure de neutrons,
il est a préciser que seule la partie proton va étre utile puisque les particules a générées
en surface du détecteur par le convertisseur boré ont tous une énergies de 1,47 MeV. En
revanche, I’étude de la morphologie des particules a nous permettra tout de méme d’avoir
des informations complémentaires sur l'ordre de grandeur de la taille des diamétres des
particules v que l'on s’attend a détecter en présence de neutrons thermiques pour ainsi, lors
de la lecture microscopique, mieux les discriminer des traces de bruit de fond, ou traces
parasites inhérentes aux détecteurs.

3.4.2 Irradiations
3.4.2.1 Particules alpha

L'irradiation des détecteurs s’est faite grace a I'utilisation d’une source de 2! Am d’1 uCi
d’activité. Le spectre en énergie des particules émises comporte principalement deux groupes
d’énergie de 5486 keV et 5443 keV avec des intensités relatives respectives de 84,4% et
13,2%. Les énergies des particules o ont été mesurées par un détecteur Si (Ultra+) avec
une surface active de 25 mm? et une résolution en énergie d’environ 11 keV dans la gamme
d’énergie comprise entre 200-300keV et 8 MeV. L’ensemble source-détecteur a été placé dans
une chambre avec une pression d’environ 2x10~2 Torr maintenue par une pompe mécanique
primaire. Jusqu'a 8 films de PET (Polyethylene Terephthalate) de 3,6 pm d’épaisseur ont été
interposés entre la source et le détecteur. Grace aux différentes épaisseurs de films, 1’énergie
a pu étre dégradée de 5,485 MeV a 1,09 MeV avec la superposition des 8 films de PET. Une
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distance de 6,7 cm a été choisie pour que la distribution des traces soit homogéne sur le CR-
39. La Figure 3.11 montre les différents spectres enregistrés en fonction du nombre de films
interposés (et donc de I'énergie). Le spectre enregistré sans film PET peut étre considéré
comme le spectre d’émission de la source de 2! Am avec un étalement du a la résolution en

énergie de la chaine de détection et la perte d’énergie a 'intérieur de la source.
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FIGURE 3.11 Schéma du dispositif expérimental (gauche) - Spectre en énergie des particules a avec
interposition de films successifs de PET (droite)

3.4.2.2 Protons

Afin d’étudier la variation du diamétre des traces en fonction de ’énergie des protons et
ainsi d’établir une calibration entre le diamétre des traces et I’énergie de la particule incidente,
des irradiations par des faisceaux de protons mono énergétiques, en incidence normale par
rapport a la surface du détecteur, ont été réalisées selon deux modalités différentes (RBS et
NRA).

Technique RBS

Les irradiations aux protons par RBS ont été faites au LAEC (Lebanese Atomic Energy
Commission) de Beyrouth a des énergies de 1 & 3 MeV. La pression dans la ligne de faisceau
et la chambre ont été maintenues en dessous de 1075 Torr et le courant du faisceau maintenu
inférieur a 5 nA. Les irradiations ont été réalisées en positionnant le détecteur Si (Ultra +)
et les CR-39 respectivement & 135" de la direction du faisceau incident. Un film de Nickel
(Ni) d'une densité atomique de 6,08x10'® atomes.cm™2 a été placé au centre de la chambre,
perpendiculairement au faisceau afin d’une part de réduire le taux de comptage au seuil
fixé et d’autre part d’obtenir un pic de Ni avec une bonne résolution. L’énergie du faisceau
rétrodiffusé & 6 — 135° a été analysée par le détecteur Si et la fluence d’irradiation a été

déduite de laire du pic de Ni (Figure 3.12).

Technique NRA
Pour cette configuration, des deutons de 0,9 MeV délivrés par ’accélérateur Van de Graaf
4 MV (ICUBE, Strasbourg) ont été utilisés. Un films de carbone trés fin (5x10'6 atomes.cm™=2)



94 Caractérisation des détecteurs solides de traces nucléaires

2500

Energie initiale du faisceau
1 MeV
1,5 MeV

2000 — 2MeV

— 2,5 MeV

— 3MeV

LI

Feuille de Ni
p o
—— ‘i/ e
\ 1000
\ 135°
< CR39

LY

Nombre de coups

L

0 0] OO RORS MU USROS 5 SOOI O

Détecteur Si

T T 1T
E—

500 7000 1500 2000 . 2500 5000
Energie [keV]

o

FIGURE 3.12 Schéma du dispositif expérimental (gauche) - Spectre en énergie des protons rétro-
diffusés (droite)

a été déposé sur une cible de SiO9 de 1,2x107!® atomes.cm?. Cet ensemble a été fixé au centre
de la chambre, perpendiculairement au faisceau incident de deutons pour la production d’un
faisceau de protons secondaires. Le diamétre du faisceau incident était de 1 mm et le courant
du faisceau mesuré au niveau du support de la cible était d’environ 5 nA avec une précision
meilleure que 5%. Les détecteur Si (Ultra+) et CR-39 ont été respectivement positionnés a
150° latéralement, par rapport a la direction du faisceau incident. Un film de Mylar de 12 pm
d’épaisseur a été positionné devant chaque détecteur afin d’éliminer le signal des particules «
issues de la réaction °0(d,a)'*N et celui des deutons rétrodiffusés. Ce dispositif a permis le
controle de I'intensité du courant du faisceau incident ainsi que la quantification de la fluence
a partir du nombre de protons enregistrés par le détecteur semi-conducteur. L’irradiation a
été arrétée pour une fluence de protons d’environ 10% atomes.cm™2. La réaction nucléaire du
deuton avec I’ 60 et 2C ont permis que les CR-39 soient irradiés par 3 goupes de protons.
Ces groupes de protons issus des réactions 2C(d,pg)'3C, 60(d,p)*70 et 150(d,p1)'7O* sont
émis avec des énergies respectives E, de 2,753 MeV, 2,130 MeV et 1,266 MeV. Le spectre
en énergie mesuré a été simulé a l’aide du code SIMNRA logiciel de simulation de spectres
RBS et NRA pour I'analyse de faisceaux d’ions avec des énergies supérieures au MeV [218]).
Nous reportons sur la (Figure 3.13) le groupe de protons issus des réactions nucléaires des
deutérons avec le Carbone et I’Oxygéne contenus dans la cible de SiOq

3.4.3 Développement et lecture microscopique

Les traces latentes produites par les protons et particules o ont été révélées selon la pro-
cédure décrite dans la section 3.3.3.2 en appliquant une variation de la durée de 'attaque
chimique. Les détecteurs ont été développés et lus toutes les 0.5 h avec des durées de déve-
loppement entre 0,5 h et 3 h pour les particules o et entre 2,5 h et 5 h pour les protons.
Pour déterminer la vitesse d’attaque surfacique des détecteurs (Vp) selon 'équation (3.2),
les détecteurs ont été pesés avant et apres chaque développement avec une balance d’une
précision de +10 pg. Les valeurs moyennes de Vg sont résumeées dans les Tableaux 3.4 et 3.5.
Les fluctuations de Vp, pendant le développement, sont dues a un léger défaut de controle
de la température de la cuve de développement étant apparu au moment de la manipulation.
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FIGURE 3.13 — Schéma du dispositif expérimental (gauche) - Spectre en énergie mesuré et calculé
(SimNRA [218]) des protons générés par réaction nucléaire (droite)

L’ensemble des détecteurs ont été analysés au microscope optique selon la procédure décrite
dans la section 3.3.2.3 avec cette fois-ci une mesure du diamétre des traces obtenues pour
chaque durée de développement et énergie d’irradiation.

Durée de développement [h] 05 1 15 2 2.5 3

VB [nm.h7}] 93 6,0 9,7 133 124 153
ovi; [nm.h™1 08 0,7 05 08 06 1,0

TABLE 3.4 — V3 des détecteurs irradiés aux particules o

Durée de développement [h] 25 3 35 4 4.5 5 55
Vs [um.h™1] 8,0 11,9 18,7 250 224 26,9 27,7
ov, [nm.h~1] 02 06 07 12 19 11 17

TABLE 3.5 — Vg des détecteurs irradiés aux protons

3.4.4 Description de la modélisation de la trace

L’objectif de ce modeéle développé par 'USTHB, est de calculer le diametre D(E t) ainsi
que le profil de la trace (Figure 3.14) produite par un ion léger d’énergie E dans le CR-39
en fonction du temps de développement t, pour différentes vitesses d’attaques surfaciques,
en prenant en compte le pouvoir d’arrét de la particule. Les prédictions de ce modéle seront
ensuite comparées aux résultats obtenus expérimentalement de la mesure du diamétre des
traces par ’analyse au microscope optique.

3.4.4.1 Effet du paramétre 3

L’apparition d’une trace dans le CR-39 se fait suite aux actions conjointes des attaques
chimique surfacique (V) et le long de la trace (V). Sil’on considére un ion incident d’énergie
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Ejy arrivant perpendiculairement a la surface du détecteur au point O, avec un parcours de
lion a cette énergie noté Xg, par son pouvoir d’arrét S(Xr) tel que :

L () = 92(Xr) = 5(x7) (3.16)

avec S(X7) le pouvoir d’arrét a la position X7.

(0] Initial surface

-

__,..--""'i::tched surface

Etched profile

FIGURE 3.14 — Shéma du profil d’'une trace pour une particule en incidence normale

Si tg correspond au temps au bout duquel I’attaque chimique atteint le point P d’abscisse
Xr(to), et Vp(to) 'attaque chimique le long de la trace, & un temps t > tg, le développement
chimique se propagera dans le CR-39 avec une vitesse Vp et selon une direction définie par
langle § (Figure 3.14) tel que [202] :

VB
Vr(to)

sind(tg) = (3.17)
La variation de Vp étant liée & la quantité de défauts produits par le passage de l'ion a la
profondeur considérée [202], on fait la supposition dans ce modéle qu’en un point d’abscisse
X7, 'augmentation relative de la vitesse d’attaque chimique est proportionnelle au pouvoir
d’arrét restrictif Sa(Xr) [219] en ce point tel que :
AV
V73 = BSA(X7) & (Vi —Vp) = BSA(X7)Ve < Vp = V(1 + 8SA(X71)) (3.18)
Avec ( le paramétre de proportionnalité.
En remplacant Vp par son expression dans I’équation (3.17) on obtient :
in 8 (to) ! (3.19)
sind(tg) = ————— .
1+ BSa(Xt)
Les coordonnées du point M (Figure 3.14) aprés une durée t d’attaque chimique sont
finalement données par les relations :

Xt = Xrr(to) + Vi (t — to) sin d(to) (3.20)
YM = VB(t — to) COS (5(t0) (3.21)
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La profondeur de la zone décapée correspondant a Xj,; et le diamétre D(E,t) donné par
2x Y sont ainsi reliés a la valeur de I'angle 6 qui dépend de la valeur du paramétre 3.

Le parameétre 8 a été déterminé par une minimisation de la déviation entre le diamétre
estimé D(E,t) et le diamétre mesuré expérimentalement :

Q(B) = | D _IY2, (4, E) = Y2, (t;, E)| (3.22)
=1

avec t; la durée du développement i, E I’énergie de la particule, Y, le rayon estimé et Y s
le rayon mesuré expérimentalement. La sélection de la valeur de [ est réalisée en minimisant

Q(B).

Pour les particules «, ce paramétre n’a montré aucune dépendance avec ’énergie de la
particule et les conditions de développement : sa valeur a été estimée a 0,025 cm/MeV.

Pour les protons, le paramétre 5 a montré une forte dépendance avec I'énergie de la
particule. La Figure 3.15 montre sa variation en fonction de ’énergie des protons qui suit la
loi exponentielle :

B(E) = a x exp /P (3.23)

avec a — 0,06885 cm/MeV and b — 0,577 MeV.

B
o
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FIGURE 3.15 — Variation du paramétre § en fonction de ’énergie des protons

Pour la procédure de calibration, les détecteurs ont été irradiés avec des protons et des
particules o d’énergie connue avant de procéder a des développements chimiques a différents
intervalles de temps pour suivre I’évolution des diamétres des traces en fonction de 1’épaisseur
décapée. Une LUT (Look-Up Table) a été générée permettant l'estimation de ’énergie et du
type de la particule & partir de la durée de traitement chimique, I’épaisseur décapée et le
diameétre de la trace.
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3.4.4.2 Prédiction du profil de la trace

Avec ce modele, une prédiction du profil des traces nucléaires pour différents projectiles,
différentes énergies, durées de traitement chimique et Vp peut étre réalisée. La Figure 3.16
représente les prédictions de profils de traces pour des particules a de 5,485 MeV et de
1,067 MeV en fonction de la durée de traitement chimique. Le profil prédit par le modéle
montre que pour les particules de 5,485 MeV, il passe progressivement d’une forme conique &
sphérique . Pour les particules de 1,067 MeV, le profil indique d’emblée une forme sphérique
dés le premiére attaque chimique. Ceci est du au fait que la forme sphérique est atteinte
lorsque la durée de développement est suffisamment importante pour que la solution d’at-
taque chimique atteigne dans le détecteur la distance correspondant au parcours maximal
de la particule. Le parcours dans le CR-39 (Figure 3.17) [220] de la particule de 1,067 MeV
étant inférieur a celui de la particule de 5,485 MeV, la durée de la premiére attaque chimique
est suffisamment importante pour provoquer une "sur-révélation" de la trace des particules
a 1,067 MeV d’out un profil d’emblée sphérique.

Les prédictions du modéle montrent un bon accord avec les modéles décrits par Nikezic
[202] et Fromm [221]. En perspective, la validation expérimentale des profils prédits devra

étre réalisée.
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FIGURE 3.16 Prédiction du profil des traces nucléaires pour des particules o de 1,067 MeV et
5,485 MeV en fonction de la durée de traitement chimique
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FIGURE 3.17 — Parcours des particules alpha dans le CR-39 dans la gamme d’énergie étudiée [220]
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3.4.5 Résultats et discussions
3.4.5.1 Particules alpha

La variation des diameétres moyens des traces en fonction de I'énergie des particules pour
des durées de développements entre 0,5 h et 3 h est représentée sur la Figure 3.18. Les barres
d’incertitudes correspondent & ’écart type absolu sur la moyenne des diamétres mesurés par
détecteur et par développement.
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FI1GURE 3.18 — Diamétres moyens des traces en fonctions de ’énergie des particules « et de la durée
de développement. Les symboles représentent les valeurs expérimentales et les lignes
continues, les prédictions du modéle. Le parameétre [ est considéré ici constant et égal
a 0,025 cm/MeV

Pour des durées de développement inférieures a 2 h, ces résultats montrent une faible
dépendance du diamétre moyen en fonction de I’énergie, car la surface décapée n’est pas
suffisante pour révéler 'effet du pouvoir d’arrét S. En revanche au dela de 2 h de dévelop-
pement, le diamétre moyen augmente avec l'énergie incidente en raison de la dépendance
entre Vp et Sa (équation (3.18)). Pour une durée de développement de 2 h, le diamétre
maximal est observé pour une énergie autour de 3 MeV. Ce maximum tend & se décaler vers
des énergies plus élevées quand la durée de développement est augmentée pour étre observé
autour de 4,6 MeV pour une durée de 3 h. Ce décalage de diamétre moyen maximal peut
étre relié & I’énergie totale perdue par la particule, en fin de parcours.

Sur la méme figure, les variations des diamétres calculés par le modéle en fonction de
I’énergie et de la durée de développement sont représentées par les lignes continues. Le
modéle montre un bon accord avec les résultats expérimentaux sauf a 2 h de développement
ou les valeurs calculées s’écartent en moyenne de 4% par rapport aux valeurs expérimentales
(fluctuations importantes de la température du bain chauffant lors de ce développement).

3.4.5.2 Protons

La variation des diamétres des traces en fonction des I’énergie des protons pour des du-
rées de développement entre 2,5 h et 5,5 h sont représentées sur la Figure 3.19 pour les
irradiations par RBS et NRA. Dans l'intervalle d’énergie étudié, quelle que soit la durée de
développement, le diameétre moyen des traces décroit de fagon monotone avec 'augmenta-
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tion de I’énergie. Cette dépendance en énergie est plus prononcée & mesure que la durée de
développement augmente.
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F1GURE 3.19 — Diamétres moyens des traces en fonctions de 1’énergie des protons (RBS a gauche et
NRA a droite) et de la durée de développement. Les symboles représentent les valeurs
expérimentales (Mes) et les lignes continues, les prédictions du modeéle (Cal) [222]

Cette diminution de diameétre moyen refléte la dépendance avec le pouvoir d’arrét. En effet,
plus une particule sera énergétique, moins les dépdts d’énergie seront importants le long du
parcours (avant le pic de Bragg), et donc moins les dégats moléculaires et le diameétre de
traces nucléaires seront importants. Le calcul du parcours des protons de 1 MeV et 2,5 MeV
par SRIM [220] (Figure 3.20) donne en effet des valeurs respectives d’environ 20 pm et 88 pm
ce qui confirme ’explication de la variation des diamétres moyens des traces.
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FiGuRE 3.20 Parcours des protons dans le CR-39 dans la gamme d’énergie étudiée [220]

La comparaison entre les diamétres des traces de protons produits par NRA et RBS sont
en bon accord. Comme pour les particules «, le modeéle reproduit bien la méme évolution du
diametre des traces que 'expérience aux incertitudes prés.

Afin d’évaluer les performances spectroscopiques sur la gamme d’énergie étudiée, la com-
paraison entre le spectre NRA mesuré et la distribution des diamétres des traces enregistrées
(Figure 3.21) a montré une discrimination claire entre les trois groupes d’énergies de pro-
tons issus de la réaction des ions 2H sur la cible de SiOy avec une fine couche de 12C avec
une bonne concordance des ratio des aires sous chaque pic entre le spectre en énergie et le
spectre en diameétre (Tableau 3.6). Les diameétres moyens obtenus par le triplet de protons
aux différents temps de développement est en accord avec ceux donnés par la courbe de ca-
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F1GURE 3.21 - Validation de la calibration en énergie de protons en fonction du temps de dévelop-
pement : comparaison du spectre en énergie et en diamétre des protons issus de la
réaction nucléaire (NRA) des ions ?H sur la cible de SiO5 sur laquelle un film de 12C
a été déposé [223]

libration (Figure 3.21), ce qui permet de montrer les bonnes performances du systéme pour
les mesures d’énergie de protons dans l'intervalle étudié.

Ratio des aires

0(d,p1)/C(d,po)
O(d,p1)/0(d,po)

Spectre en énergie

3,54
7,96

Spectre des diamétres

3,56
7,19

TABLE 3.6 — Ratio des aires des différents pics obtenus sur les spectres en énergie et en diamétre
mesurés

3.4.6 Conclusion

L’irradiation des DSTN de type CR-39 par des particules chargées monoénergétiques d’in-
térét en dosimétrie neutron a permis une compréhension approfondie de la formation des
traces dans le CR-39 et de l'influence de la durée du développement sur la morphologie
des traces dans nos conditions actuelles de traitements chimiques. Dans la gamme d’énergie
étudiée (1,0 & 5,5 MeV pour les o et 0,8 a
énergie, le diameétre de la trace et la durée de développement a pu étre mise en évidence.

2,8 MeV pour les protons), une relation entre I’

Les courbes de calibration diamétre-énergie-temps de développement nous ont permis de
dresser un premier apercu de la relation entre I'effet de nos conditions de développement et
la morphologie des traces dans le cas d’incidences normales par rapport au détecteur. Elles
constituent ainsi une premiére base de travail vers la spectroscopie de particules a ou protons
dans la gamme d’énergie étudiée. En paralléle, un modéle de prédiction du diamétre pour
les particules « et protons, a été développé par I'équipe de 'USTHB pour des Vg variables.
Ce modéle qui est basé sur la définition d’'un parameétre de proportionalité 5 entre Vo et
le pouvoir d’arrét réduit (équation (3.18)) apparu comme constant pour les particules « et
suivant une loi exponentielle pour les protons, a montré de bons accords avec les différents
résultats expérimentaux. Le fait que ce parameétre soit dépendant de I’énergie pour les pro-
ton montre que le pouvoir d’arrét réduit n’est pas le seul facteur & définir localement la
valeur de V. L’utilisation du modéle pour la prédiction du profil des traces a montré un

bon accord avec les modéles retrouvés dans la littérature mais nécessite en revanche une
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validation expérimentale par analyse en 3D des traces des particules chargées dans le CR-
39. Si les résultats de ces travaux sont encourageants, ils ne constituent que la premiére
étape de calibration pour une spectroscopie des particules chargées. Les prochaines étapes
de ce travail seraient de répéter ces expérimentations sur une plage d’énergie de particules
chargées plus importante d’abord a incidence normale, pour s’assurer de la bonne validité
du modeéle de prédiction, puis pour différents angles d’incidences pour prendre en compte
I’ensemble des configurations d’interaction possibles des particules chargées dans le CR-39,
et ainsi générer une base de données couvrant le maximum de scénarios possibles pour une
meilleure évaluation de I’énergie de la particule incidente & partir des diamétres de traces.

3.5 Application a la détection des neutrons

Lors des traitements en radiothérapie par RX de haute énergie, les spectres de neutrons
secondaires enregistrés dans les salles de traitement ont une composante rapide (1 MeV
d’énergie moyenne) et thermique. Le signal des neutrons thermiques est enregistré par le dé-
tecteur via les particules o de 1,47 MeV mises en mouvement par 'interaction des neutrons
thermiques dans le Bore contenu dans le convertisseur. Les neutrons rapides, en interagissant
avec le convertisseur hydrogéné, vont mettre en mouvement des protons de recul qui vont
perdre leur énergie dans le CR-39. Au vu des résultats encourageants de la spectroscopie des
protons et de la calibration diamétre-énergie, nous avons étudié la faisabilité des différentes
étapes supplémentaires qui permettraient de remonter & une information, méme approxima-
tive sur I’énergie moyenne des neutrons rapides générés en salle de traitement & partir des
traces des protons de recul recueillies dans le CR-39.

3.5.1 Relation entre |I'énergie du proton de recul et neutron

A partir de I'énergie E), et de I'angle 6 du proton de recul par rapport a la direction du
neutron incident, 1’énergie du neutron FE,, est obtenue par la relation :
Ep

E, = 3.24
cos2 0 ( )

La Figure 3.22 [224] montre différentes configurations d’interaction des protons de recul
dans le CR-39. Les protons générés avec un petit angle par rapport a la trajectoire du
neutron incident, auront une énergie plus importante et donc un parcours (représenté par
une fleche)plus important dans le détecteur, et inversement. Ainsi, le proton p; généré par
une collision frontale aura une énergie égale a celle du neutron incident avant collision, alors
qu'un proton p; n’emportera qu'une fraction de cette énergie de neutron. Ces différences
auront un impact sur la morphologie des traces enregistrées dans le détecteur.

3.56.2 Dépendance angulaire

Les neutrons rapides générés en salle de traitement ayant une énergie moyenne autour
de 1 MeV, la calibration diameétre-énergie réalisée section 3.4 sera utilisée. Comme cette
calibration ne prend en compte que les cas d’incidence normale des protons sur le détecteur,
une étude de la forme des traces en fonction de ’angle d’incidence du proton sur le détecteur
a été realisée par simulation Monte Carlo Gate/Geant4 [225]. La simulation a pu mettre
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Détecteur n n

v P, Protons de recul

FiGURE 3.22 Différents sénarios d’intéraction des protons de recul dans le CR-39. Les protons de
recul avec un angle de diffusion plus important par rapport & la trajectoire incidente

du neutron ont une énergie plus faible et donc des parcours plus courts dans le
détecteur [224]

en évidence la dépendance entre l'angle d’incidence du proton et lellipticité de la trace.
L’analyse en composante principale des cartes de distribution spatiale en énergie des électrons
mis en mouvement par les protons dans le CR-39 (Figure 3.23) a permis de calculer les ratio
de grand et petit axe des ellipses générées.
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F1GURE 3.23 — Distribution spatiale en énergie des électrons mis en mouvement par un faisceau de
proton avec un angle de 0" (droite) et 30" (gauche) obtenue par simulation Monte
Carlo (Gate/Geant4)

La Figure 3.24, qui représente le ratio des grands et petits axes des ellipses obtenues pour
de angles d’incidence entre 0° et 80°, pourrait permettre de remonter a I’angle d’incidence du
proton a partir de la géométrie de la trace reconstruite. Le modéle MC utilisé prend cependant
seulement en compte la distribution spatiale du dépot d’énergie (électrons secondaires). Les
effets du traitement chimique, non modélisés, pourraient modifier de maniére non-négligeable
la courbe obtenue dans la Figure 3.24.

3.5.3 Etude expérimentale

Afin de tester la calibration expérimentale diamétre-énergie des traces ainsi que la relation
MC ellipticité-angle d’incidence du proton sur un cas réel de détection de neutrons rapides,
des détecteurs irradiés aupres de la source d’?! AmBe & une distance de 50 cm et une dose
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FI1GURE 3.24  Angle d’incidence en fonction du ratio du grand axe et petit axe de I'ellipse obtenue
a partir de la distribution spatiale en énergie des électrons mis en mouvement par un
faisceau de proton par simulation Monte Carlo (Gate/Geant4)

entre 1 mSv et 22 mSv ont été analysé aprés 2h30 de traitement chimique. Les grands et
petits axes des traces ont été obtenus via ImagelJ (section 3.3.3.2).

L’analyse des ratio des axes des traces a montré une distribution angulaire trés centrée
autour de 0°. Cette distribution angulaire ne refléte pas l'interaction des neutrons rapides
polyénergétiques dans le systéme de détection puisque des protons avec différents angles de
diffusions, et donc différentes ellipticité de traces, devraient étre détectés. L’énergie moyenne
obtenue par l'analyse des détecteurs via l'utilisation des courbes de calibrations diamétre-
énergie et ellipticité-angle de diffusion sera donc biaisée par la morphologie des traces obte-
nues sur le détecteur aprés développement chimique.
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F1GURE 3.25 — Traces obtenues aprés attaque chimique de 2h30 d’un détecteur irradié aupres de la
source d’?*' AmBe & une dose de 22 mSv

Cette situation nous a incité a chercher les origines éventuelles de I'obtention d’une quasi
circularité de I'intégralité des traces contenues dans le détecteur (Figure 3.25) conduisant a
un biais sur la distribution énergétique des protons (et donc des neutrons) interagissant avec
le détecteur. Plusieurs facteurs ont été relevés :

La composition du détecteur :

Ces détecteurs étant destinés & une application dosimétrique (essentiellement comp-
tage de traces), ils sont systématiquement avant leur commercialisation trempés dans
des bains de di-n-butyl phthalate (DBP) (souvent utilisé comme composé addition-
nel pour la production des CR-39) afin de réduire les traces parasites inhérentes au
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détecteur (bruit de fond, rugosités en surface du détecteur) qui pourraient étre a 1’ori-
gine de faux comptages et affecter de facon significative la sensibilité aux neutrons
[208]. Ce procédé, en réduisant les traces "parasites" (donc en améliorant la qualité du
comptage), peut aussi altérer la sensibilité de détection du détecteur. La Figure 3.26
montre la variation du nombre de traces parasites en fonction de la durée de trempage
dans le DBP et le Tableau 3.7 représente la variation de sensibilité de détection des
neutrons auprés d'une source d’AmBe en fonction de cette méme durée de trempage

[208]. Par ailleurs une comparaison des lectures microscopiques de détecteurs irradiés

500

Etching condition:30% KOH,90°C,2.5hr.

IS
(=3
(=]

Durée de prétrempage
DBP [min]|
Sensibilité relative
(neutrons ?*' Am-Be)

10 20 30

w
(=3
(=]

1,08 0,98 0,80

200

TABLE 3.7 Variation de la sensi-

bilité des détecteurs
- Technotrack2 avec la
durée de prétrempage
dans la solution de
0 ) ' ) DBP pour des neu-

0 10 20 30 40 )
Pre-Soaking Time (min.) trons d’'une  source

d’ 241 Am-Be [208]

Background Pits Density (pits/cmz)

100

FIGURE 3.26 Variation de la densité de traces
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rée de prétrempage dans une so-
lutions de DBP [208]

aupres d’'une source d’ ' Am-Be faite par le fournisseur, a mis en évidence que dans
des conditions similaires d’exposition, de développement et de lecture, les détecteurs
prétrempés dans le DBP présentaient une proportion moins importante de traces ellip-
tiques que les mémes détecteurs sans prétrempage (Figure 3.27). Ceci montre que pour
une analyse spectroscopique, une source de biais provient de la composition méme des
détecteurs utilisés pendant les mesures.

FiGURE 3.27 Traces obtenues apreés attaque chimique de 2h30 au KOH sur des détecteurs irradiés
auprés d'une source d’?*'!Am-Be : détecteur ayant subit un pré-trempage dans du
DBP (gauche) et détecteur n’ayant pas subit de pré-trempage dans le DBP (droite).
On note la présence de plus de traces elliptiques dans le détecteur n’ayant pas subit
de pré-trempage dans le DBP
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— L’angle critique d’enregistrement :

Les traces enregistrées dans le CR-39, pour les neutrons rapides, proviennent des pro-
tons produits par le convertisseur en polyétyléne et le CR-39 lui méme. Ces protons
sont diffusés dans des directions de 0 a /2 et parmi eux seulement ceux qui pourront
satisfaire aux conditions d’angle critique du détecteur (section 3.2.4.5) seront enregis-
trés. Si I'on considére la trace p; de la Figure 3.22, cette configuration correspond a
des protons émis avec un angle important par rapport & la direction du neutron, soit
en d’autres termes avec un plus petit angle par rapport a la surface du détecteur. De
part leur faible énergie, ces protons vont produire des traces peu profondes, qui ne gé-
néreront pas le signal sombre caractéristique des traces au microscope induisant ainsi
une absence de contraste entre les traces et le matériel détecteur. Par conséquence, elle
ne seront pas visibles et ne seront donc pas considérées lors de I'analyse [224]

Les conditions de développement :

Une derniére hypothése concernant la quasi absence de traces elliptiques lors de la
lecture au microscope de nos détecteurs est celle des conditions (durée, concentration,
température) du traitement chimique. En effet, dans la modélisation de I’évolution des
traces des particules en incidence oblique par rapport a la surface du détecteur [226],
une durée de développement trop importante par rapport au parcours (et donc I’éner-
gie) de la particule incidente va faire que 'ellipticité originelle de la trace (caractérisée
par son grand axe et petit axe) va s’estomper pour devenir de plus en plus circulaire
(Figure 3.28), a mesure que l'attaque chimique se poursuit.
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FI1GURE 3.28 — Phases de développement d’une trace pour une incidence oblique. hg, H; et Hy cor-

respondent a différentes épaisseurs décapées et 6 correspond a l'angle d’incidence de
la particule [226, 224]

3.5.4 Conclusion

L’évaluation de la faisabilité d’une spectroscopie neutron (méme approximative), a partir

des courbe d’étalonnages diameétre-énergie et ellipticité-angle de diffusion, montre qu’avec

le type de détecteurs utilisés au laboratoire il n’est pas possible de remonter & I'énergie des

neutrons incidents, malgré les résultats encourageants du travail sur la spectroscopie proton

(section 3.4.5.2). Une étude sur linfluence de la composition du détecteur actuellement
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utilisé, ainsi que sur les conditions de développement chimique optimale devrait en premier
lieu étre menée afin d’expliciter 1'origine claire de la quasi absence de traces elliptiques.

3.6 Conclusion générale

En définitive, ce travail aura permis d’avoir une réelle prise en main du systéme de dosi-
métrie par DSTN avec la mise en place d’un protocole pour leur exploitation accompagné
du bilan des sources d’incertitudes totales associées a la méthode. L’estimation de ces incer-
titudes est une étape fondamentale pour la suite de notre travail, en particulier la validation
expérimentale du code de calcul de dose MC (chapitre 5). Les irradiations auprés de la
source d’ 2! Am-Be ont montré une bonne linéarité de la réponse des détecteurs avec la dose
neutrons en présence de composante thermique et rapide. Le travail sur la spectroscopie des
particules chargées a permis de poser les bases d’un modéle de prédiction des parameétres de
traces, dont les résultats, en bon accord avec ’analyse expérimentale, semblent encourageants
pour de futures études portant sur les particules chargées.

Dans le cadre de cette thése, nous avons utilisé la simulation MC pour étudier les caracté-
ristiques (en particulier le spectre en énergie) des neutrons produits en salle de traitement de
radiothérapie. Les résultats de simulation ont pu étre comparés a des mesures expérimentales
grace au systéme DSTN développé (chapitre 4).
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L’objectif de ce chapitre est d’étudier par simulation MC ainsi que par méthode expérimen-
tale 'influence des différents paramétres de traitement sur la production des neutrons. En
effet dans une finalité de développement d’un outil de calcul systématique de la dose neutron
pour chaque patient, et au vu des nombreuses disparités dans la communauté scientifique
autour de la production des composantes neutroniques pendant le traitement, il apparait
important dans cette thése de mesurer et/ou d’estimer par simulation les dépendances de
production en fonction des paramétres de traitement.

4.1 Introduction

Les techniques de traitements modernes telles que la modulation d’intensité nécessitent de
multiples variations de la taille du champ ainsi que différentes angulations de la téte de l'ac-
célérateur pour délivrer avec haute précision la dose prescrite au volume cible. L utilisation
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de ces nouvelles techniques a une influence controversée sur la production des neutrons se-
condaires (chapitre 2). Dans le cadre d’une collaboration avec le centre Paul Strauss, I’étude
de la variation du signal des neutrons autour d’un accélérateur NovalisTx?™ de Varian a été
réalisée afin de mieux caractériser les variations de cette composante. Les résultats obtenus
par simulation de la salle de traitement et la téte de I'accélérateur ont été comparés aux ré-
sultats expérimentaux par CR-39 et capteur CMOS (détecteur actif développé par I’équipe
DeSIs de 'IPHC). La finalité de ce travail est d’évaluer la possibilité (ou non) de dégager
des relations simples entre les parameétres de traitement et la production des neutrons afin
de développer une méthode analytique ou Monte Carlo de calcul systématique de la dose
neutron pendant le traitement.

4.2 Méthode de simulation Monte Carlo

La méthode Monte Carlo repose sur le calcul numérique au travers de procédés aléatoires.
Elle utilise un grand nombre de tirages aléatoires successifs qui permettent d’estimer des
paramétres d’intéréts via des valeurs moyennes de variables aléatoires. Elle est basée sur
des estimateurs et sur des conditions d’acceptation et de rejet d’événements. Cette méthode
est utilisée dans de nombreuses branches des sciences, en particulier dans la simulation
du transport de particules et des interactions avec la matiére. Elle permet d’apporter une
solution statistique, contrairement a l'approche analytique, en simulant le comportement
individuel des particules dans un systéme physique.

4.2.1 Principe

Dans le transport des particules, le principe de la méthode MC est de suivre Ihistoire de
chaque particule dans un systéme, de sa naissance (émission a partir d’une source) a sa mort
(capture par un noyau, fuite hors du systéme, énergie cinétique nulle), selon un processus
aléatoire pour simuler le comportement naturel du systéme & un instant donné. En effet,
I’histoire d’une particule incidente dans un milieu atténuateur peut étre générée par une
série de nombre aléatoires. Les événements vont étre décrits par le biais d'une succession

d’opérations qui consistent en :
la production des valeurs aléatoires avec leurs fréquences de distribution
— la détermination des valeurs de chaque nouveau paramétre régit par le processus

La technique consiste a tirer de fagon aléatoire une valeur comprise entre 0 et 1 et ayant une
distribution uniforme dans ’espace bi ou tridimensionnel. De facon globale, la détermination
d’une variable par simulation MC passe par trois étapes :

— construction d’'un processus statistique
— attribution d’un score numérique & une certaine réalisation

calcul de la moyenne des scores et de I'écart-type (dispersion statistique)

4.2.2 Transport des particules par méthode Monte Carlo

Dans ce travail, c’est le transport des particules dans la matiére qui a été considéré.
La simulation MC modélise a la fois le transport des particules primaires (perte d’énergie
continue..) et la production de particules secondaires.
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4.2.2.1 Simulation des interactions dans la matiére

L’histoire d’une particule dans un milieu dépend de sa trajectoire et de sa probabilité
d’interaction. Cette probabilité est définie par la section efficace totale ou section efficace
microscopique en fonction du mode d’interaction mis en jeu. La probabilité pour qu’une
particule traverse un milieu d’épaisseur [ est définie par :

p(l) = exp™ (4.1)

avec X = no, section efficace macroscopique totale du milieu, n le nombre de noyaux cibles
par unité de volume et o la section efficace d’interaction.
La probabilité pour qu’une collision pour se produise a une distance infinitésimale entre [
et [ +dl est :
p(1)dl = exp > 2di (4.2)

L’intégrale le long de [ représente a la probabilité d’interaction avec le milieu qui correspond
a un nombre aléatoire € tiré entre 0 et 1 suivant une loi uniforme :

l
€= / exp > Ndz =1—exp ! (4.3)
0

Le libre parcours moyen vaut alors :

In(1 —e¢)

l=—
D)

(4.4)

Lorsqu’une particule parcourt un milieu, le code de calcul simule chaque processus produit
et suit son histoire. La composition du matériau aura donc une grande influence sur le cours
de I'histoire. Si la cible contient n éléments et que € est un nombre aléatoire pris entre 0 et
1, chaque élément qui contribue & l'interaction doit respecter I'inégalité suivante :

k—I1 k
ZEi<e§:Ei§ZEi (4.5)
=l i=l =l

ou YJ; correspond aux sections efficaces de chaque cible i considérée et k le numéro de cible
associé.

4.2.2.2 Modélisation du transport des particules
Lorsqu’une particule interagit dans un milieu, une succession d’événements va se produire
et se dérouler de la fagon qui suit :
Identification de la cible de collision
— Tirage aléatoire du processus d’interaction
— Modélisation de l'interaction retenue

— Détermination de la nouvelle énergie et du libre parcours moyen
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4.2.3 Précision d'une simulation Monte Carlo
4.2.3.1 Incertitudes physiques

Peu importe le degré de précision des données physiques utilisées dans un code MC, la
qualité des résultats sera limitée par celle du modéle physique employé. Des erreurs supplé-
mentaires peuvent étre issues de la tabulation, interpolation et échantillonnage des sections
efficaces. 11 est trés difficile d’avoir une quantification exacte de I'impact de ces erreurs sur
le résultat d’une simulation donnée selon le domaine d’énergie, le type de particules et les
matériaux étudiés. En régle générale, les développeurs d’un code de simulation donnent une
idée des erreurs systématiques liées a I'incertitude sur les sections efficaces pour les modéles
de diffusion.

4.2.3.2 Incertitude statistique

Le calcul Monte Carlo utilisé pour simuler des phénomeénes aléatoires est soumis a des in-
certitudes statistiques. Elles sont généralement exprimées sous forme de variance ou d’écart
type. Si on appelle N le nombre total d’histoires (particules sources générées) que 1’on sou-
haite simuler et x;, la valeur estimée pour la ¢iéme histoire, la moyenne arithmétique d’une

grandeur physique x échantillonnée au cours d’un calcul est définie par :

1 N

A partir de la distribution de z;, la variance associée est définie par :

1 N
2 _ 2
S = N1 ;:1(:131 z) (4.7)

Si les variables x; suivent une distribution normale, la variance de z s’écrira :

En régle générale, 'incertitude statistique est proportionnelle & ﬁ

4.3 Le code GATE

4.3.1 Les codes d’interactions rayonnement-matiére

Il existe trois codes principaux permettant le transport des particules dans la matiére :

FLUKA (FLUktuierende KAscade) [227] :

développé par le CERN, il permet le transport de particules électromagnétiques et
hadroniques dans plusieurs types de matériaux et sur une large gamme d’énergie. Ce
code traite et suit les cascades électromagnétiques et hadroniques aux énergies intermé-
diaires, ce qui permet son utilisation pour traiter de fagon fiable les problémes rencon-
trés en radiothérapie. Le transport des neutrons avec une énergie inférieure a 20 MeV
est réalisé par des algorithmes basés sur des sections efficaces évaluées (ENDF /B, JEF,
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JENDL, etc...). Ce code peut utiliser plusieurs techniques de réduction de variance preé-
définies. Il posséde aussi la capacité a simuler les radionucléides créés, suivre leur dés-
intégration et transporter les rayonnements résiduels. Il peut étre utilisé pour simuler
des géométries complexes comme les fantomes voxélisés

— MCNP (Monte-Carlo Neutron Photon) [228] :
développé par le Laboratoire National de Los Alamos, ¢’est un code propriétaire (donc
un logiciel payant dont le code n’est pas accessible a la modification). Il transporte
les particules neutres (photons et neutrons), les électrons et dans sa derniére version
certaines particules lourdes chargées (MCNPX). Les fichiers de sortie de MCNP sont
géneérés par des tally qui permettent de mesurer différentes quantités prédéfinies (dose,
flux...). Les fichiers d’entrée sont des fichiers textes qui décrivent la géométrie de la
simulation, la source de particule et les différents tallys. Ce code dispose d’outils sta-
tistiques pour tester la convergence mathématique du résultat obtenu ainsi que des
techniques de réduction de variance intégrées.

— GEANT4(GEometry ANd Tracking [229] :

développé par le CERN, il est utilisé dans plusieurs domaines d’application comme la
physique des hautes énergies, la physique nucléaire, la physique des accélérateurs et
I’astrohysique. Ce code libre permet une utilisation et un développement simplifié par
sa trés grande modularité. La flexibilité unique du code GEANT4 permet a 'utilisateur
de sélectionner les modéles physiques les plus adaptés a ’application recherchée, et de
définir lui méme les informations qu’il souhaite enregistrer. Les modéles d’interaction
implémentés s’étendent sur une large gamme d’énergie allant des neutrons thermiques
aux interactions de trés hautes énergies. Ce code a déja été utilisé pour des applications
de radioprotection pour le calcul des doses secondaires au patient [230, 231]. Pour
répondre aux besoins spécifiques de la physique et dosimétrie médicale, un code plus
simple d’utilisation dérivé de GEANT4, GATE (GEANT4 Application for Tomography
Emission), a été développé. Dans le cadre de cette thése, c’est le code GATE qui a été
utilisé.

4.3.2 Principe et structure de base d'une simulation GEANT4

Le code GEANT4, basé sur la programmation orientée objet (C-++), permet d’étudier plu-
sieurs aspects d'une expérience. Le calcul des trajectoires des particules (générées a partir
d'un point source) dans la matiére se fait en fonction des processus physiques qui modé-
lisent les interactions avec le milieu. Ces processus physiques sont décrits par un ensemble
de modeles détaillant le comportement des particules dans la matiére sur une large gamme
d’énergie (quelques eV a plusieurs PeV). Ces modéles se basent soit sur des données théo-
riques, mesurées ou des paramétrisations. Contrairement & d’autres codes comme MCNPX,
GEANT4 est un code flexible car il permet d’activer ou désactiver des processus en fonc-
tion du besoin de la simulation. Au travers des différentes classes qui restent accessibles a
I'utilisateur, tous les aspects du processus de simulation sont intégrés dans le code :

— la géométrie du systéme
— les matériaux utilisés

les particules impliquées
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— la génération des événements primaires
— le suivi des particules & travers les matériaux
— la réponse des détecteurs sensibles
le stockage des évenements
— la visualisation et analyse des données de simulations

Ainsi, une simulation GEANT4 comporte au moins trois fichiers (classes) qui héritent de
classes pré-congues dans le code source (Figure 4.1) :

— G4VUserDetectorConstruction : classe pour la géométrie du détecteur. Elle contient
égalements les informations sur les matériaux.

— G4V UserPrimaryGeneratorAction : classe pour la source de particules. Les informa-
tions de position, nature, d’énergie ou encore d’angle d’émission de la source y sont
rassemblées.

— G4VUserPhysicsList : classe qui génére les processus physiques et dans laquelle sont
rassemblées les informations sur la nature des particules utilisées dans la simulation et

les différentes coupures appliquées.

G4DetectorConstruction G4PhysicsList G4PrimaryGeneratorAction

-Définition de I'environnement de la
simulation

-Définition de la géométrie

-Définition des matériaux

-Définition des propriétés des volumes
(densité, sensibilité, le poids...)

-Définition de I'environnement de la
simulation

-Définition de la géométrie

-Définition des matériaux

-Définition des propriétés des volumes
(densité, sensibilité, le poids...)

-Définition des particules

-Description des processus et modéles
physiques

-Définition des coupures

|

G4RunAction GA4EventAction G4SteppingAction
Stockage des informations relatives a Stockage des informations relatives a Stockage des informations relatives 3
chaque série d’histoire chaque évenement chaque pas de la trajectoire

FIGURE 4.1 — Architecture minimale d’un code de simulation dans GEANT4 [124]

4.3.3 La plateforme de simulation GATE

GATE est un logiciel qui utilise les nombreuses fonctionnalités de GEANT4 : ensemble
complet de modeles physiques validés, description de géométries complexes, génération et
suivi des particules, visualisation des volumes et des trajectoires de particules. A ces fonc-
tionalités s’ajoutent des modules spécifiques dédiés aux besoins des applications en physique
médicale implémentés depuis 2004 [232]. Actuellement la plateforme est formée de plus de
200 classes C-++ permettant son utilisation pour des applications d’imagerie (SPECT (Single
Photon Emission Computed Tomography), PET (Positron Emission Tomography ), imagerie
X) et de thérapie (radiothérapie externe/interne, hadronthérapie).

En complément des librairies de GEANT4 constituant la base de GATE, il existe des classes
permettant de faciliter a 'utilisateur ’accés aux différents mécanismes de GEANT4 comme
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la gestion du temps, des sources, de la géométrie ou du traitement des événements de la
simulation. De facon globale, GATE est une surcouche de GEANT4 qui permet de créer une
simulation GEANT4 sans avoir a développer directemet le code C+-+. Comme 'utilisation
de GATE est facilitée par un langage de scripts, les simulations sont décrites par 'utilisateur
via une macro comprenant ’ensemble des paramétres de simulation et son controle via des
lignes de commande. Les informations pertinentes de la simulation sont enregistrées dans
des acteurs (actor) prédefinis (ie DoseActor, PhaseSpaceActor...). Contrairement a MCNP,
l'utilisateur a la possibilité de créer (et de paratager) un nouvel acteur si cela est nécessaire.

4.3.3.1 Architecture et fonctionnalité
Géométrie

La géométrie est un assemblage de volumes définis par une forme géométrique (cube,
sphére,..), une taille et un matériau. Les volumes sont placés dans un repére spatial selon des
relation mere-fille. Le "WORLD" (volume mére) est le volume dans lequel toute la géométrie
est définie.

Les matériaux utilisés pendant la simulation pour définir les structures de la simulation
sont regroupés dans un fichier GATEMaterial.db. Leur forme élémentaire (symbole, nombre
atomique, de masse) ou encore leur forme composée par la fraction massique des éléments
les constituant y sont répertoriés.

Source

Elle est définie par sa position, sa géométrie, sa distribution et les types de particules
émises. Cette description est possible grace au module spécifique GPSM (General Particle
Source Module) qui permet de gérer des sources multiples, de spécifier leurs caractéristiques
et de procéder a des émissions ponctuelles, surfaciques ou volumiques.

Choix des processus physiques

1l se fait via les constructeurs de liste de processus (physic-list) mis a disposition par
la communauté de GEANT4. Différents constructeurs sont disponibles pour les listes des
processus ¢lectromagnétiques selon 1'énergie d’intérét, tels que emstandard, emlivermore ou
encore empenelope. Pour les processus hadroniques, les listes utilisent différents modéles
nucléaires comme la cascade de Bertini (BERT), la cascade intranucléaire binaire (BIC) et
le modele de cascade intranucléaire de Liége (INCL).

4.3.3.2 Les modéeles de processus physiques dans GATE

L’étude de la composante neutronique en radiothérapie requiert 1'utilisation de modéles
pour les processus électromagnétiques et hadroniques.

Processus électromagnétiques

Trois ensembles (package) de modeéles de processus électromagnétiques et de sections effi-
caces (basées sur des calculs et données expérimentales) existent dans GATE pour la simu-
lation des processus électromagnétiques :



116

Production des neutrons secondaires en salle de traitement

— Standard package : Modéle standard pour les processus entre 1 keV et 100 TeV. Tous

les processus d’interaction des photons et des électrons sont inclus sauf la diffusion Ray-
leigh et la relaxation atomique. Il dépend du paramétrage des données expérimentales
(GEANT4 Physics Reference Manual). Il utilise de simples algorithmes de transport
et reste le plus efficace et le plus complet des packages.

Low-Energy package : Modeéle pour les processus d’énergie entre 250 eV et 100 GeV,
il intervient souvent dans les processus de simulation en physique médicale. Il est
uniquement défini & partir de données expérimentales [233] .

PENELOPE package : Modéle pour les processus entre 250 eV et 1 GeV basé sur le
code PENELOPE (PENELOPE 2001).

Processus hadroniques

Trois modéles principaux sont disponibles dans GEANT4 pour la simulation des processus

hadroniques :

BERT (Bertini Cascade model) : ce modéle inclut le modeéle de cascade intranucléaire
de Bertini, un modéle de pré-équiibre, un modéle simple de I'explosion du noyau et
un modéle d’évaporation et de fission. Il est utilisé pour les processus & des énergies
inférieures & 10 GeV et comprend les processus standards éléctromagnétiques.

BIC (Binary Cascade model) : ¢’est une cascade intranucléaire propageant les particules
primaires et secondaires dans un noyau. La gamme d’énergie et le type de projectile
considérés sont les mémes que le modéle de Bertini. D'un point de vue théorique, ce
modele est le plus évolué car il prend en compte un large nombre de résonances et
est modélisé en trois dimensions. La cascade prend fin quand I’énergie moyenne et
maximale des particules secondaires est en dessous d'un certain seuil. Les fragments
résiduels sont traités par les modeéles de pré-composition (precompound model) et
désexcitation (de-excitation model).

INCL (IntraNuclear Cascade Liege) : ce modele utilise une densité de nucléons de
Wood-Saxons. La trajectoire des particules est considérée dans ce modéle comme li-
néaire entre deux collisions ou rebond sur le mur de potentiel. Les collisions ne peuvent
avoir lieu que si ’énergie contenue dans la sphére de Fermi est supérieure & 1’énergie
minimale du gaz de Fermi sauf pour la premiére collision ou toutes les particules finales
doivent avoir une énergie supérieure & celle du gaz de Fermi. Le modéle INCL permet
aussi ’émission de particules lourdes jusqu’a A=8 via un systéme de regroupement.

Processus neutroniques

La gamme d’énergie des neutrons accessibles avec GEANT4 s’étale des énergies thermiques

a 1 TeV. Notre travail étant porté sur 1'étude des neutrons de l’énergie thermique a un

maximum de 15-20 MeV, nous nous focaliserons sur la prise en compte des neutrons de

basses énergie. Dans GATE, la prise en compte de leurs interactions est divisée en quatre

processus distincts : capture radiative, diffusion élastique, diffusion inélastique et fission.

Chaque processus a des modeéles standards et des jeux de données comme pour les autres

particules.

Deux bibliothéques gérent le transport des neutrons d’énergie inférieure & 20 MeV ; HP et
LEND :
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— HP (High Precision) : dans cette bibliotheque, par défaut, toutes les sections efficaces
sont issues de la bibliotheque ENDF /B-VII.0 et JENDL-4.0. L’état final de la diffusion
élastique est établi en échantillonnant la section efficace différentielle. L’état final de
la capture radiative est décrit soit par la multiplicité des photons, soit par la section
efficace de production des photons.Pour la fission induite, le nombre de neutrons est
tabulé en fonction de I’énergie du neutron incident et sortant. Le traitement de la
distribution angulaire est similaire & celui de la diffusion élastique. Dans le cas ou
aucune donnée n’est disponible, une distribution isotrope est admise. Dans le cas de la
diffusion inélastique, la distribution angulaire et énergétique des particules finales est
gérée comme pour la fission sauf que ’énergie des secondaires est extraites de tables.
La corrélation énergie-angle peut aussi étre issue d'une table. Les tables mentionnées
plus haut manquent pour linstant pour de nombreux éléments, ce qui fait que les
données hautes précisons ne sont utilisées que pour les éléments disponibles. Dans
le cas contraire, un modeéle paramétrique pour les neutrons de basses-énergies, moins
précis, est utilisé.

— LEND (Low Energy Nuclear data) : cette bibliothéque contient les sections efficaces
pour 421 nucléides. C’est un modeéle basé sur des données expérimentales, utilisable
pour des neutrons entre les énergies thermiques et 20 MeV. Cette bibliothéque n’est
pas incluse par défaut dans GEANT4 et doit étre téléchargée. Elle contient des données
pré-calculées pour trois températures et est donc cing fois plus rapide que HP

Dans ce travail, c’est la liste QGSP BIC HP qui a été utilisée.

4.3.3.3 Coupures et seuils de production

GEANT4 transporte les particules pas a pas. Chaque particule se déplace par pas que I'on
appelle un "STEP" et qui désigne la plus petite distance que peut parcourir une particule
jusqu’a son prochain point d’interaction. Les particules secondaires émises vont généralement
étre suivies jusqu’a ce qu’elles aient déposé toute leur énergie. Pour accélérer la simulation,
il est possible de supprimer la production des particules secondaires dont le parcours est
inférieur & une valeur seuil fixée par I'utilisateur (coupure) qui s’exprime en unité de longueur.
Cette coupure correspond donc & des seuils en-dessous desquels les particules secondaires ne
sont plus générées. Plus les coupures fixées sont petites, plus la simulation sera précise, mais
plus le temps de calcul sera long.

Une autre facon de controler le suivi des particules chargées dans GATE se fait en im-
posant le calcul des pertes d’énergies continues sur une distance imposée via la commande
" /SetMaxStepSizeInRegion". Cette commande permet de limiter la taille maximum du pas
de la particule autorisé pour son suivi.

4.3.3.4 Stockage des données de simulation dans GATE

11 se fait au travers de l'utilisation d’acteurs (actor) dans la simulation. Ils permettent la gé-
nération de données de sortie grace a I'implémentation des classes utilisateurs de GEANT4 :
G4UserRunAction, G4UserEventAction, G4UserTrackingAction et G4UserSteppingAction.
Plusieurs types d’acteurs sont disponibles dans GATE : DoseActor, KillActor, Secondary-
ProductionActor, PhaseSpaceActor ...
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Deux acteurs seront principalement utilisés dans ce travail :

— PhaseSpaceActor : il permet la création d’un fichier d’espace de phases contenant les
caractéristiques des particules qui traversent le volume auquel est attaché l'acteur.
L’ensemble des informations concernant chaque particule le traversant y sera stocké :
type de particule, énergie, position, direction, poids, volume de production, proces-
sus de production. Ces fichiers sont générés dans GATE au format IAEA ou ROOT.
Pour les modeles d’accélérateurs les plus récents, les fabricants proposent un espace de
phases des particules en amont des collimateurs secondaire. Ceci permet de simplifier
la modélisation de la téte de I'accélérateur.

— DoseActor : il permet de stocker des doses et/ou énergies déposées en distribution 1D,
2D et 3D avec le calcul d’incertitude statistique associé & chaque volume auquel il est
attaché. Une matrice de stockage constituée de dosels peut étre attachée & n’importe
quel volume incluant des géométries voxélisées [234]. A chaque fois qu’une particule
interagit dans un volume, I’énergie déposée et/ou la dose absorbée est enregistrée dans
le dosel correspondant. La matrice de dose peut étre récupérée sous différents format :
ROOT (1D ou 2D), Analyse (hdr/img), ASCII(txt), Metalmage (mhd/raw).

4.4 Modélisation de I’accélérateur linéaire Varian NovalisTx! M

La modélisation a été réalisée via la plateforme GATE version 7.1 [235].

4.4.1 Modélisation des éléments de la téte

Pour I'étude de la production des neutrons en salle de traitement, la modélisation de la
téte du linac a repris les éléments majeurs de la téte susceptibles d’avoir une influence sur la
production des photoneutrons : la cible, le collimateur primaire, le cone égalisateur, le colli-
mateur secondaire (méachoires) et le collimateur multi-lames. Les caractéristiques de chaque
piéce, leurs dimensions et positions, la composition des matériaux ont été implémentés avec
précision dans la modélisation en suivant les informations données par le constructeur (Monte
Carlo Data Package : High Energy Accelerator, DWG NO. 100040466-02). Cette modélisa-
tion des éléments de la téte s’est révélée nécessaire car Varian ne propose pas d’espace de
phase pour ce modeéle d’accélérateur (espace de phases disponible qu’a partir du Novalis Tx
True Beam qui est plus récent).

4.4.1.1 La source

Elle correspond a une source plane circulaire (1 mm de diamétre) d’électrons monoéner-
gétiques envoyés en direction de la cible pour la production des RX.
4.4.1.2 La cible

Le faisceau de photons X est généré par le faisceau d’électrons venant frapper la cible d’'un
nombre 7 élevé. Composée de Cu et W, elle est modélisée sous la forme d’un cylindre de
7 mm de rayon et environ 8 mm de hauteur (Figure 4.2).
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4.4.1.3 Le collimateur primaire

Le collimateur primaire consiste généralement en un cone creux fabriqué en métal lourd.
Le collimateur primaire du linac NovalisTx?™ est défini comme un cylindre creux en alliage
de tungsténe avec une hauteur de 65 mm. Le cdne creusé en son intérieur a la méme hauteur
avec une base d’un rayon minimal de 21 mm et maximal de 50 mm (Figure 4.2).

4.4.1.4 Le cone égalisateur

Il permet de compenser le manque de diffusion sur les bords du faisceau aprés que ce
dernier soit généré par bremsstrahlung. Sa géométrie dépend de ’énergie du faisceau. Dans
notre cas, il a été modélisé comme étant la superposition d'un coéne avec un rayon de sa base
de 10,37 mm et de deux cylindres de rayon maximal de 14,49 mm, le tout étant composé de
W (Figure 4.2).

FIGURE 4.2 — Ensemble cible (en bleu), collimateur primaire et cone égalisateur (en jaune)

4.4.1.5 Le collimateur secondaire : machoires

Les machoires X et Y sont composées de deux paires de blocs placées & deux hauteurs
différentes dans la téte d’irradiation pour permettre la collimation du faisceau et la délimi-
tation de la taille de champ. Comme notre étude porte sur la production des photoneutrons
et non pas sur la caractérisation du faisceaux de RX , une simplification a été faite pour la
modélisation de cette partie de la téte. Ainsi les machoires ont été modélisées comme étant
un trapéze de W, dont l'ouverture au centre est modifiée pour permettre la variation de la
taille du champ (Figure 4.3).

4.4.1.6 Le collimateur multilames

Pour les mémes raisons que pour la modélisation des méachoires, le MLC a aussi été assimilé
dans la simulation a un trapéze de W, & ouverture variable, pour faire varier la taille du champ
(Figure 4.3).

4.4.1.7 Le blindage

L’ensemble des éléments de la téte de 'accélérateur ont été placés dans une boite plombée
afin de reproduire de maniére simplifiée le blindage de la téte du linac. (Figure 4.3).
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FiGURE 4.3 Ensemble des éléments principaux de la téte de ’accélérateur pris en compte dans la
modélisation, sans blindage (gauche) et avec blindage (droite)

4.4.2 Modélisation de la salle de traitement

La salle de traitement a été modélisée en suivant de maniére précise les informations sur
la composition des murs, sa taille, ainsi que son agencement. Ces éléments, en raison de
I'impact qu’il peuvent avoir sur la diffusion des neutrons, sont importants & introduire dans
la modélisation. La modélisation de la salle prend donc en compte le sol, les murs (et leur
blindage plombé), la chicane a I'entrée de la salle ainsi que la table de traitement en carbone
(Figure 4.4).

FIGURE 4.4 — Vue générale de la salle de traitement (téte du linac 90

4.4.3 Validation de la simulation

La validation de la simulation MC a été faite & partir des courbes de mesures de la dose
photon : le rendement en profondeur (RP) et le profil latéral de dose (PLD). Les valeurs de
ces mesures, qui sont faites mensuellement lors des controles qualité, nous ont été fournies
par les physiciens du Centre Paul Strauss. Le rendement de dose en profondeur et le profil
latéral de dose ont été mesurés dans une cuve d’eau au moyen d’une chambre d’ionisation
PTW Semiflex 31010 (PTW, Freiburg, Germany). Ce détecteur contient une cavité cylin-
drique dont le volume actif est de 0,125 cm? et est utilisée pour les champs supérieurs a
5x5 cm?. La cuve est constituée d'un support sur lequel est fixé la chambre d’ionisation
qui est contrdlée par deux moteurs permettant son déplacement dans I’axe vertical pour la
mesure du rendement en profondeur et dans l’axe horizontal pour la mesure des profils de
dose absorbée (Figure 4.5).

Les mesures ont été réalisées en DSP 100 (distance source-surface du fantéme de 100 cm)
avec un champ de 10x10 cm?.
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FIGURE 4.5 — Exemple de cuve a eau et de son dispositif de fixation de la chambre d’ionisation

(PTW(@©Water Phantom)

Les mémes conditions de mesure sont reprises dans la simulation GATE pour I'obtention
des rendements en profondeur et profil latéral de dose avec un DoseActor attaché au fantome
d’eau pour une taille de dosel de 5x5x5 mm?. Le rendement en profondeur et profil latéral
de dose ont été tracés en calculant la dose dans un volume équivalent au volume de détection
de la chambre d’ionisation tous les 5 mm de profondeur pour le RP et a une profondeur de
1,5 ¢cm pour le PLD. Un faisceau de 15 MV a été utilisé pour cette validation qualité.

Les résultats simulés et mesurés sont reportés dans la Figure 4.6. Ils montrent un accord
satisfaisant entre mesures et simulation avec une bonne reproduction de la distribution spa-
tiale et en énergie du faisceau primaire. Dans le cadre de notre thématique, la précision du
faisceau de photons primaires obtenu est donc considérée comme suffisante pour une étude
par simulation de la production des neutrons dans la salle (les rares écarts observés sur le
profil latéral de dose en bordure de champ dus a la simplification de la modélisation des
machoires restant inférieurs a 5%).
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FIGURE 4.6 — Comparaison entre les mesures expérimentales (noir) et par simulation GATE (rouge)
du rendement en profondeur et profil latéral de dose du Varian NovalisTx 7™ (15 MV)
[236]
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4.5 Production des neutrons en salle de traitement

4.5.1 Etude par simulation

Pour chaque paramétre étudié 1,5 x 1010 électrons ont été envoyés sur la cible de W/Cu
a des énergies de 10 MeV, 15 MeV et 25 MeV.

4.5.1.1 Points de mesures

Pour étudier 'influence des différents paramétres de traitement sur la production des neu-
trons secondaires, des volumes sphériques assimilés a des détecteurs parfaits (comptabilisant
tous les neutrons les traversant) ont été placés a divers endroits de la salle (Figure 4.7). Un
PhaseSpaceActor a été attaché a chacun de ces volumes afin de pouvoir quantifier le signal
neutron ainsi que tracer 'origine de production de ces neutrons.

FIGURE 4.7 — Localisation de certains des différents détecteurs sphériques attachés au PhaseSpa-
ceActor dans la salle de traitement

4.5.1.2 Volume de production

L’¢tude a tout d’abord été réalisée pour un champ de 10x10 cm? (ouverture des méa-
choires) avec MLC rétracté pour des positions a l'isocentre et a 90 °de la téte du linac.
Deux composantes neutroniques seront présentes autour de la téte : la composante directe
et diffusée.

Neutrons directs

Ils correspondent aux neutrons rapides ayant été produits par processus photonucléaire,
mais n’ayant diffusé sur aucune structure de la téte. Les contributions des éléments de la
téte de l'accélérateur a leur production sont reportées sur les Tableaux 4.1 (isocentre) et 4.2
(90 ° de 1a téte).

Quelle que soit la localisation considérée et 1’énergie du faisceau, la contribution a la
production des neutrons directs est majoritairement attribuée au collimateur primaire, puis
au collimateur secondaire. La cible et le cone égalisateur contribuent dans une moindre
mesure. Le blindage n’intervient quasiment pas dans la production des photoneutrons &
I’isocentre, mais y contribue plus en dehors de l'isocentre sans que cela ne dépasse les 5%.
Aucune production de neutron n’a été retrouvée au niveau du MLC en raison de sa position
complétement rétractée (ouverture de 40x40 cm?). Le siége des réactions photonucléaires,
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Composé 10 MeV 15 MeV 25 MeV
Cible (W,Cu) 3,3% 9,3% 14,2%
Collimateur primaire (W)  453% 46,5% 41,6%
Cone égalisateur (W) 4,7% 5% 6%
Machoires (W) 42,67% 35,1% 35,1%
Blindage (Pb) 0% 1,4% 0,7%

TABLE 4.1 Contribution des éléments de la téte & la production des neutrons directs traversant
Iisocentre

Composé 10 MeV 15 MeV 25 MeV
Cible (W,Cu) 5% 8,6% 12,2%
Collimateur primaire (W)  45,5% 45% 40,6%
Cone égalisateur (W) 2,5% 5,3% 5,7%
Machoires (W) 42.2% 37,9% 39,1%
Blindage (Pb) 4.13% 1,7% 1%

TABLE 4.2 — Contribution des éléments de la téte a la production des neutrons directs & 90 ° de la
téte

quelle que soit I’énergie du faisceau reste donc principalement le collimateur primaire et
secondaire.

Neutrons diffusés

Cette composante inclut les neutrons rapides ayant diffusé dans les structures de la téte.
Le Tableau 4.3 reporte la proportion de leur production dans les différents éléments du linac
pour une qualité de faisceau de 15 MV.

Composé Isocentre 90 ° de la téte
Cible (W,Cu) 0,2% 0.3%
Collimateur primaire (W) 25,4% 35,3%
Céne égalisateur (W) 0,2% 0%
Machoires (W) 68,1% 53,6%
Blindage (Pb) 5,5% 10,1%

TABLE 4.3 — Contribution des éléments de la téte a la production des neutrons rapides diffusés a
I'isocentre et & 90~ de la téte de I'accélérateur pour une qualité de faisceau de 15 MV

Contrairement a la composante directe, le collimateur secondaire est 1’élément qui contri-
bue le plus a la diffusion des neutrons. Il est ensuite suivi du collimateur primaire et du
blindage. La cible et le cone égalisateur montrent une contribution quasi nulle a la produc-

tion du diffusé. La contribution du MLC, complétement ouvert, n’est pas évaluée dans ce
cas.

4.5.1.3 Qualité du faisceau

Les spectres d’émission des photoneutrons a l’isocentre pour différentes qualités de fais-
ceau sont représentés sur la Figure 4.8. Ils apparaissent qualitativement similaires avec une
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composante thermique avec un pic énergétique entre 10~7 et 108 MeV et une prédominance
de neutron rapides avec une énergie piquée entre 1071 et 1 MeV.
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FIGURE 4.8 — Influence de la qualité du faisceau sur le spectre en énergie des photoneutrons produits
A l'isocentre : représentation du spectre absolu des neutrons produits avec un facteur
5 et 50 respectivement pour les productions & 15 MV et 10 MV pour en améliorer
la visualisation (gauche), normalisation de chaque spectre par rapport & son intégrale
(droite)

Les énergies moyennes pour chacune des deux composantes en fonction de I’énergie RX
sont représentées sur le Tableau 4.4.

On observe une augmentation de I'énergie moyenne de la composante rapide d’un facteur
1,8 lorsque 'on passe d'un faisceau de 10 MV & 25 MV. Entre 15 MV et 25 MV cette
augmentation n’est que d’environ 10%. Les énergies moyennes obtenues sont en bon accord
avec celles retrouvées dans la littérature. L’augmentation est due au fait que plus I’énergie
du faisceau augmente, plus I’énergie maximale des photoneutrons va augmenter, ce qui va
décaler I’énergie moyenne du spectre vers des valeurs plus importantes.

Qualité du faisceau

Rapides Thermiques
(MV]
Total _ Total _
ol B Mev] o Mev] O E [MeV] o [MeV]
neutrons neutrons
10 265 0,22 0,01 51 121x1077 2,82x10°8
15 11166 0,35 0,003 2528 9,14 x 1078 2,96 x 107
25 99126 0,41 0,002 22030 9,17 x 1078 9,97 x 10710

TABLE 4.4 Synthése de I’énergie moyenne et du nombre de neutrons produits & 1'isocentre pour la
composante rapide (E > 1 x 1073 MeV) et thermique (E < 1 x 107 MeV). o représente
Perreur sur I’énergie moyenne

Pour la composante thermique, I’énergie moyenne reste similaire quelle que soit 1’énergie
du faisceau. Ceci est du au fait que cette composante provient des multiples diffusions de
la composante rapide sur les structures de la salle, elle n’est donc pas directement liée &
I’énergie nominale du faisceau.

Une augmentation de la fluence neutronique de deux ordres de magnitude entre un faisceau
de 10 MV et 25 MV est observée, soulignant la dépendance de la fluence neutronique avec
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I’énergie nominale du faisceau (Figure 4.8 (gauche) et Tableau 4.4). Cette augmentation
aura un impact direct sur la dose puisqu’elle lui est proportionnelle. Pour une configuration
d’irradiation identique, la variation de la qualité du faisceau affecte donc de facon drastique
la quantité de photoneutrons produits.

4.5.1.4 Distance de l'isocentre et angle par rapport a la téte du linac

La variation des spectres en fonction de la distance a l'isocentre (Figure 4.9) montre une
allure des spectres similaire avec toujours un pic thermique et rapide.
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FIGURE 4.9 Influence de la distance sur le spectre (gauche) et la production des neutrons (droite).
Pour la figure de droite, les composantes rapides et thermiques ont été normalisées par
rapport au nombre total de neutrons a I’isocentre

Quelle que soit ’énergie, une décroissance (suivant quasiment la loi inverse du carré de la
distance) de la composante rapide est observée a mesure que I'on s’éloigne de I'isocentre, dans
I’axe du patient, avec une diminution du signal de 1'ordre de 25% et 45% pour des distances
respectives de 1 m et 2 m de 'isocentre. Cette composante rapide diminue jusqu’a étre du
méme ordre de grandeur que la composante thermique & 2 m de l'isocentre. La composante
thermique ne montre pas de dépendance par rapport a la distance sur le plan du patient en
raison de la distribution uniforme de cette composante & 'intérieur de la salle de traitement.
Sur le plan du patient, on retrouve donc la tendance hautement directionnelle des neutrons
rapides faisant qu’il varient rapidement avec 1’éloignement de l'isocentre, et la tendance de
distribution uniforme des neutrons thermiques dans la salle (qui peut étre assimilée & un
champ isotrope au niveau du point de comptage).

La variation de la position des détecteurs autour de la téte de I'accélérateur a des angles de
180°, 90" et 0 ° (isocentre) nous permet de trouver des tendances similaires & celles observées
dans l'axe du patient (Figure 4.10). A 90 °et 180 °, on retrouve une proportion de neutrons
rapides plus importante qu’a l'isocentre respectivement d’un facteur 1,3 et 2 en raison de
la prépondérance de la composante diffusée rapide dans ses localisations. La composante
rapide étant la composante principalement responsable du dépoét de dose, cette dépendance
angulaire doit étre prise en compte lors des campagnes de mesures expérimentales en raison
de l'influence qu’elle aura sur le calcul de la dose.
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FIGURE 4.10 — Dépendance angulaire du spectre des photoneutrons

4.5.1.5 Murs de la salle

L’influence de la modélisation des murs de la salle sur le spectre de neutrons générés est
représentée sur la Figure 4.11 pour une énergie de 15 MV a l'isocentre et dans un coin de
la salle. En I’absence des murs, il ressort une absence de composante thermique ainsi qu’une
diminution de la composante rapide. Dans le coin de la salle (localisé a 4,5 m de l'isocentre)
ceci aura pour effet de générer une sous estimation d’un facteur 7 de la composante neu-
tronique totale. Dans le plan du patient, & mesure que 1’on s’éloigne de l'isocentre, cette
sous-estimation de la composante totale passe d’un facteur 1,7 a 6,2 respectivement a I'iso-
centre et & 2 m de l'isocentre. En I'absence des murs, la fluence des neutrons va étre affectée
par ce parameétre en raison de la prédominance de la composante diffusée et de la diminution
des contributions directes & mesure que l'on s’éloigne de I'isocentre (o1 la composante directe
est predominante). L’absence des murs va causer ’absence de la composante rapide diffusée

et de la composante thermique.
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FIGURE 4.11 — Influence de la modélisation des murs de la salle sur le spectre des neutrons produits
avec une énergie de 15 MV

L’énergie et la fluence sont deux paramétres importants entrant en considération dans le
calcul de la dose neutronique recue par le patient. La modélisation de la géométrie de la salle
doit donc étre incluse dans la simulation afin de pouvoir reproduire la dégradation spectrale
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de la composante neutronique, et ainsi avoir une estimation plus réaliste de la dose déposée
par les neutrons dans les différents organes du patient.

4.5.1.6 Influence de la taille du champ

Les nouvelles techniques de traitement requiérent des variations de la taille du champ
de traitement pendant les séances afin de se conformer au volume cible. L'influence des
variations de la taille du champ sur la production des neutrons reste encore trés controversée
dans la littérature avec des conclusions qui peuvent étre complétement opposées. L’influence
de ce paramétre a donc aussi été étudié en périphérie et a l'isocentre.

En périphérie
La variation des composantes rapides et thermiques en fonction de la taille du champ a
une position de 90°par rapport a la téte du linac sont représentées sur la Figure 4.12.

b

250

—®—— Thermiques (méchoires, mic rétracté)
Rapides (méachoires, mlc rétracté)
200 —©6&— Thermiques (mlc, machoires 40x40)

—©&—— Rapides (mlc, machoires 40x40)

- —

Neutrons [/Gy/cm2]

150

5‘

=)
=]

O_‘rﬁ%‘llill
-
— B

D

o
&
3
.
3

13
=]

=== o = = =
F

N I BT A
25 30 35 40
Taille de champ [cmxcm]

FIGURE 4.12 — Influence de la taille du champ & 90 ° de la téte du linac sur la composante thermique
et rapide pour une énergie de faisceau de 15 MV

Dans cette configuration, la composante rapide tend a diminuer avec I'augmentation de
la taille de champ. Hors de l'isocentre, la présence des éléments permettant la limitation
de la taille du champ vont donc avoir tendance & augmenter la production des neutrons
secondaires. Cette production qui diminue d’environ 40% lorsque l'on passe d'un champ
0,5%0,5 cm? & un champ de 40x40 cm? va principalement étre due a la diffusion des neutrons
produits en amont des machoire et du MLC sur ces deux éléments. En effet, ils jouent un
double réle dans la production de ces composantes : productions de neutrons rapides directs
par processus photonucléaire et diffusion de cette composante. Le Tableau 4.2 avait d’ailleurs
montré que le principal élément responsable de la diffusion de neutrons restait le collimateur
secondaire (ou machoires).

La composante thermique, quant a elle, ne subit aucune variation quelle que soit I’ouverture
des méchoires en raison de l'origine de sa production (qui provient des diffusions multiples
des neutrons rapides sur les structures de la salle de traitement) et de sa répartition uniforme
au sein de la salle.

A l'isocentre
Les calculs a l'isocentre montrent en revanche une tendance opposée (Figure 4.13) avec
une augmentation de la production des neutrons rapides quand la taille du champ augmente.
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Contrairement & une localisation périphérique, la composante dominante & 1’isocentre est la
composante rapide directe. Plus I'ouverture de champ est importante, plus la probabilité
de diffusion des neutrons directs sur les structures de collimation sera faible, faisant qu’a
I'isocentre on aura une dominance de neutrons rapides directs. La composante thermique
reste invariante méme lorsque ’on se place a l'isocentre, quelle que soit la taille du champ.
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FiGURE 4.13 Influence de la taille du champ sur la composante thermique et rapide pour une
énergie de faisceau de 15 MV a l'isocentre

Il existe donc une dépendance spatiale et en fonction de la taille du champ sur la production
des neutrons rapide qui varie de facon inverse si I'on est a 'isocentre ou en périphérie de la

téte de 'accélérateur.

4.5.1.7 Comparaison des composantes thermiques et rapides

Au vu des différentes variations des composantes thermiques et rapides en fonction des
parameétres de traitement et de la localisation spatiale des points de mesures, I’évolution
des ratio des composantes thermiques et rapides en fonction de ces mémes paramétres a été
étudiée. En effet, certains systémes dosimétriques en temps réel [237, 238] sont actuellement
développés pour la détection de la composante thermique du spectre de neutron. La déter-
mination de la composante rapide (composante responsable du dépot de dose) se fait dans
ce cas par extrapolation de la composante thermique détectée en faisant I’hypothése que
le ratio de ces deux composantes est toujours constant. Avec les techniques de radiothéra-
pie actuelles, qui se basent sur une délivrance du traitement combinant plusieurs tailles de
champ de traitement et angulation de la téte du linac, une telle approximation peut avoir
des conséquences importantes sur la précision de I'évaluation finale de la dose neutron recue
par le patient.

Le ratio thermique/rapide a été évalué en s’appuyant sur les différentes configuration
simulées. La Figure 4.14 synthétise les variations de ce ratio en fonction de la localisation
du point de mesure (par rapport a l'isocentre), de la qualité du faisceau (en considérant une
ouverture des machoires 10x10 cm?, MLC rétracté) et de I'influence de la taille du champ
(pour une énergie du faisceau de 15 MV).

A taille de champ équivalente, et pour différentes énergies de faisceau, le ratio de la com-
posante thermique et rapide montre une variation importante en fonction de la localisation
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FIGURE 4.14 — Variation du ratio des composantes thermiques et rapides en fonction de la localisation
spatiale, de la qualité de faisceau (gauche) et taille du champ (droite)

dans la salle de traitement. En effet, en raison de I'importante dégradation du spectre &
mesure que l'on s’éloigne de l'isocentre, ce ratio varie de 10 & 90% quand on passe d’une
localisation proche de la téte du linac & une localisation plus éloignée. Pour ce qui est de
Pinfluence de I'ouverture du champ, on observe a l'isocentre une variation d’environ 30%
lorsque L'on passe d'un champ 0,5 x 0,5 cm? a un champ de 40 x 40 cm? ainsi qu'une va-
riation de 60% a 90°de la téte du linac. A mesure que lon s’éloigne de l'axe du faisceau,
cette différence de ratio des composantes en fonction de la taille de champ diminue. Cette
différence entre un champ 0,5x0,5 et 40x40 cm? est de 12% a 1 m pour atteindre 7% a 2 m
de l'isocentre.

Pour représenter la variation multiparamétrique de la composante rapide, la variation du
taux de production des neutrons rapides a été tracée en fonction des mémes paramétres que
la Figure 4.14. Ce taux de production de la composante rapide est défini comme le ratio du
nombre absolu de neutrons rapides (E > 1 x 1073 MeV) et du nombre total de particules
simulées (1,50 x 100 électrons incidents).

x10® w a1
8 o|Champ 10x10 cm?® ™ g L 15MVI )
& c = —@— |socentre
% -@- Isocentre t% - .
e Blagyn g 12 -m-2m
£ 5 N —h— 90
2 7| ®2m 3 i,
c  |as0 . s T o
S & - e
8 E S+ )
2 sE 3 L
=3 — £ |
s “F Yy REL = A
o B ©
T 4E 2 =
2 = = -
3 35 & osl-*

L= .

e L] 04—

1 é L +

u;_,_._‘_LA_A_‘_.ﬁ_._A_L_,_L_._._‘_A_A_A_A_.‘J_._A_A_L ozm®™ ., % e

0 5 15 20 25 30 0 5 10 15 20 25 30 35 40 45

Qualite du faisceau [MV] Taille de champ [cmxcm]

FI1GURE 4.15 — Variation du taux de production de la composante rapide en fonction de la localisation
spatiale, de la qualité de faisceau (gauche) et taille du champ (droite)

La variation de ce taux de production apparait clairement dépendante de la position par
rapport a l'isocentre, de ’énergie du faisceau, mais aussi de la taille du champ. La variation
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avec la qualité du faisceau est attendue en raison de 'augmentation de la probabilité des
réactions photonucléaire avec I'énergie du faisceau. Pour la taille de champ, en fonction de
la localisation dans la salle de traitement, le taux de production neutronique lorsque 1’on
passe d'un champ fermé & ouvert, va connaitre une augmentation de 70% a l'isocentre, une
diminution de Pordre de 40% a 90 °de la téte, pour ne plus varier que de l'ordre de 5%
pour des distances au dela de 1 m dans le plan du patient. A de telles distances, cette faible
variabilité avec la taille du champ est due & la prépondérance des neutrons diffusés, dont
la production est issue des diffusions multiples dans la salle de traitement et non pas aux
diffusions occurant dans les éléments de la téte du linac.

Le nombre absolu de neutrons rapides produits, responsables du dépot de dose dans le
patient, est aussi étroitement corrélé & la distance et 'angulation par rapport a 'axe du
faisceau mais aussi aux variations des tailles de champ.

L’hypothése de se baser sur la constance du ratio de la composante thermique et rapide
pour reconstituer le spectre total de neutrons produits pendant le traitement, afin d’estimer
la dose au patient, semble donc étre une méthode complexe qui présente des limites en
raison de sa dépendance aux paramétres majeurs d’un traitement : ’énergie du faisceau,
I’angulation par rapport a la téte du linac et I'ouverture des champs.

4.5.1.8 Conclusion

Le travail de simulation a permis d’étudier I'influence des différents paramétres de trai-
tement sur la production des photoneutrons autour de l'accélérateur NovalisTx'™. Une
dépendance importante de la composante rapide en fonction de la qualité du faisceau, de
la distance de l'isocentre, de ’angulation par rapport a ’axe du faisceau ainsi que de la
taille du champ ont pu étre mis en évidence. Les résultats de simulation ont montré I'inté-
rét d’une estimation conjointe des composantes rapides et thermiques, ainsi que les limites
des méthodes de calcul basées uniquement sur la mesure de la composante thermique pour
quantifier la dose neutron regue par le patient.

4.5.2 Etude expérimentale

Pour vérifier et valider les tendances obtenues dans la simulation, un travail expérimental
a été réalisé au Centre Paul Strauss par l'utilisation d’un détecteur actif CMOS (développé
par I’équipe DeSls de 'TPHC) et passif (CR-39). Ce travail s’est concentré sur les influences
du nombre d’'unités moniteurs (CR-39), de la distance a I'isocentre (CR-39) et de I'influence
de la taille de champ (CR-39 et CMOS). L’ensemble des mesures ont été réalisées dans lair
et expriment des tendances relatives (systémes expérimentaux non-caractérisés pour une
mesure en absolue).

4.5.2.1 Détecteurs utilisés

CR-39

Des CR-39 de type Technotrack2 (Technol Chyoda, Japon) (chapitre 2) ont été utilisés.
L’interposition en leur surface d’un écran en polyéthyléne (HDPE) et en Bore (19,92% 1°B
et 80,12% ''B) permet la détection simultanée des neutrons thermiques et rapides. Leur
transparence aux gamma en fait un systéme de détection de référence pour les mesures
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en radiothérapie. Ils ont été développés et analysés dans des conditions similaires & celles
décrites dans le chapitre 2.

Capteur CMOS

C’est un détecteur actif & neutrons développé au sein de I’équipe DeSiS de 'TPHC [239],
basé sur la technologie CMOS (Complementary Metal Oxide Semiconductor). Il est composé
d’une couche protectrice de Si0y et d’une couche épitaxiale (couche sensible de détection)
de silicium pur de quelques pm d’épaisseur déposée sur un substrat de type P fortement
dopé. Plus I’épaisseur de la couche sensible est faible, plus le capteur sera transparent aux
rayonnements gamma. La structure de détection se compose de deux éléments : un puits
profond de type N ayant le role d’élément collecteur de la charge, et un puits de type P
utilisé comme substrat pour I’électronique de lecture. La collection des paires électron-trou
se fait sans la présence de champ électrique fort, mais simplement par diffusion pure sur
plusieurs micrométres de distance.

La face sensible du détecteur avec une surface de 2,56x2,56 mm? est composée de 64 x 64
microdiodes de 3x3 pm? connectées entre elle avec un pas de 40 ym (Figure 4.16). Sa couche
sensible de 14 pm est optimisée pour la détection des neutrons en champ mixte. Les neutrons
rapides et thermiques sont convertis respectivement en protons de recul via un convertisseur
en polyéthyléne et en particules alpha (1,4 MeV) grace a un convertisseur en °B. Une
ouverture dans la couche en surface de SiOs a été spécialement congue pour pouvoir détecter
avec un capteur unique les protons et alpha de recul.

FIGURE 4.16 — Capteur CMOS utilisé pour les mesures : vue globale (gauche) et matrice de micro-
diodes connectées entre elle avec ouverture centrale en surface pour l'optimisation de
la détection des alpha de recul

L’intégralité de la chaine électronique est intégrée au capteur pour produire un appareil
simple de comptage. La discrimination entre les protons de recul (signal neutron rapide)
et les particules alpha (signal neutron thermique) se fait grace a la différence des pertes
d’énergie maximales de ces deux particules. Celle des protons étant évaluée a 1 MeV et celle
des alpha & 1,4 MeV, un gap en amplitude est créé, permettant la discrimination des deux
particules (Figure 4.17) [239].

Pour des applications en radiothérapie, la contribution des signaux diis aux photons reste
significative malgré la grande transparence aux photons du capteur. Pour y remédier, un seuil
sur 'amplitude des signaux enregistrés a 0,02 ADC a été fixé pour rejeter le signal parasite
des photons restants. Ce seuil a été défini & partir de la distribution de 'amplitude du signal
mesurée en positionnant le détecteur & une localisation proche de I'isocentre d'un accélérateur

TM

Varian TrueBeam” ", ou la contribution des photons est largement dominante par rapport

a celle des neutrons. Cette distribution en amplitude a été comparée a la distribution en
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FiGqure 4.17 Distribution de I'énergie déposée dans le capteur (simulation GEANTA4) par les parti-
cules alpha de 1,4 MeV (violet), par les photons/électrons (noir) et les protons (bleu)
produits par la conversion des neutrons rapides

énergie correspondant & la propagation du spectre énergétique des photons (obtenue par
simulation MC) dans une simulation GEANT4 du capteur prenant en compte lefficacité de
collection de charges. La Figure 4.18 représente la distribution expérimentale en amplitude
des photons (gauche) et la distribution en énergie déposée correspondante dans la simulation
GEANT4 du détecteur (droite). Il est ressorti de cette analyse quune coupure a 200 keV
sur 'énergie déposée (ce qui correspond approximativement & une coupure de 0,02 coups
ADC sur 'amplitude du signal) permet une réjection de la contribution des photons avec
une efficacité proche de 100% [236].

La détection des neutrons par ce capteur se fait sur une large gamme d’énergie (meV a
20 MeV) jusqu’a des fluences trés élevées (10 n/s/cm?) sans saturation.
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FIGURE 4.18 — Distribution de 'amplitude du signal du capteur pour le spectre photons hors-champ
d’un Varian trueBeam”™ 16 MV (gauche) ; Distribution de I’énergie déposée corres-
pondante obtenue par simulation GEANT4 Monte Carlo du chip (droite) [236]
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4.5.2.2 Dispositif expérimental

Plusieurs configurations d’irradiations ont été réalisées dans la salle de traitement du
Centre Paul Strauss afin d’étudier les variations des signaux des neutrons rapides et ther-
miques.

Pour I'influence de la taille du champ sur la composante neutronique, différentes ouvertures
de champ ont été obtenues soit en faisant bouger les méachoires (collimateur secondaire) avec
le MLC rétracté, soit en faisant bouger le MLL.C avec une ouverture du collimateur secondaire
maximale (champ 40x40 cm?). Les CR-39 et capteur CMOS ont été placés sous le bras de
I’accélérateur & un angle de 90 ° , & une distance de 60 cm de l'isocentre. Le débit de dose a été
fixe a 600 MU.min~! pour une dose totale délivrée de 3000 MU par exposition (Figure 4.19).
Pour I'étude de la variation des tailles du champ sur la composante neutronique a l’isocentre,
seuls les CR-39 ont été utilisés. L'importance du flux photonique & l'isocentre ne permet pas
I'utilisation du capteur CMOS dans cette configuration en raison de l'effet d’empilement
(pile-up) qui en résulte.

FIGURE 4.19 Dispositif expérimental avec le bras tourné a 90 ° (gauche). Les capteurs CMOS et
CR-39 sont placés cote a cote et irradiés selon les mémes conditions (droite)

L’influence de la distance a I'isocentre dans le plan du patient a été mesurée en placant des
CR-39 a l'isocentre, & 20 ¢cm, 50 ¢cm et 100 ¢m de l'isocentre, bras & 0 °, MLC et méchoires
complétement ouvertes (40x40 cm?).

La variation du signal neutronique en fonction de la dose totale délivrée a été mesurée
avec le bras a 90 °, MLC et méachoires & 0,5x0,5 cm?.

Les différentes configurations d’irradiation pour chaque paramétre évalué sont détaillées
dans le Tableau 4.5.
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Influence Influence Influence
taille de champ distance de l’isocentre unités moniteurs
(CR-39/CMOS) (CR-39) (CR-39)
Energie du faisceau [MV] 15 15 15
Débit de dose [UM.min—1] 600 600 600
1500
UM [run—1] 3000 3000 3000
5000
0
Angle du bras [°] 00 0 90
0
. . 20
Distance a I’isocentre [cm] 62 50 62
9
100
40x40
20%20
10x10
Ouverture méchoires [cm?| 2i2 4040 0,5%0,5
0,5x0,5
(MLC rétracteé)
40x40
22x22
10x1
Ouverture MLC [cm?| giQO 40x40 0,5%0,5
0,5%0,5

(machoires 40x40)

TABLE 4.5 — Configuration d’irradiation pour les différents paramétres étudiés

4.5.2.3 Résultats des mesures par CR-39

Influence des UM

Le nombre d’'unités moniteurs peut varier d'un traitement a ’autre en fonction de I’éner-
gie du faisceau ou de la technique utilisée. Pour un méme traitement, certaines techniques
utilisant la modulation d’intensité vont nécessiter la délivrance de plus d’UM pour avoir la
meilleure conformation au volume cible (RCMI vs RC3D). Si la DP photons augmente avec
le nombre d’UM en raison de I'augmentation de la composante diffusée, et de fuite, la méme

tendance a été retrouvée lorsque 'on regarde I’évolution du signal neutron en fonction du
nombre d’'UM (Figure 4.20).
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F1GURE 4.20 — Variation du signal de la composante rapide en fonction du nombre d"UM

L’augmentation de production des neutrons (pour des mesures dans ’air) est donc pro-
portionnelle au nombre d'UM. La majeure partie des données dans la littérature retrouvent
aussi une augmentation de la production des photoneutrons avec le nombre d’'UM. Les nou-
velles techniques de traitements, en permettant un meilleur contréle tumoral, risquent donc
d’induire des DP plus importantes. Un traitement utilisant une modulation d’intensité avec
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des énergies supérieures & 6 MV aura donc un double effet d’augmentation de la DP photons
et neutrons.

Influence de la distance a l'isocentre

Les mesures du signal des neutrons dans le plan du traitement sont données dans la
Figure 4.21 et valident les tendances observées par simulation, & savoir une indépendance de
la composante thermique par rapport & la distance & 1’isocentre et une diminution importante

du signal rapide & mesure que 1'on s’éloigne de l'isocentre.
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FIGURE 4.21 Variation du signal des composantes neutroniques rapides et thermiques en fonction
de la distance a l'isocentre

Pour la composante rapide, en bordure de champs (a 20 cm), le signal diminue de 20% par
rapport & isocentre. En dehors du champ, il apparait une baisse brutale du signal avec une
diminution d’un facteur 4,3 et 8,5 (par rapport au signal a l'isocentre) lorsque 'on se place
respectivement a une distance de 50 et 100 cm de lisocentre. Cette diminution, en dehors
des limites de champ, s’explique par le fait qu’en présence d’'un champ complétement ouvert
(cas de notre mesure), il y a une grande dominance de neutrons directs a l'isocentre car
aucune collimation n’est interposée dans le faisceau qui permettrait leur diffusion en dehors
du champ de traitement.

Influence de la taille du champ

La densité de trace des différentes composantes de neutrons en fonction de la variation
de la taille du champ est représentée sur la Figure 4.22, & 60 cm de l'isocentre et 90 ° de la
téte (gauche) et a l'isocentre (droite). Les résultats obtenus confirment les résultats de la
simulation, avec des tendances de variations de la composante rapide et thermique parfaite-
ment similaires. Un ajustement polynémial de premier ordre a été utilisé afin de souligner
la tendance générale de 1’évolution du signal des neutrons rapides en fonction des variations
des ouvertures du MLC ou des méchoires (pour la mesure & 90 °).

Les tendances opposées entre les mesures a 1’isocentre et les mesures hors isocentre confirment
la différences de composante majoritaire en ces différents points, a savoir une majorité de
neutrons directs a l'isocentre, et une majorité de neutron diffusés en périphérie.
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I'isocentre (droite) [241]

4.5.2.4 Résultats des mesures par CMOS

Le capteur ne pouvant étre placé dans le champ de traitement en raison du flux important
de photons, seule la mesure sur I'impact de la taille du champ & 60 cm de l'isocentre a été
réalisée. Les composantes rapides et thermiques sont estimées respectivement via les taux de
détection des protons (symboles rouges) et alpha de conversion (symboles noirs). Les résultats
sont donnés par unité de débit de détection des alpha de conversion (neutrons thermiques) et

protons (neutrons rapides) par Gy de photon et par cm? de surface de détection (Figure 4.23).
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F1GURE 4.23 — Variation du signal des composantes neutroniques rapides et thermiques enregistrées
par le capteur CMOS en fonction de I'ouverture des méchoires et du MLC & 60 cm
de I'isocentre [236]

La dépendance par rapport a la taille du champ sur la production des neutrons rapides
et thermiques apporte une confirmation expérimentale supplémentaire aux résultats obtenus
par simulation et par CR-39.

4.5.3 Conclusion

La série de mesures expérimentales nous a permis de confirmer les différentes tendances
obtenues par simulation de la variation du signal neutron dans la salle de traitement en
fonction de la position de mesure et de la taille du champ. Cet accord données/simulation
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vient souligner la complexité de la mesure du signal neutron et la forte variabilité de sa
dépendance en fonction des différents paramétres d’un traitement en radiothérapie.

4.6 Conclusion générale

XTM et de la configuration de la salle de trai-

La simulation de l'accélérateur NovalisT
tement dans lequel il se trouve, nous a permis d’étudier en détail I'influence des différents
parameétres pouvant avoir un impact sur la production de la composante neutronique lors
d’un traitement. Ces dépendances (dont I'influence reste encore souvent controversée dans la
littérature) sont importantes a clarifier en raison de la grande variabilité des balistiques de
traitements utilisées pour le traitement d’une tumeur identique d’un centre de traitement a
un autre. Par ailleurs, les différentes modalités de traitement utilisant la modulation d’inten-
sité et la rotation du bras sont elles aussi susceptibles de faire varier de maniére significative
la dose neutron recue par le patient. L’ensemble des résultats de simulations ont montré
des dépendances du signal neutronique en fonction de la qualité du faisceau, de la position
dans la salle de traitement et par rapport & l'isocentre, de la salle, ainsi que de la taille des
champs de traitements utilisés. Les ratio des composantes thermiques et rapides, considérés
comme constants par certains auteurs, ont également montré une dépendance en fonction de
la qualité du faisceau, de la localisation spatiale et de I'ouverture des champs.

Les résultats obtenus par simulation ont été comparés & ceux obtenus lors d'une campagne
de mesures par des détecteurs CR-39 et détecteur neutron actif (CMOS). Les tendances
observées en simulation ont toutes été confirmées par les mesures expérimentales, tout en
soulignant la complexité de I’évaluation expérimentale de la composante neutronique en salle
de traitement.

Afin d’évaluer de fagon systématique la dose neutron regue par le patient, la mise en place
d’un systéme analytique semble trés difficile en raison des multiples dépendances complexes
mises en évidence au travers de ce travail de thése. Certaines dépendances peuvent méme
s'inverser en fonction de la position par rapport a l'isocentre de ’accélérateur, comme cela
a été mis en évidence pour la taille du champ. Le calcul analytique de la dose neutron
aurait effectivement été facilité par ’obtention de relations "simples" entre la variation de la
production des photoneutrons et les parameétres de traitement. Mais méme si cette hypothése,
(qui s’est révélée non valide) avait été considérée, la mise en place d'un modéle analytique ne
permettrait qu’une estimation peu précise de la distribution spatiale 3D de la dose neutron,
et en particulier la dose délivrée dans chaque organe. Or actuellement, ¢’est précisément &
ce niveau que se situe le challenge de 'estimation des doses périphériques dont celles dues
aux neutrons secondaires. En effet, pour améliorer les modéles doses-risques, il est nécessaire
d’avoir une distribution spatiale assez précise pour permettre un calcul de dose aux organes
[60, 58].

Pour dépasser les difficultés et les limites liées & la mise en place d’un modéle analytique,
la suite de ce travail de thése s’est concentrée sur le développement d’une méthode Monte
Carlo de calcul de dose neutron. Le cotit en terme de temps et ressources de calculs peut
sembler lourd pour permettre une estimation de la dose neutron pour chaque patient, mais
reste nécessaire pour atteindre le degré de résolution requis pour I'amélioration des modéles
doses-risque. Cette thématique fera ’objet du chapitre 5.
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Au vu de la complexité des dépendances de la production des neutrons par rapport aux
parameétres de traitements, la mise en place d’'une méthode strictement analytique pour un
calcul de dose précis et systématique en radiothérapie semble difficile & considérer. Nous
avons donc décidé de nous baser sur la méthode Monte Carlo (MC) afin de procéder a ce
calcul personnalisé de dose. La mise en place d’'une méthode accélérée de calcul de dose
neutron dans le code de simulation GATE est développée dans ce chapitre.

5.1 Introduction

Les études épidémiologiques et les modéles mathématiques de dose périphérique nécessitent
des études dosimétriques précises de doses aux organes. Comme les modéles de risque pour la
réglementation de l'exposition des travailleurs ne sont pas adaptés aux expositions médicales
des patients, de nouveaux modeles sont nécessaires pour les applications médicales ou les
structures (et sous-structures) ainsi que les hétérogénéités dans les organes peuvent rendre
l'utilisation de la dose moyenne non-valide [58|. Ainsi, pour optimiser le suivi des patients sur
leurs risques de développer un second cancer, les données d’irradiation en radiothérapie sont
une source d’informations importantes & exploiter afin d’avoir une meilleure compréhension
des effets des faibles doses sur 'Homme, notamment dans le cadre de cancers pédiatriques et
d’adultes jeunes. Dans cette optique, le calcul systématique de la DP regue par les organes
permettrait de dresser de réelles tendances quant a la nécessité de prise en considération de
ces faibles doses vis a vis du risque de développement de second cancer.

Notre travail est centré autour de la composante neutronique de la DP. Le chapitre précé-
dent a pu mettre en évidence la complexité de 'influence des paramétres de traitement sur la
production neutronique, rendant la mise au point de méthodes de calcul analytique de cette
DP complexe. La méthode MC reste la méthode optimale de calcul de dose. En revanche,
elle est difficilement utilisable en routine clinique en raison de I'importance du temps et des
ressources de calcul qu’elle requiert.

Dans ce cadre, notre travail s’est orienté vers la mise en place d’'une méthode accélérée
de calcul de la dose neutronique (méthode de réduction de variance (VRT)) par méthode
Monte Carlo.

Pour le besoin de précision du calcul de dose, nos motivations ont été les suivantes :

— le rapport BEIR VII [40] indique que D'estimation quantitative des risques relatifs
aux irradiations aux faibles doses doit étre réalisée a partir d’études basées sur des
estimations de doses individuelles précises aux niveau des organes d’intérét.

— un des quatre arguments identifiés pour la mise en place d’études épidémiologiques
[242] pour les populations exposées aux irradiations est qu’il faut une compréhension
et une abilité a déterminer, ou précisément estimer, les doses individuelles généralement
requises pour des organes spécifiques. En effet 1la dose et les risques pour des organes
spécifiques peuvent étre nécessaires afin d’évaluer les pathologies spécifiques induites
par l'irradiation au sein de cet organe (ex : risques de pathologie cardiaque ou du sein
controlatéral en cas de radiothérapie du sein). La description compléte et précise de la
dose est aussi particuliérement importante dans les régions proches du champ ou il a
été montré que la fréquence des seconds cancers en fonction de la distance des bords
du champ montre un pic significatif prés des bords de champ [243]. Par conséquent,
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une estimation de la dose moyenne de certains organes critiques dans ces régions risque
de ne pas étre suffisante, et une dose précise aux sous-volumes (qui peuvent avoir une
radiosensibilité différente (ex : coeur et artéres coronaires)) est nécessaire.

Pour le besoin d’accélération du temps de calcul, notre choix a été motivé par les points
suivants :

— la grande majorité des hopitaux ne disposent pas de grilles de calcul internes, et le
recours & un outil de calcul externe reste difficilement réalisable en pratique en raison
de la confidentialité des données patient. Avec en moyenne 3000 patients traités par
an (centre Paul Strauss), un calcul systématique de la DP du patient est trés difficile
a mettre en place en ’absence de méthodes d’accélération du calcul dose.

— la comparaison de la DP photons et neutrons nécessite une incertitude statistique du
méme ordre de grandeur. Si plusieurs méthodes de réduction de variance existent pour
les photons, elles restent limitées pour les neutrons (aucune VRT n’est disponible dans
GATE pour le calcul de dose neutron).

Pour ces raisons, il nous a paru intéressant de développer un calcul de dose neutron MC
accéléré afin de permettre une estimation systématique de la distribution (3D) de la dose
neutron délivrée au patient lors d'un traitement en radiothérapie.

Les différentes étapes de mise au point de cette méthode de calcul sont décrites dans les
sections qui suivent.

5.2 Méthodes de réduction de variance

Plusieurs méthodes de réduction de variance sont actuellement disponibles pour accélé-
rer les simulations : elles permettent d’obtenir la précision souhaitée plus rapidement, ou
d’améliorer la précision sur le résultat pour un méme temps de calcul.

5.2.1 Notion de poids dans une simulation

Avant d’aborder le principe général des méthodes les plus communes de réduction de
variance, il convient d’expliquer la notion de poids d’une particule qui sera utilisée dans la
section 5.2.2.

Dans une simulation complétement naturelle (analogue), le poids w du photon (ou autre
particule d’intérét) est égal a I'unité : un photon représente un photon et il est comptabilisé
comme un quand il atteint la zone de résultat.

Pour pouvoir optimiser le temps de calcul, au lieu d’entiérement simuler I’éventualité de
I’absorption d'une particule, on va préférer multiplier son poids (qui vaut I'unité au départ de
la simulation) par sa probabilité de survie (correspondant au rapport de la section efficace de
diffusion a la section efficace totale) a chaque collision. Comme la section efficace de diffusion
est inférieure & la section efficace totale, le poids w du photon va diminuer au fur et & mesure
des collisions subies pour tendre vers zéro quand le nombre de collisions tend vers l'infini.
En d’autres termes, le photon voit son potentiel vital (potentiel d'information) diminuer de
collision en collision. Lorsque 'on atteint un nombre de collisions suffisamment important,
le photon n’apporte donc plus de contribution significative au résultat cherché. Par soucis
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d’optimisation de temps de calcul, on pourra le faire disparaitre par une technique statistique
adéquate telle que la roulette russe (section 5.2.2) quand son poids passe en dessous d’un
seuil fixé.

L’application de ce type de méthode montre que la simulation n’est plus strictement
réaliste puisque l'on ne simule plus I'intégralité des interactions du photon, d’ou le terme de
simulation non analogue.

5.2.2 Principe général des méthodes les plus communes
5.2.2.1 Roulette russe

C’est une technique de réduction de variance qui vise a limiter la durée de vie des parti-
cules qui contribuent peu au résultat final et, inversement, & prolonger celle des particules y
contribuant le plus [244].

Le principe de cette méthode repose sur le fait que dés qu'une particule de poids w atteint
un certain poids seuil Wy oulette, aAVEC W < Wypylette, UN tirage aléatoire est réalisé selon une
loi uniforme entre 0 et 1. On note £ le nombre aléatoire tiré. La probabilité de survie de la
particule a la roulette russe est la suivante :

w

(5.1)

Psurvie =
Wsurvie

avec Wsyrvie 1€ poids de survie de la particule subissant une roulette.

Si £E<psurvie, la particule survit & la roulette russe et le poids de la particule devient
Wsurvie, Sinon le poids de la particule est fixé & 0 et la particule est tuée. Le poids moyen des
particules subissant une roulette russe reste inchangé.

Wsurvie PeUt étre ajusté en fonction de différents éléments tels que I’énergie de la particule,
sa position ou encore sa direction. Cette méthode permet une diminution de temps de calcul,
puisque les particules présentant peu d’intérét cessent d’étre suivies en dessous d’un certain
poids.

Cette technique de réduction de variance est généralement utilisée en combinaison avec
d’autres techniques comme le splitting ou la capture implicite.

5.2.2.2 Splitting

Le splitting (ou fractionnement) [244| consiste, en partant d’un état donné, a explorer
I’espace des phases des régions d’'intérét pour la particule considérée. Dans cette méthode,
une particule de poids w va étre fractionnée en n particules de poids . De méme que pour
la roulette russe, un poids seuil wgeq; pour lequel la particule en question subira le splitting
est fixé, c’est & dire quand w > wgeyi-

Avec cette méthode, comme I’exploration de ’espace des phases dans les zones d’intérét
est optimisée, la variance est diminuée. En revanche, I'utilisation du splitting va générer
une augmentation du nombre de particules & suivre, ce qui pourra se traduire par une
augmentation du temps de simulation.
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5.2.2.3 Capture implicite

Cette technique vise a prolonger artificiellement la vie des particules [245], en évitant la
simulation explicite des absorptions. Une correction est alors appliquée sur le poids de la
particule pour tenir compte du phénoméne d’absorption, ce qui lui permettra de vivre plus
longtemps. Cette technique a un grand intérét surtout dans les milieux absorbants dans
lesquels la particule sera capturée avant qu’elle n’ait eu le temps de se déplacer dans la
géométrie et d’atteindre potentiellement une région d’intérét.

Quand une collision se produit, le poids de la particule est multiplié par la probabilité de
non absorption pnaeps :

2a
W = WPnabs = w(l — ) (5.2)
)3

Comme la durée de vie de la particule suivie est augmentée, la variance devrait logi-
quement diminuer (car on pourra accumuler davantage de statistiques). Mais en paralléle,

I"augmentation de la durée de vie induira aussi une augmentation du temps de simulation.

5.2.2.4 Collision forcée

Cette technique est principalement utilisée dans dans les milieux ot les collisions sont peu
susceptibles de se produire. Le but de cette méthode est donc d’augmenter le nombre de
collisions dans ces zones pour obtenir une meilleure statistique [246]. Une zone dans laquelle
cette méthode sera appliquée doit donc étre définie. Dans cette zone, une particule entrante,
de poids statistique w, sera "séparée" en deux particules : une particule sans et une avec
collision. Le poids suivant sera attribué a la premiére particule :

Wsans = wexp_ztd (5'3)

avec exp >t? la probabilité de traverser la zone de collision forcée, de dimension d sans
faire de collision. La seconde particule (celle qui fera une collision), se verra attribuer le poids
suivant :
_ —3ud
Wapee = W(1 — exp ) (5.4)

Et le poids original de la particule est conservé :
Wsans + Wavee = W (55)

Dans le cas de la collision forcée, la collision doit obligatoirement avoir lieu dans la zone
deéfinie tel que 0 < | < d (Figure 5.1). Comme cette méthode augmente le nombre de
particules a suivre, il est nécessaire de ’'utiliser en combinaison avec une technique de roulette
russe pour limiter le temps de simulation et obtenir un gain sur la figure de mérite.

Toutes ces méthodes de réduction de variance peuvent permettre une accélération consé-
quente de la simulation, mais elles doivent étre utilisées avec précaution pour rester dans la
limite de leur validité.
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Particule entrante

Particule sans collision ¢ Splitting Particule avec collision
Zone de
collision l
forcée d
Collision

FIGURE 5.1 — Principe de la collision forcée

5.2.3 Méthode du TLE photons dans GATE

Parmi toutes les VRT, la methode du "Track Length Estimator" (TLE) est une méthode
efficace de réduction de variance, adaptée aux calculs de kerma en n’importe quels points
dans des cas d’irradiations de photons [247]. Elle est implémentée dans différents codes
comme MCNPX [248, 249| et dans certains outils spécifiques a la radiotherapie externe [250]
et curithérapie [251, 252|. Cette méthode permet I’évaluation de la fluence de particules
moyennée sur une cellule donnée (ou volume élémentaire). L’estimation de la fluence de
particules ® dans une cellule élémentaire est donnée par :

ST
o === 5.6
avec N le nombre total de parcours enregistrés dans la cellule, M, le nombre de parcours

ayant traversé la cellule de volume V et T la longueur du parcours des particules a 'intérieur
de la cellule (Figure 5.2).

N - Nombre total de M - Nombre de
parcours enregistrés dans la parcours ayant traversé
cellule la cellule V

FIGURE 5.2 Principe du Track Length Estimator

Dans la version 6.2 de GATE, une nouvelle technique de réduction de variance basée sur la
métode du "track length estimator" a été implémentée pour les calcul de doses des photons
de basse énergie |253|. Dans une version plus récente (GATE V7.2), deux VRT additionnelles
pour les photons de basse énergie ont été ajoutées : la "force detection" [254] et I""exponential
TLE" [255].

Cette méthode permet de calculer la fluence de particules, le kerma et la dose absorbée.
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5.2.3.1 L’équilibre électronique

La condition d’équilibre électronique (EE ou CPE) est atteinte dans un volume quand
I’énergie transportée par les particules chargées entrant dans le volume élémentaire est égale
a l'énergie transportée par les particules chargées sortant du volume. Ainsi quand cette
condition d’équilibre est respectée, la dose absorbée par le milieu est égale au kerma de
collision K, :

D =Ky = ¢E'u;n (57)

avec ¢ la fluence de particules, E I’énergie de la particule et e, /p le coefficient d’atténuation
massique.

Un facteur 5 tel que D = 8 x K.y pour tenir compte de la non égalité de D et K., en
I’absence d’équilibre électronique (Figure 5.3) est défini.
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F1GURE 5.3 — Kerma de collision et dose absorbée sur ’axe d’un faisceau en fonction de la profon-
deur dans un milieu homogene irradié par un faisceau large de haute énergie. Cas
hypothétique sans atténuation de la fluence (gauche) et cas réaliste (droite) [§]

5.2.3.2 Calcul de la dose photon via le TLE dans GATE

Dans la méthode TLE dans GATE, en CPE, pour un faisceau de photons monoénergetique
d’énergie E, la dose absorbée s’écrira comme dans 1'équation (5.7) [256, 257].

La longueur totale dL de toutes les particules traversant un volume élémentaire donné dV'
autour d’un point r dans l'espace [256] permet d’obtenir la fluence :

dL(r)
dVv

o(r) = (5.8)

Ainsi pour un photon donné, traversant un voxel de volume V', une bonne estimation de
la contribution a la fluence est donnée par [248, 247] :

b= (5.9)

avec L la longueur du parcours du photon dans le voxel donné. Finalement, avec une telle
méthode, la dose est donnée par la relation :
Hen ELjpien

D = oFE = 5.10
st = =1 (510
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Contrairement & la méthode MC analogue, dans laquelle seules les simulations de collision se
produisant dans le voxel contribuent a la dose, I'utilisation du TLE permet que chaque photon
traversant un voxel génére l’enregistrement d’un dépot de dose non nul. Deux approximations
sont cependant faites dans cette méthode.

En condition de CPE, pour les photons de basse énergie, cette méthode utilise I’approxima-
tion du kerma pour laquelle on considére que les électrons déposent leur énergie localement
au sein du voxel ou ils sont produits (le transport MC des particules secondaires peut ainsi
étre désactivé dans la simulation). Dans ce cas, les déviations systématiques de la distribution
de la dose peuvent étre minimisées si le parcours maximal des électrons secondaires reste
inférieur & la résolution spatiale de la matrice de calcul. Ainsi, cette approximation n’est
valide que si le parcours des électrons est plus petit que la taille du voxel [258]. La seconde
approximation repose sur I'égalité des coefficients d’atténuation massique d’absorption (fep,)
et de transfert (ug.). En effet, dans le cas des photons de basse énergie, ces coefficients sont
considérés équivalents car la perte d’énergie radiative (facteur g (Equation (5.11))) est quasi
nulle dans des matériaux a faible numéro atomique (Z) et a basse énergie [131, 257, 259|.

fren = ptr(1 —g) (5.11)

Dans les tissus humains, (composés d’éléments avec des numéros atomiques Z < 20), la
différence relative entre py. et pe, reste inférieure a 1% pour des énergies jusqu’a 3 MeV
pour atteindre les 3% pour des photons de 10 MeV [131] (Figure 5.4).
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FIGURE 5.4 Valeurs des e, /p et py-/p du muscle et de l’os cortical selon la composition donnée
par le rapport de 'ICRU 46 [260] en fonction de 'énergie du photon (gauche) [131] -
Ratio des fien et py- en fonction de I'énergie du photon (droite) : leur différence reste
inférieure & 3% jusqu’a une énergie de 10 MeV

La méthode TLE permet un gain en efficacité du calcul de dose photon entre 10 et 10 x 103
en fonction des paramétres de simulation. Aucune version de GATE n’inclut cependant de
VRT pour le calcul de la dose neutron, d’oii I'idée de développer une méthode basée sur le
TLE spécifique aux neutrons (nTLE).
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5.3 Cas des neutrons

5.3.1 Calcul de la dose neutron

Les photoneutrons produits en radiothérapie RX ont des énergies thermiques (0,025 eV)
a rapides (1 MeV). Comme le corps humain est composé de 95% d’hydrogéne, de carbone,
d’oxygene et d’azote [261], la dose due aux neutrons sera déposée dans les tissus selon diffé-
rents processus.

La contribution élémentaire au kerma dans les tissus mous dépend de I’énergie des neutrons
[262]. Pour un neutron d’énergie E, un type d’atome cible et type d’interaction unique, le
kerma K résultant d’une fluence neutronique ¢ [n/cm?] dans un point d'un milieu est donné
par [263] :

K= qu% S LA (5.12)

avec o la section efficace d’interaction par atome cible, Ny le nombre d’atomes cibles dans
I’échantillon irradié, m la masse de ’échantillon, and Ey, 1’énergie cinétique totale cédée aux
particules chargées par interaction. Si 'on se place dans les conditions usuelles de CPE, la
dose absorbée D est ainsi égale au kerma K :

D=K = ¢F, (5.13)
oil Fy, est le facteur de kerma [cGy cm?/n| est défini tel que :
F, =1.602 x 108N E;,0/m (5.14)

avec o en [cm?/(atome cible)|, m en [g] et F,. en [MeV /n].

Les valeurs de F;, peuvent étre trouvées dans le rapport 46 de 'ICRU pour des énergies
entre 0,025 eV et 20 MeV [263] pour différent éléments, composés et mélanges calculés a
partir de la librairie de sections efficaces ENDF /B-IV. Le rapport 63 de 'ICRU [261] inclut,
pour les énergies inférieures & 20 MeV, des coefficients de kerma obtenus a partir des librairies
ENDF/B-VI [264] et utilise des calculs de modéles nucléaires avancés ainsi que des données
expérimentales pour compléter la base de données des F), de 20 MeV a 150 MeV ("LA150 data
library" [262]). Il est & noter que ces nouveaux calculs de F,, générent des facteurs de kerma
avec des différences trés petites (< 2%) [265] par rapport aux F,, tabulés dans le rapport
46 de I'lCRU, rendant 1'utilisation de I'une ou 'autre base de données quasi équivalente. La
Figure 5.5 montre dans le cas du muscle les faibles différences entre F}, qui restent inférieures
ou égales 4 2%. Dans ce travail, ce sont les valeurs du rapport 'TCRU 46 qui ont été utilisées.

Si 'on considére un spectre de neutrons continu avec une distribution de la fluence diffé-
rentielle ¢'(E) [n-cm~2-MeV 1], la contribution au kerma par les j-type d’interactions avec
les i types d’atomes est donnée par [131] :

N. Emax
K;j = 1,602 x 10—81/ ¢'(E) 0ij(E) [Ew(E))i; dE (5.15)
m Jo
avec N;/m le nombre d’atomes cibles de type ¢ par gramme de milieu, 0;;(E) la section

efficace des j-types d’interactions avec les i-types d’atomes par énergie de neutron E. et
[Ey(E)]i; I'énergie cinétique totale transférée aux particules chargées par type-j d’interaction
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FI1GURE 5.5 — Valeurs des F), extraites du rapport 60 (ICRU 60) et 46 (ICRU 46) dans le cas du
muscle squelettique selon la composition donnée par le rapport 46 de 'ICRU [260)]
(gauche) - Rapports des F), extraits de 'ICRU 63 et 46 (Fy,cpues/Fricruss) dans le
cas du muscle squelettique (droite)

avec les types-i d’atomes par neutron d’énergie E.
Avec les mémes unités que 'équation (5.12), Kj; [cGy| peut étre sommé sur tous les atomes

i et toutes les interactions j pour obtenir le kerma (ou dose) du a tous les types d’interaction

D=K=>Y Y K; (5.16)
i

et d’atomes cibles :

5.3.2 Origine de la dose neutron dans les tissus

La mise en place d’un outil de calcul de dose nécessite de connaitre les types d’interactions
ainsi que la nature des particules secondaires qui vont étre responsables des dépdts de dose
dans les tissus afin de mieux cerner les éventuelles sources d’erreurs pouvant provenir des
hypothéses faites dans la méthode TLE sur la précision du calcul de dose.

5.3.2.1 Dép6ét de dose dans les tissus humains

Pour les interactions des neutrons dans les tissus humains, les principales réactions des
neutrons thermiques et rapides doivent étre prises en compte (Figure 5.6).

Neutrons thermiques
Pour les réactions des neutrons thermiques, les deux principales interactions dans les tissus

sont :

— la capture du neutron par I’azote, 14N (n,p)'4C, avec un dégagement d’énergie cinétique
Ey = 0,62 MeV partagé entre le proton (0,58 MeV) et le noyau de recul (0,04 MeV)

— la capture du neutron par I'hydrogene, 'H(n,y)2H avec émission d'un photon de 2,2 MeV

Pour la réaction de capture avec ’azote, le parcours du proton secondaire étant d’environ
10 pm, le CPE existe et K = D (méme dans de faibles volumes de tissu).

Les neutrons thermiques ont une probabilité plus importante de capture dans les tissus
mous par les atomes d’hydrogéne que par les atomes d’azote. Ceci est du au fait que méme
siog = 3,32 x 10725 cm? /atomes < oy = 1,84 x 1072* cm? /atomes, la quantité d’atomes
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d’H est 40 fois plus plus importante que celle de N dans les tissus. L’énergie des photons
générés par capture (2,2 MeV) ne va pas directement contribuer au kerma puisque les photons
doivent d’abord interagir avec les particules chargées du milieu pour produire un kerma.
Ainsi, si I'on considére une masse de tissu suffisamment petite pour permettre la fuite de
tous les photons, le kerma du aux neutrons thermiques sera seulement celui résultant des
interactions (n,p) avec I'azote. Dans des masses de tissus plus importantes, les photons auront
plus de chance d’étre réabsorbés avant leur fuite, contribuant ainsi au kerma. Le corps humain
est de taille intermédiaire, mais suffisamment importante pour que la réaction 'H(n,y)?H
domine la production de kerma (et de dose) non seulement pour les neutrons thermiques
mais aussi ceux d’énergie intermédiaire car ils vont progressivement se thermaliser dans le
corps.

Malgré I'importance de la prise en compte de la contribution des photons secondaires (qui
varie par rapport a la taille de I’échantillon tissulaire considérée) pour avoir une valeur de
dose la plus précise, plusieurs auteurs [173, 266| ne la prennent pas en compte dans leurs
simulations. Dans le cas de notre méthode de calcul, cette dose photonique sera prise en
compte afin d’avoir une valeur de dose la plus précise et réaliste possible.

Neutrons rapides

Pour les neutrons d’énergie supérieure a 10~ MeV, le kerma est presque intégralement du
aux collisions élastiques des neutrons sur les atomes d’hydrogéne (équation (5.17)). L’énergie
moyenne transférée au noyau peut étre approximée (cas de diffusion isostrope dans le centre
de masse) par :

2M, M,

Ey=FE——%"
tr (Ma+Mn)2

(5.17)

Avec E I’énergie du neutron, M, la masse du noyau cible, M, la masse du neutron. Pour
les protons de recul, Ey. = E/2 avec des valeurs d’Ey, entre 0 (pour les protons diffusant &
90°) a Ey, = E pour les collisions frontales. Pour les autres atomes présents dans les tissus,
I’énergie transférée sera Fy. = 0,142F pour le carbone, 0,124 F pour 1’azote, et 0,083 E pour
I'oxygéne.

5.3.2.2 Validité du CPE et de I'approximation du kerma pour le calcul de dose

Au vu de la gamme d’énergie des neutrons secondaires produits autour des accélérateurs
linéaires en radiothérapie, pour toutes les composantes de dose hormis la dose photon, le
parcours des particules chargées responsables des dépdts de dose dans les tissus reste infé-
rieur & la résolution de la voxélisation généralement utilisée (1 mm) pour les calculs de dose.
Une bonne approximation de la dose par le kerma est donc possible.

En revanche, les électrons énergétiques qui peuvent étre mis en mouvement via l'interaction
des photons secondaires dans les tissus peuvent avoir des parcours supérieurs a 1 ¢cm, donc
supérieurs a la taille des voxels généralement utilisés. En effet si 'on prend pour exemple
les photons de 2,2 MeV produits par capture des neutrons par I’hydrogene, leur interaction
dans les tissus va générer la production d’électrons avec une énergie jusqu’a 2 MeV (corres-
pondant & I’énergie maximale des électrons Compton produits par les photons de 2,2 MeV).
Le parcours maximal de ces électrons est estimé par simulation & 1 cm dans les tissus, avec
un parcours moyen d’environ 5 mm (Figure 5.7), ce qui reste supérieur a la résolution spa-
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FI1GURE 5.6 — Réactions principales des neutrons responsables du dépot de dose dans les tissus

tiale des volumes voxélisés utilisés dans ce travail. Les hypothéses de I’équilibre des particules
chargées et de ’approximation du kerma dans chaque voxel ne pourront donc pas totalement
étre respectées, ce qui pourra potentiellement étre responsable d'une (légére) surestimation

de la dose dans les voxels par ’algorithme de calcul de dose neutron développé.
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FIGURE 5.7 Spectre énergétique des électrons produits par simulation MC d’une irradiation d’un
fantome de tissu (ICRU 46 [260]) par des faisceaux de neutrons de différentes énergies
(gauche) - Longueur de la distance parcourue par les électrons produits dans ce méme
fantome (droite)
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5.4 Implémentation du TLE neutron (nTLE) dans GATE

5.4.1 Calcul de la contribution neutronique directe a la dose : facteurs de
kerma

5.4.1.1 Traitement des facteurs de kerma entre 0,0253 eV et 29 MeV

Comme dans le cas des photons de basse énergie, pour un neutron traversant un volume

V', une bonne estimation de la dose est donnée par I’équation (5.13) (avec ¢ = L/V) :
L
D= VFn (5.18)

Pour procéder au calcul de dose neutron, des tables de facteurs de kerma ont été générées
pour les différents éléments et tissus humains contenus dans le raport 46 de 'CRU [263] pour
une gamme d’énergie entre 0,0253 eV et 29 MeV. Dans cet intervalle d’énergie, les valeurs
de F}, non tabulées sont obtenues par interpolation linéaire comme préconisé par Chadwick
et al [262].
La précision de ces facteurs de kerma est estimée a [260] :

— FE < 10 MeV : 1% pour 'hydrogene et 5% pour le carbone, l'azote et I'oxygéne.

— 10 MeV < E < 30 MeV : 1 a2 % pour ’hydrogene et 10 a 25 % pour le carbone. Pour
l'azote et l'oxygéne les incertitudes pourraient étre plus élevées a certaines énergies.

5.4.1.2 Traitement des facteurs de kerma pour E < 0,0253 eV

Comme les F;, sont caculés pour une énergie minimale de 0,025 eV, un probléme important
reste celui du traitement des neutrons avec une énergie inférieure & 0,025 eV. En effet, avec
une section efficace de capture variant de fagon inversement proportionnelle & 1’énergie du
neutron (loi en 1/v), les valeurs de facteurs de kerma vont tendre a augmenter en Ej,*°
(avec E,, I'énergie du neutron [130])), faisant des neutrons d’énergie inférieure a 0,0253 eV
des contributeurs potentiellement importants au kerma. Dans la littérature, deux méthodes
sont données pour le traitement de ces facteurs de kerma [265] :

— T’extrapolation log-log des points de données de 1 eV jusqu’a 10~ eV (Figure 5.8)

Iattribution par défaut du F,, tabulé de I'énergie de 0,025 eV a tous les neutrons dont
I’énergie est inférieure a ce seuil

Ces deux méthodes seront testées pour ne garder par défaut dans le code que celle qui
aura le moins de différence de calcul de dose avec la méthode MC analogue.

5.4.2 Calcul de la contribution neutronique indirecte a la dose : dose photons

Pour accélérer leurs simulations, certaines études sur le calcul de la dose secondaire due
aux neutrons en radiothérapie ont été réalisées sans prise en compte de la dose des photons
secondaires produits principalement par la capture des neutrons thermiques par '’hydrogeéne
[173, 266]. Dans ces études, seule la dose correspondant a la "veéritable dose absorbée due au
neutrons" ("genuine neutron (absorbed) dose" [267]), correspondant a la dose de premiére
collision et qui n’inclut pas la dose déposée par les photons, est prise en compte.
Cependant, pour avoir une évaluation plus précise de la dose, il est nécessaire de devoir
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FIGURE 5.8 — Facteurs de kerma en fonction de ’énergie du muscle et os cortical : valeurs tabulées
et extapolées (ligne discontinue rouge et noire) (ICRU 46 [260])

prendre en compte toutes les composantes intervenant dans la dose déposée au sein du
patient. Pour pendre en compte la contribution de ces photons secondaires, les facteurs de
kerma photoniques issus de la base de donnée des coefficients d’absorption massique ("%) du
NIST ainsi que de 'ICRU 46 (dérivés de la base élémentaire de Hubbell [268]) pour les tissus
humains non disponibles dans le NIST, ont été intégrés a ’algorithme. Les différences sur le
calcul de la dose par 'utilisation de I'une ou 'autre base de données ne sont pas significatives
et ont été évaluées a 0,2% [265].

Deux méthodes ont été testées pour procéder au calcul de la composante photonique de la
dose :

une méthode de correction analytique

— une méthode de correction basée sur le TLE photons

5.4.2.1 Correction analytique

En nous basant sur la publication d’Attix [131], et de fagon similaire a celle utilisée pour
les Fj,, un facteur de kerma radiatif R, correspondant a l’énergie cédée aux photons par
unité de masse de tissu et par unité de fluence a été défini. Ce facteur R, pour les neutrons
thermiques peut étre obtenu a partir d'une équation similaire a I'équation (5.15), mais en
remplagant Ey,. par E.. (qui correspond a I'énergie émise par les photons 7 lors de chacune
des i captures neutroniques) tel que :

Ry =1,602 x 10 °m™" Y " 0i Ny, B, (5.19)

7

avec o; la section efficace de capture pour I'atome i [cm?/(atome cible)|, Ny, le nombre
d’atomes cibles ¢ dans I’échantillon irradié, m la masse de 'échantillon |g| et E,, 1'énergie
relachée par le photon lors de chaque capture [MeV].

Au vu de la composition des tissus et des différences importantes en terme de section effi-
cace de capture des principaux atomes contenus dans le corps (Tableau 5.1), seule la section
efficace de capture avec les noyaux d’hydrogéne sera prise en compte dans les prochaines
étapes de mise en place de la correction analytique.
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Elément  Yprompt [MeV]  Oeapture [barn]  Scapture [cm™1]  Atomes par g de muscle [g™!]

H 2.2 0.3326 2.13 x 1072 6.09 x 10%2
—6

c 1.3 0.0012 7.77 x 10 647 % 1021
4.9 0.00262 1.70 x 107°

N 1.9 0.01458 2.31 x 107° 1.506 x 10%!

0 0.9 0.000175 5.13 x 1076 2.79 x 1022

TABLE 5.1 — Section efficace de capture neutronique et énergie des v prompt [128] dans le cas du
muscle squelettique (composition du rapport 46 de PICRU|[260])

Le facteur R, des neutrons thermiques sera ainsi obtenu a nouveau par une équation
similaire & I’équation (5.15) mais en remplacant E,. par E, — 2,2 MeV tel que :

R, =1.602 x 10 5o Nym™E, (5.20)

avec o la section efficace d’interaction de ’hydrogéne [cm?/(atome cible)|, N; le nombre
d’atomes d'H dans I’échantillon irradié, m la masse de I’échantillon [g|, et E, I’énergie du
photon-vy dégagée lors de chaque capture [MeV].

Gréce & la simulation qui permettra d’avoir la connaissance de la fluence de neutrons ther-
miques ainsi que de la quantité de noyaux d’hydrogéne par gramme de matériau, le calcul
de la contribution des photons & la dose sera possible & partir de cette formule analytique.
Dans ce travail, une tabulation de I’énergie radiante par tissu humain a été considérée afin
de réduire le temps de simulation, puisque dans une telle configuration les photons ne sont
plus du tout suivis dans la simulation. Avec cette méthode, la dose photonique déposée dans
un voxel de volume V' vaudra :

L
D7:R7X¢:R7XV (5.21)

5.4.2.2 Correction par la méthode TLE photons

La méthode du TLE, comme mentionnée dans la section 5.2.3, a été a l'origine implémentée
dans GATE pour les photons de basse énergie (< 150 keV). Pour le calcul de dose neutron,
la principale contribution photonique a la dose est due aux photons de 2,2 MeV produits lors
des captures. La comparaison entre les pie, et uy [131] pour les photons d’énergies jusqu’a
3 MeV a montré une différence entre ces deux coefficients inférieure a 1% (Figure 5.4). Ceci
nous a conforté a tester les performances de cette correction TLE de la contribution de dose
photon dans notre algorithme de calcul de dose neutron. La dose photon sera ainsi calculée
de fagon similaire a I’équation (5.10).

5.4.3 Calcul de la contribution totale

5.4.3.1 Avec correction analytique

La dose totale neutron Dy, déposée dans un voxel, calculée par ’algorithme avec correction
analytique de la dose photon est donnée par la formule :

1
Diot =Y (Di+ D) = 2 > (P + Ryp) L (5.22)
ken ken
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avec pour un neutron donné k, Dy, la dose neutron, D, ; la dose photon, F;, . le facteur de
kerma, R, j, le facteur radiatif et L;, la distance parcourue par le neutron & dans un élément
de volume V.

5.4.3.2 Avec correction TLE

Avec la correction TLE de la dose photon, la dose totale neutron Dy, déposée dans un
voxel sera calculée par la relation :

1 Hen,l
Diot=>» Dp+» Dy = v > FarLle+ ) EZTLI (5.23)
ken ley ken ley

Avec Dy, la dose neutron du neutron k, D.; la dose photon du gamma I, Lj (respecti-
vement L;) la distance parcourue par le neutron k (respectivement le gamma [) dans un
élément de volume V.

5.5 Configurations de simulation

5.5.1 Paramétres de simulations

Différentes configurations de simulations ont été réalisées pour comparer 'algorithme
nTLE & la simulation MC analogue en terme de calcul de dose mais aussi de facteur de

Pour bien évaluer la précision du calcul de dose par l'algorithme, une coupure de 1 mm
pour les photons et électrons secondaires a été fixée dans chacun des matériaux du volume
d’intérét. Cette valeur est transformée en une énergie en dessous de laquelle les particules
secondaires ne sont pas produites, et 1’énergie est déposée localement [229]. Une coupure de
0,1 mm pour les protons a été fixée. Pour les neutrons, aucune coupure en énergie n’a été
appliquée : dans ce cas c’est la coupure par défaut de GEANT4 qui est appliquée a savoir
que le transport des neutrons se fait jusqu’a une énergie cinétique nulle dans le milieu.
Pour I'ensemble des simulations la liste de processus physiques QGSP_BIC_ HP EMY a
été utilisée (section 4.3.3.2). Elle reste la référence dans le cas de calculs pour lesquels une
haute précision est requise [269]. Elle active le modeéle physique QGSP (Quark Gluon String
Precompound) qui définit les modeéles hadroniques pour les nucleons, BIC (Binary Ion Cas-
cade) qui définit les modeéles inélastiques pour les ions, HP (High Precision) option pour le
traitement des neutrons avec énergie inférieure a 20 MeV et EMY (ElectroMagnetic Y) qui
définit les modeles électromagnétiques utilisés par toutes les particules (Y indique une phy-
sique spécifique de EM spécialement développée pour son utilisation en physique médicale).
Pour pouvoir pleinement comparer la dose calculée et le gain obtenu entre la méthodes MC
analogue (correspondant au DoseActor (DA) dans GATE) et le nTLE, toutes les simulations
ont & chaque fois été lancées avec une graine identique.

Les simulations ont d’abord été lancées sur des volumes cubiques homogénes afin de valider
le calcul de dose sur des cas simples, avant de procéder a des comparaisons sur des volumes
ou fantémes hétérogeénes voxélisés. Pour ce qui est de la voxélisation des volumes étudiés, la
simulation MC peut utiliser tous types de résolution et tous types (isotrope et anisotrope) et
tailles de voxel, sans qu’il n’y ait d’avantage accordé au type de voxel utilisé. Dans le cas du
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nTLE, si tous les types de résolution peuvent étre utilisés (utilisation du fantome XCAT par
exemple [270]), ce n’est pas le type de voxel, mais majoritairement son volume, qui pourra
impacter le calcul.

Enfin, notre outil de calcul est développé pour une application de calcul de la DP due aux
neutrons en radiothérapie. Dans les salles de traitement on retrouve principalement une com-
posante thermique (autour de 0,025 eV) et rapide (autour de 1 MeV). Des simulations ont
donc d’abord été réalisées avec des faisceaux de neutrons monoénergétiques de 0,025 eV et
1 MeV pour étudier I'impact de 1’énergie des neutrons sur la précision du calcul de dose et
sur le facteur de réduction de variance. Des simulations & 10 MeV ont aussi été réalisées pour

évaluer les performances de l'algorithme & plus haute énergie.

5.56.2 Volumes simples homogénes

L’utilisation dans un premier temps de géométries simples homogénes, puis voxélisées et
comprenant des hétérogénéités, a été réalisée dans le but de mettre en évidence, étape par
étape, les différentes sources de divergences qui pourraient apparaitre dans des cas plus
complexes ol un spectre de neutrons polyénergétiques viendrait irradier le corps du patient.
En effet, les processus d’interactions des neutrons et les particules secondaires mises en
mouvement étant fortement variables en fonction de la composition du milieu et de I’énergie
des neutrons, cette approche permet de se focaliser a chaque fois sur une variable (soit
le matériau, soit l'énergie, soit la voxélisation) afin de mieux comprendre et expliquer les
raisons des divergences éventuelles qui peuvent apparaitre entre le n'TLE et la méthode MC
analogue.

5.5.2.1 Volumes cubiques

La premiére étape a été de faire une étude sur I'impact de la correction de la dose photon
dans le calcul de dose neutron. Comme le corps humain est principalement composé de tissus
mous, les premiéres simulations ont été réalisées sur des géométries cubiques de différents
volumes homogénes de muscle (masse volumique de 1,05 g.cm™3) dont la composition est
donnée dans le Tableau 5.2. Cette configuration a permis de mettre en évidence les perfor-
mances et limites de 1’algorithme avec ’application des différentes méthodes de correction
des photons sur la justesse du calcul de la dose neutron en comparaison avec la méthode MC
analogue.

Element H C N O Na P S Cl K
Pourcentage massique %] 10,2 143 34 71,0 01 0,2 03 01 04

TABLE 5.2 Composition du muscle squelettique donnée par le rapport 46 de 'ICRU [260)]

Des sources monoénergétiques de neutrons (10% particules) de 0,025 eV, 0,1 MeV, 1 MeV

et 10 MeV ont été envoyées sur le volume cubique.

5.5.2.2 Volume parallélépipédique segmenté

Dans cette configuration, un volume de 30 x30x30 cm? divisé en tranches de 30x30x0,05 cm?
(volume de 45 cm?) a été irradié avec des faisceaux monoénergétiques de neutrons (5 x 10° par-
ticules) de 0,025 eV, 1 MeV et 10 MeV afin d’étudier les performances de 1’algorithme en
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terme de calcul de dose en profondeur en présence d’une large voxélisation dans un milieu
homogene.

5.5.3 Volumes voxélisés hétérogénes
5.5.3.1 Volume simple hétérogéne

Un volume voxélisé simple irradié avec des faisceaux de neutrons monoénergétiques a été
simulé pour évaluer les différences des calculs de dose et de réduction de variance entre le
nTLE et la méthode MC analogue. Comme la résolution moyenne des voxels généralement
retrouvée dans les fantomes numeériques est de lordre de quelques mm?, les simulations
ont été faites sur un volume cylindrique de tissu mou avec un diamétre de 33 cm et une
taille de voxel de 1 mm 3. Huit inserts (3 ¢cm de diamétre) de poumon (Griffith lung d’une
masse volumique de 0,26 g-em™3 [260]) et huit inserts d’os cortical (masse volumique de
1,920 g.cm—3 [260]) ont été intégrés au fantome cylindrique pour évaluer le calcul de la dose
par le nTLE en présence des hétérogénéités les plus marquées du corps (Figure 5.9). La
composition de ces matériaux est donnée dans le Tableau 5.3.

Element H C N O Mg Ca Sn Na P S
Griffith lung [%] 8,0 608 42 248 01 21 0,02 - - -
Os cortical [%] 3,4 155 42 435 02 225 - 0,1 10,3 0,3

TaBLE 5.3 Composition du Griffith lung et de 1’os en pourcentage massique donnée par le rapport
46 de 'ICRU [260]

Des sources de neutrons planes monoénergétiques (0,025 eV, 1 MeV et 10 MeV) ont été
utilisées pour l'irradiation du cylindre. Pour que l'irradiation du cylindre se fasse de maniére
homogéne, une rotation du cylindre le long de son grand axe a été appliquée au cours de la
simulation (8 rotation de 45 ).

Masse volumique
[g.cm?]

F1cURE 5.9 — Coupe transverse du volume cylindrique et ses inserts de poumon et d’os

5.5.3.2 Fantéme ICRP

Pour évaluer le potentiel du nTLE a générer des distributions de dose dans des cas réa-
listes, ainsi que pour évaluer le gain en réduction de variance obtenu par cette méthode, des
simulations ont été réalisées en utilisant un fantoéme voxélisé de I'TCRP (publication 110)
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[271] (Figure 5.10). Il a été utilisé comme paramétre d’entrée pour définir la géomeétrie et la
composition du volume dans lequel les valeurs de dose sont calculées. La taille du voxel est
de 2,1 mm x 2,1 mm x 8 mm pour un volume total d’environ 35,3 mm?>. La composition de
quelques un des tissus les plus prépondérants est donnée dans le Tableau 5.4.

Masse volumique
[g.cm?]
2

—_

4
w

cerrrre e

o

Figure 5.10 Coupe transverse du pelvis du fantome de I'ICRP et ses principaux tissus

Element H C N O Autres Masse volumique

[g-cm™]
Pean [%] 10,0 204 42 645 02Na, 0,1 P, 028, 0,3Cl 01K 1,09
Graisse [%] 112 517 13 355 0,1 Na, 0,1 S, 0,1 Cl 0,97
Vessie [%] 10,5 9.6 26 76,1 0,2Na, 02P,028,03Cl 03k 1,04
Tntestin [%] 10,6 11,5 2,2 751 0.1 Na, 0,1 P,0,18,02Cl,0,1K 1,03

TABLE 5.4 Composition des tissus les plus prépondérants dans le pelvis en pourcentage massique
donnée par le rapport 46 de 'ICRU [260]

Un spectre de neutrons typique mesuré en salle de traitement [181] (Figure 5.11) a été
utilisé pour irradier la région pelvienne du fantéme. Le choix de tester I’algorithme au ni-
veau de cette région a été porté par le fait qu’elle présente un agencement de structures
hétérogenes intéressant avec le confinement d’une zone de tissus mous (zone pelvienne) entre
deux structures osseuses massives (os du bassin). Dans une telle configuration, les processus
d’interaction des neutrons seront différents dans chacune des régions, avec perturbation de
I’équilibre des particules chargées & chaque interfaces, ce qui permettra une meilleure éva-
luation des performances et limites du nTLE. Environ 3 x 10'° particules ont été envoyées
sur le fantome afin d’avoir une incertitude statistique inférieure a 1% avec la méthode MC
analogue, pour permettre une comparaison précise entre les deux méthodes.

5.5.3.3 Paramétres de comparaison avec la méthode MC analogue

Ratio de dose
Pour comparer les distribution spatiales de dose générées par la méthode MC analogue et
par le nTLE, des carte de ratio de dose (TAnalog/nTLE) ont été générées tel que :

DAnalog

T Analog/nTLE = D (5.24)

nTLE
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FIGURE 5.11 — Spectre mesuré & 36 cm de l'isocentre, sans angulation du bras de I'accélérateur, pour
une qualité de faisceau de 15 MV, avec un champ de 10 x10 ecm? (champ le plus utilisé
pour les traitements & 15 MV). La léthargie des neutrons a été normalisée & 1 Gy de
dose photon a lisocentre [181]

Ratio des incertitudes
Pour mesurer les différences en terme d’incertitudes statistiques dans le cas de para-
meétres de simulation identiques, des cartes représentant les ratio des incertitudes statistiques
(rAmlog/nTLE) a toutes les énergies simulées ont été réalisées tel que :
0 Analog

T Analog/nTLE = E (525)
n

avec 0 Apalog 1'incertitude statistique du calcul de dose par la méthde MC analogue et 0,711
I'incertitude statistique du nTLE.
Le nombre d’événements N; nécessaire pour obtenir une incertitude statistique d’environ
o est [253] :
a;

N, = <>2N¢ (5.26)

Ot

avec o; et oy les écart-type, IN; et Ny le nombre d’événements simulés.

Le ratio Ny/N; peut facilement étre reli¢ au gain en temps de simulation. Il faut cepen-
dant noter que ces valeurs doivent étre corrigées en raison du fait que le n'TLE nécessite
environ 10% de temps de calcul en plus comparé a la méthode MC analogue pour une graine
identique.

5.6 Résultats

5.6.1 Volumes simples homogénes
5.6.1.1 Volumes cubiques

Les différences en terme de calcul de dose entre les différentes méthodes sont représentés
sur la Figure 5.12. Les doses calculées par la méthode MC analogue, puis par le n'TLE sans
correction photon, avec correction photon analytique (section 5.4.2.1) et avec correction
photon TLE (section 5.4.2.2) sont respectivement représentées par une étoile, un carré, un
cercle et un triangle. Il apparait clairement a partir de ces figures que d’une part la dose
photon doit étre prise en compte afin de ne pas sous-estimer la dose déposée par les neutrons,
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et d’autre part que la correction photon via le TLE permet un calcul de la dose photon
plus précis que la correction analytique. En effet pour presque toutes les configurations, la
différence maximale de calcul de la dose entre la méthode MC et ’algorithme nTLE combiné
4 la correction photon TLE est inférieure a 3%. Seule la configuration de 1 mm? irradiée avec
des neutrons de 10 MeV fait exception a cela, puisque 'on obtient une surestimation de 40%
du calcul de dose par 'algorithme. Cette surestimation est due au fait qu’avec des neutrons
de 10 MeV, des protons jusqu’a 10 MeV seront produits avec un parcours d’environ 1 mm
dans les tissus mous. Ceci sera a origine de la non satisfaction des conditions de CPE ce
qui aura pour conséquence de générer une surestimation de la dose par I'algorithme. Dans le
cas des autres tailles de volumes testés, cette surestimation avec la correction photon TLE
n’apparait plus, car dans des volumes plus grands la condition de CPE est respectée.
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FI1GURE 5.12 Comparaison du calcul de dose MC analogue avec celui de I'algorithme nTLE et des
différentes méthodes de correction de photons dans des volumes de muscle squelet-
tique

Quand on se place & une énergie thermique, la correction analytique montre deux diver-
gences par rapport a la méthode MC. En effet, elle montre une surestimation de la dose
dans les cas d’irradiation des volumes de 1 mm? et 1 cm?® par des neutrons thermiques.
Cette surestimation est due au fait qu’avec ce type de correction, les neutrons dont 1’énergie
est inférieure ou égale a 0,025 eV sont considérés comme systématiquement capturés par
les noyaux de H du milieu traversé, générant ainsi un dépot systématique de dose par les
photons de 2,2 MeV qui sont générés comme décrit par I’équation (5.22). Lorsqu’'un volume
plus important est considéré, la correction analytique va induire une sous-estimation de la



160 Outil de calcul de dose neutron en radiothérapie

dose d’environ 30%. L’analyse du spectre de photons généré dans le volume d’intérét (en
excluant les photons dus a la capture des neutrons par H) a montré que cette différence
est due aux autres processus d’interaction tels que le bremsstrahlung, la création de paire
et les photons Compton. L’ensemble de ces phénomeénes générent ’apparition d’un spectre
continu de photons de différentes énergies (Figure 5.13) qui ne sont pas pris en compte par
la correction analytique (qui ne considére que les photons de 2,2 MeV produits par capture
sur I'H) induisant ainsi une sous estimation du calcul de la dose photon par la méthode
analytique.

Au vu de ces résultats, la correction photon TLE a été choisie de fagon exclusive pour le

reste de notre travail.
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FIGURE 5.13 — Spectre en énergie des photons produits dans un volume de 0,1 m?3 de muscle dans la
méme configuration d’irradiation que la Figure 5.12

5.6.1.2 Volume parallélépipédique segmenté

Avec cette configuration, une comparaison du calcul de la dose par le n'TLE et la méthode
MC analogue & différentes profondeurs, par pas de 0,05 mm d’un fantome de tissu, a été
réalisée pour des énergies de 0,025 eV, 1 MeV et 10 MeV. Les résultats sont représentés sur
la Figure 5.14. 1l apparait que pour les 3 énergies un bon accord est retrouvé entre la dose
calculée par le nTLE et la méthode MC avec moins de 1% de différence moyenne a toutes
les profondeurs au dela de 3 cm.

En revanche, pour les énergies de 0,025 eV et 10 MeV et pour des profondeurs inférieures
a 3 cm (zone de build-up), on assiste & une surestimation systématique du calcul de la dose
par le nTLE. Cette surestimation moyenne sur les trois premiers centimétres du volume
est estimée a 10%), avec sur les couches trés superficielles des valeurs atteignant les 15% de
surestimation (Figure 5.15). En effet, comme le n'TLE se place toujours en condition de CPE
et considére ainsi un dépot local de la dose dans chaque volume , lorsque ’on est en présence
de volume dont la taille ne satisfait pas la condition de CPE, on assiste a ce phénoméne de
fagon systématique. En présence d’hétérogenéité, ot 'on a perturbation des conditions de
validité du CPE aux interfaces des milieux, il conviendra donc de faire un compromis entre
la voxeélisation de la géométrie étudiée et les conditions de CPE (lesquelles seront variables
en fonctions de I'énergie des neutrons incidents).
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FI1GURE 5.14 — Comparaison de la dose en profondeur calculée par le nTLE et par la méthode MC
analogue dans un fantéme de 30x30x30 cm? divisé en tranches de 30x30x0,05 cm?
(volume de 45 cm?)

N

Avec des neutrons de 1 MeV, cette surestimation n’est pas observée, car a cette énergie,
des protons de 1 MeV avec un parcours dans les tissus de l'ordre de la dizaine de pm sont
produits. Avec une telle valeur de parcours, une épaisseur de volume de 0,05 cm permet
largement de remplir la condition de CPE, ce qui donne un calcul exact de la dose avec le
nTLE deés les premiéres épaisseurs du fantome.

5.6.2 Volumes voxélisés
5.6.2.1 Volume simple hétérogéne

Calcul de dose

Les ratios de dose obtenus pour les différentes énergies simulées sont représentés sur la
Figure 5.16. Aux énergies thermiques, la différence moyenne en dose entre le nTLE et la
méthode MC analogue sur ’ensemble du volume est d’environ 3%. En revanche la différence
de dose peut atteindre un maximum de 25% dans certains voxels, principalement dans les
inserts pulmonaires. Pour une énergie de 1 MeV, la différence moyenne se situe autour de
1% sauf dans les inserts de poumons. Enfin & 10 MeV, la différence moyenne reste inférieure
a 1% sur 'ensemble du volume sauf au niveau des interfaces entre les différents matériaux.
Ces différences sont elles aussi dues au parcours des particules secondaires responsables du
dépot de dose, a la taille du voxel et & 'approximation du dépot local de dose faite dans le
nTLE.
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FIGURE 5.15 — Dose en profondeur calculée par le nTLE et par la méthode MC analogue dans un
fantome de 30x30x30 cm? jusqu’a une profondeur de 3 cm : 4 0,025 eV et a 10 MeV.

Ratio Dose

ELZ

Ratio Dose

1

Ratio Dose

E].Q

E11

FIGURE 5.16 — Ratios des doses (MC analogue sur nTLE (équation (5.24)) pour les différentes éner-
gies de neutrons simulées

Incertitude statistique
Les ratios d’incertitudes pour les différentes énergies simulées sont représentés sur la Fi-
gure 5.17. Ces ratios montrent qu'un facteur de réduction de variance de 4 & 20 peut étre
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obtenu en fonction de I’énergie des neutrons incidents et du matériau traversé. I.’algorithme
nTLE peut donc accélérer (a précision égale) le temps de simulation jusqu’a un facteur 400
comparé a la méthode MC analogue de GATE.
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FIGURE 5.17 Ratios des incertitudes (MC analogue sur nTLE (équation (5.25)) pour les différentes
énergies de neutrons simulées

Afin de mieux évaluer le gain en fonction des différents matériaux du volume, un profil
des ratios des incertitudes (Figure 5.18) passant par le milieu du volume et par deux inserts
pulmonaires a été tracé. Il apparait clairement que le gain en terme d’accélération de la
simulation est dépendant non seulement de I’énergie des neutrons incidents, mais aussi de la

composition du milieu.
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FIGURE 5.18 Profil des ratios des incertitudes (MC analogue sur nTLE (équation (5.25)) pour les
différentes énergies de neutrons simulées le long de la ligne noire
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5.6.2.2 Fantdome ICRP

Calcul de dose et impact de I'extrapolation

En présence d'un cas réaliste d’irradiation du pelvis avec un spectre de neutrons typique
mesuré en salle de traitement, et en raison de I'importance du traitement des neutrons
thermiques dans le calcul de dose (section 5.4.1.2), une comparaison entre trois différents
modes de traitements des neutrons d’énergie inférieures a 0,025 eV a été réalisée :

— Pextrapolation log-log des points de données de 1 eV jusqu’a 10~* eV en attribuant en
premiére approximation les facteurs de kerma extrapolés du muscle comme référence
(Figure 5.19)

— Textrapolation log-log des points de données de 1 eV jusqu'a 107 eV pour chaque
matériau [265] (Figure 5.20)

I'utilisation par défaut du F;, tabulé de I'énergie de 0,025 eV de chaque matériau dont
I'énergie est inférieure a ce seuil [265] (Figure 5.20)

La Figure 5.19 montre le ratio des cartes de dose obtenues en utilisant l'extrapolation
log-log des F,, du muscle. Ce mode de calcul parait approprié d’une part dans la région pé-
riphérique du fantome (en raison de la faible importance de la composante thermique dans
le spectre de neutrons par rapport a la composante rapide) et d’autre part pour tous les
matériaux dont la composition est proche de celle du muscle. En revanche des différences
moyennes de 4% entre la dose calculée par le nTLE et la méthode MC apparaissent pour la
graisse et l'os, dans la région centrale du fantéme, avec respectivement pour ces matériaux
une surestimation et sous-estimation de la dose par le nTLE en raison des différences rela-
tives existant entre les facteurs de kerma du muscle et de ces deux matériaux aux basses
énergies (Figure 5.19). L’'importance de la présence de la composante thermique dans les tis-
sus centraux du fantéme montre que cette approximation peut étre a I’origine de divergences
avec la méthode MC.
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FIGURE 5.19 — Ratio de dose (MC analogue sur nTLE (équation (5.24)) dans le cas du pelvis du
fantome de 'TCRP irradié par un faisceau polyenergétique de neutrons avec une
extrapolation des F), aux basses énergies basées sur les F,, du muscle (gauche) - F),
des principaux tissus utilisés dans la simulation

Les ratios de cartes de dose obtenus avec la méthode d’extrapolation des F}, pour chaque
matériaux jusque 1074 eV et avec la méthode d’attribution du F), de la plus basse énergie a
tous les neutrons d’énergies inférieures & 0,025 eV sont représentés sur la Figure 5.20.
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I’extrapolation des F}, pour chaque matériaux donne un meilleur résultat que la méthode
précédente, mais il reste de légers phénomeénes de surestimation de la dose aux niveaux des
matériaux, puisqu’un liseré correspondant a une surestimation moyenne de 3% se dessine au-
tours des interfaces des principales hétérogénéités (os-muscle, muscle-graisse). Cette méthode
d’extrapolation semble donc accentuer les phénoménes de manque d’équilibre électronique
au niveau des interfaces. Avec cette méthode, le ratio de dose moyen sur toute la tranche
de fantome est de 0,991 (et 0,988 dans la région centrale) ce qui montre que I'on a tout de
méme un trés bon accord avec la méthode MC.

La méthode d’attribution par défaut du dernier F,, tabulé (pour chaque matériau) a toutes
les trés basses énergies montre un calcul plus homogéne de la dose sur I’ensemble des struc-
tures anatomiques, en bon accord avec la méthode MC analogue. Avec cette méthode, le
ratio de dose moyen sur I’ensemble de la tranche de fantome est de 0,998 (et 0,992 dans la
région centrale ou I'on a une composante thermique plus importante) ce qui montre un ac-
cord légérement meilleur par rapport a la méthode d’extrapolation de chaque matériaux. Au
final, comme les résultats sans extrapolation ont montré un trés bon accord avec la méthode
MC (accord légerement supérieur a celui de la méthode d’extrapolation des F,, pour chaque
matériaux), sans phénomeénes visibles de surestimation de la dose aux interfaces, c’est ce
dernier mode d’extrapolation des facteurs de kerma qui a été retenu par défaut dans notre
code de calcul pour la prise en compte du dépot de dose des neutrons thermiques d’énergie
inférieure a 0,025 eV.

Ratio dose
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FIGURE 5.20 Ratio de dose (MC analogue sur nTLE (équation (5.24)) dans le cas du pelvis du
fantome de I'ICRP irradié par un faisceau polyenergétique de neutrons avec une
extrapolation des F,, aux basses énergies pour chaque matériaux du fantome (gauche)
et lattribution par défaut du F,, tabulé de I’énergie de 0,025 €V a tous les neutrons
dont Iénergie est inférieure a ce seuil (droite)

Incertitude statistique
Les résultats des ratio des incertitudes statistiques sont représentés sur la Figure 5.21. Pour
un spectre de neutrons en salle de traitement (énergie moyenne autour de 1 MeV) et une

taille de voxel de 35,3 mm?

, on obtient une accélération du temps de simulation moyen d’un
facteur 15 a 40 en fonction de la composition des tissus. Ce facteur d’accélération apparait
comme étant inférieur a celui obtenu dans le fantome hétérogéne cylindrique (taille de voxel

— 1 mm?) pour une énergie de 1 MeV. Ceci est du au fait que le facteur d’accélération est
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inversement proportionnel a la taille du voxel. Le nTLE sera ainsi d’autant plus efficace que
la résolution de la carte de dose sera fine.

Ratio incertitudes

)

N
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F1GURE 5.21 — Ratio des incertitudes (MC analogue sur nTLE (équation (5.25)) dans le cas du pelvis
du fantome de 'ICRP irradié par un faisceau polyenergétique de neutrons [272]

5.7 Discussions

L’objet principal de ce travail était de développer un outil efficace de calcul de la dose
neutron en radiothérapie pouvant répondre au besoin actuel de constitution de bases de
données dosimétriques pour ’amélioration de la modélisation des risques aux faibles doses,
en permettant un calcul personnalisé de la dose délivrée aux patients. Notre choix s’est porté
sur le développement d'une méthode de réduction de variance basée sur la technique du TLE.
Les résultats obtenus avec un fantome cylindrique irradié par des faisceaux monoénergétiques
de neutrons ont permis d’évaluer étape par étape les performances de notre algorithme ainsi
que les origines éventuelles d’erreurs dans le calcul de dose.

3 avec irradiation aux neutrons ther-

Lorsque 'on considére le cas de voxelisation de 1 mm
miques, la comparaison entre le calcul de dose par le nTLE et la méthode MC analogue a
montré une différence moyenne de 7% dans la région périphérique du fantome. Cette dif-
férence est due a I'approximation du dépdt local de dose faite par le n'TLE. Aux énergies
thermiques, les neutrons capturés par les noyaux d’H vont produire des photons de 2,2 MeV
générant ainsi la mise en mouvement d’électrons secondaires avec des énergies jusqu’a 2 MeV.
Le parcours de ces électrons est de 1 cm dans les tissus mous et de 4 cm dans les poumons.
Pour un volume voxélisé de 1 mm?, dans les premiéres couches du volume, les électrons sont
trop énergétiques pour déposer leur énergie localement dans chaque voxel ce qui génére une
sur-estimation de la dose par le nTLE dans le voxel considéré car les conditions de CPE ne
sont pas satisfaites. En revanche dans les couches plus profondes du fantome (région centrale
du fantome), I’équilibre des particules chargées est établi ce qui permet un calcul meilleur de
la dose par 'algorithme avec une différence moyenne proche de 1% par rapport a la méthode
MC analogue. A des énergies de 1 MeV, cette surestimation de la dose en périphérie n’est
pas retrouvée, car i cette énergie, I’énergie est principalement déposée par les protons dont
le parcours reste inférieur & 1 mm dans les tissus. En revanche, une fois ces neutrons therma-
lisés et capturés par I’hydrogene, des photons et des électrons seront produits ce qui explique
la surestimation de la dose dans les inserts pulmonaires au centre du fantdéme, en raison
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du parcours des électrons secondaires dans ce tissu. A cette énergie de 1 MeV, la différence
moyenne dans le calcul de dose entre la méthode MC analogue et le n'TLE est estimée comme
étant de 1% sauf pour la région pulmonaire o la non satisfaction de ’équilibre électronique
génere une différence maximale de 20% en comparaison avec la méthode MC analogue. A des
énergies plus importantes comme 10 MeV, la carte des ratios de dose montre une différence
moyenne de 1% par rapport a la méthode MC analogue sauf au niveau des voxels délimitant
I'interface entre deux matériaux différents.

L’irradiation de la région pelvienne d’un fantéme de 'ICRP par un spectre neutron mesuré
en salle de radiothérapie, a montré un trés bon accord entre les doses estimées par les deux
codes de calcul avec la méthode selon laquelle le F;, tabulé le plus bas est attribué par dé-
faut a tous les neutrons d’énergies inférieures & 0,025 eV. La comparaison des cartes de dose
du nTLE et de la méthode MC analogue a montré une différence moyenne inférieure a 1%
(ratio de dose moyen sur la coupe de 0,998). Ce trés bon agrément est expliqué d'une part
par le fait que lors des traitements en radiothérapie, la composante principale du spectre est
constituée de neutrons avec une énergie moyenne de 1 MeV, et d’autre part par la taille des
voxel du fantéme de 'ICRP qui est 40 fois plus importante que celle des voxels du fantéme
cylindrique. Dans ce cas, "approximation du dépdt local de dose par l'algorithme a une
meilleure validité dans la totalité du fantéme.

Pour ce qui est du facteur de réduction de variance, il apparait comme étant principalement
affecté par I’énergie des neutrons, la composition des matériaux et la taille des voxels des
fantomes. Pour des faisceaux de neutrons de 25 meV, 1 MeV et 10 MeV, le gain moyen en
temps de calcul est respectivement d’environ 60, 30 et 120 pour une voxelisation de 1 mm?3.
Avec une méme taille de voxel, & 1 MeV, quand on fait varier les matériaux, le gain moyen en
temps de simulation est respectivement de 200, 30 et 50 pour le poumon, le muscle et 'os.
Pour une taille de voxel donnée, les simulations sur fantéme cylindrique nous ont permis de
voir que le gain peut étre augmenté par deux facteurs qui sont le libre parcours moyen des
particules et la densité du milieu. En effet, plus le libre parcours moyen de la particule sera
important, plus le gain sera important, puisque "approche du nTLE pour le calcul de dose
consiste a considérer un dépot d’énergie continu dans tous les voxels taversés par la particule.
La densité du milieu aura aussi un impact sur le gain comme le montrent la Figure 5.17 et
5.18, ou 'on voit clairement apparaitre pour chaque cas que le gain est plus important dans
le poumon (en raison de sa faible densité) en comparaison avec les gains retrouvés dans 1’os
et le muscle. Enfin, I'impact du changement de la taille de voxel est illustré par le calcul
de la dose dans le fantome ICRP (voxels d’environ 35 mm?), pour lequel on constate une

3 ce qui

chute moyenne d’un facteur 3 du gain par rapport aux fantomes de voxels de 1 mm
indique que ce facteur de réduction de variance sera plus élevé dans le cas de l'utilisation
d’une résolution spatiale fine. Au final, grace & la méthode nTLE, un gain moyen de 25
peut étre obtenu pour le calcul de dose dans le fantome voxélisé de 'ICRP. A paramétres
identiques, une simulation utilisant le nTLE avec une voxélisation similaire & celle du fantéme
de P'ICRP sera 25 fois plus rapide que celle utilisant la méthode MC analogue tout en ayant

une précision identique sur la dose calculée.
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5.8 Conclusion générale

Les résultats obtenus par le nTLE développé dans GATE prouvent que cet algorithme est
un outil efficace et précis pour le calcul de dose neutron en radiothérapie. L’étude exhaustive
de ses performances et limites permet d’optimiser son utilisation, particuliérement lorsqu’il
s’agit de faire un compromis entre la voxélisation, donc la précision spatiale du calcul de
dose, et le facteur d’accélération. Grace a cet outil, le calcul de la DP absorbée par les
organes radiosensibles du patient sera plus simple & mener et moins couteux en temps pour
une utilisation en clinique. En effet, en réduisant le temps de calcul moyen par un facteur
25 pour un spectre de neutron typique en salle de traitement et dans un fantéme voxélisé,
le n'TLE pourrait permettre un calcul MC de la DP neutron a chaque traitement afin de
pouvoir évaluer systématiquement et précisément pour chaque organe la composante de dose
neutronique générée.

Cet outil, développé pour une application clinique hospitaliére, permettra par son facteur
d’accélération de pallier & I’absence de grilles de calcul ou cluster en clinique qui permettraient
une accélération du calcul de dose. A titre d’exemple, la carte de dose de la Figure 5.20
(fantome numérique avec spectre de neutrons) a été produite sur 1 CPU par un temps de
simulation total de 30000 h pour obtenir une incertitude moyenne sur la dose de 0,5% avec
la méthode MC analogue et de 0,1% avec le nTLe. Si 'on considére le nombre de patient
traités par an dans un service de radiothérapie (environ 3000/an au Centre Paul Strauss), et
si I’on considére un calcul de dose neutron pour chacun de ces patients avec une incertitude
moyenne de 5% par voxel, 900000 h de temps de calcul seront nécessaires avec la méthode
MC, contre 36000 h avec le nTLE. Ces valeurs correspondent respectivement & la nécessité
d’utiliser 100 CPU actifs 24/24 et 7/7 avec la méthode MC, contre seulement 4 CPU avec le
nTLE. Comme la plupart des hopitaux ont des ressources informatiques tres limitées, avec
une absence de cluster de calcul et une impossibilité d’utiliser les grilles de calculs externes
en raison de la confidentialité du dossier du patient, le nTLE est un outil trés utile pour
permettre le calcul de dose systématique pour chaque patient traité.



Conclusion

Les nouvelles techniques de traitement en radiothérapie permettent un meilleur controle
de la dose (ou énergie) déposée dans le volume cible. En revanche, elles produisent aussi des
rayonnements secondaires indésirables (photons et neutrons) qui vont irradier des organes
sains du malade. Ainsi, si lefficacité du traitement du cancer est augmentée, le corps entier
se trouve davantage irradié par de faibles doses périphériques (DP). Parmi toutes les com-
posantes de dose périphérique (composante photonique, neutronique et d’imagerie) aucune
n’est actuellement correctement prise en compte dans la planification des traitements. Il
existe donc un surplus de dose systématiquement négligé, qui est délivré au patient et dont
on estime & partir des connaissances actuelles en radiobiologie qu’il peut potentiellement gé-
nérer un second cancer. 6-13% des patients en radiothérapie ont un risque de développer un
cancer secondaire consécutif au traitement du a cette dose secondaire dont la valeur (<1 Gy)
correspond au domaine des faibles doses ou les effets stochastiques liés a 'exposition aux
rayonnements ionisants sont encore mal connus. La composante de dose neutron (compo-
sante sur laquelle s’est concentré ce travail de thése), pouvant étre produite a des énergies
de RX aussi basses que 1,6 MeV, n’est actuellement prise en compte par aucun logiciel de
planification de traitement (TPS) alors qu’elle devient prépondérante par rapport a la dose
photon a partir d’environ 50 cm de la tumeur traitée. Comme exposé dans ce travail, de
nombreuses études ont été faites afin d’évaluer les paramétres influencant la dose périphé-
rique due aux neutrons. Mais la grande variabilité des données dosimétriques disponibles
dans la littérature ne permet pas actuellement de quantifier précisément le risque de cancer
secondaire lié & cette dose neutron, surtout lorsqu’il s’agit de patients pédiatriques chez qui
de grandes différences de radiosensibilité peuvent étre trouvées. Ainsi, alors que I'estimation
de la dose délivrée a la tumeur est calculée avec une grande précision lors de la planification
du traitement, le calcul de la dose périphérique, et en particulier sa composante neutronique,
reste encore aujourd’hui un probléme en radiothérapie. En raison des limitations existantes
lors des campagnes de mesures de ces photoneutrons, le développement de modéles facile-
ment applicables et vérifiés expérimentalement est nécessaire pour calculer précisément la
distribution spatiale de la dose neutron recue par chaque patient lors de son traitement.

Notre objectif dans ce contexte a donc été de caractériser la production des neutrons en
radiothérapie afin de développer un outil clinique précis de prédiction de la dose périphérique
neutronique. Ainsi, la quantification de cette dose secondaire neutron (et sa comparaison a
la dose secondaire photon générée par les différentes balistiques de traitement utilisées) per-
mettra d’identifier les paramétres critiques associés a chaque technique de traitement. L’outil
développé a pour finalité un calcul systématique de dose absorbée dans les organes sensibles
distants de la zone de traitement, afin de générer des bases de données dosimétriques pouvant
alimenter de futures études épidémiologiques sur les effets des faibles doses en radiothérapie.

La premiére partie de cette thése a porté sur la caractérisation d’un systéme de dosimétrie
passive neutron (CR-39). Ce travail a permis de mettre au point une méthode de lecture
fiable, avec la quantification de l'incertitude globale sur I’ensemble de la chaine d’exploitation
(15%). L’estimation de ces sources d’incertitudes est une étape fondamentale pour la suite,
en particulier la validation expérimentale du code de calcul de dose Monte-Carlo. La réponse
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expérimentale des détecteurs en terme d’équivalent de dose ambiant H*(10) et personnel
Hp(10) a montré une linéarité en présence d’un spectre avec composante rapide et thermique.
A Tissue de ce travail, le systéme de développement disponible au laboratoire a été rendu
prét a étre utilisé pour les mesures expérimentales de production des neutrons secondaires
pendant les traitements en salle de radiothérapie.

Ensuite, dans une finalité de développement d’un outil de calcul systématique de la dose
neutron pour chaque patient, et au vu des nombreuses disparités dans la communauté scien-
tifique autour de la production des composantes neutroniques pendant le traitement, il est
apparu important dans cette thése de mesurer et/ou d’estimer par simulation les dépen-
dances de production en fonction des paramétres de traitement. Ainsi, une simulation de
laccélérateur Varian NovalisTXTM et de la salle de traitement du Centre Paul Strauss de
Strasbourg par 'outil GATE nous a permis d’étudier en détail I'influence des différents pa-
rameétres pouvant avoir un impact sur la production de la composante neutronique lors d’un
traitement. L’ensemble des résultats de simulations ont montré des dépendances du signal
neutronique en fonction de la qualité du faisceau, de la position dans la salle de traitement,
de la salle, ainsi que de la taille des champs de traitement utilisés. Les ratios des composantes
thermiques et rapides, considérés comme constants par certaines études, ont également mon-
tré une dépendance en fonction de la qualité du faisceau, de la localisation spatiale et de
l'ouverture des champs. Les tendances observées en simulation ont toutes été confirmées
par les mesures expérimentales par CR-39 et capteur CMOS, soulignant ainsi la difficulté
de I'évaluation de la composante neutronique en salle de traitement. Les résultats obtenus
ont mis en évidence la complexité de développer un modéle analytique permettant d’estimer
avec précision la distribution spatiale 3D de la dose neutron délivrée au patient en fonction
des différents paramétres de traitement. Le challenge actuel étant d’obtenir une distribution
spatiale assez précise pour permettre un calcul de dose aux organes et sous-structures d’or-
ganes, nous avons décider d’orienter ce travail de thése vers le développement d’'une méthode
Monte Carlo de calcul de dose neutron dans le code GATE.

Le calcul de dose neutron par Monte Carlo restait cependant difficilement applicable en
routine clinique du fait de 'importance des temps de calcul. Au vu des limitations claires
en terme de ressources de calcul dans les centres anti-cancéreux, une méthode d’accélération
de temps de calcul de dose neutron, le nTLE, a donc été mise au point dans GATE. Cette
méthode, inspirée du TLE pour les photons de basse énergie, a été adaptée pour permettre
un dépot de dose continu des neutrons et des photons secondaires générés par les réactions
de captures de neutrons thermiques dans les tissus dans chaque voxel. En fonction de la
voxelisation du matériau irradié et de 1’énergie des neutrons, cette technique permet une
accélération du temps de simulation jusqu’a un facteur 400. Dans un cas réaliste d’irradia-
tion avec un spectre de neutron typique mesuré en salle de traitement, la comparaison des
cartes de doses (voxélisation de 35 mm?) obtenues avec le n'TLE par rapport a celle obtenue
par la méthode MC analogue (qui a constitué notre référence tout au long de ce travail)
a montré une différence inférieure a 1% pour un facteur d’accélération moyen de 25. Les
résultats obtenus par le nTLE développé dans GATE prouvent que cet algorithme est un
outil efficace et précis pour le calcul de dose en radiothérapie. Cet outil, développé pour une
application clinique hospitaliére, permettra de partiellement pallier & ’absence de grilles de
calcul ou cluster en clinique.
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La perspective principale pour continuer ce travail est bien entendu la validation expéri-
mentale de I'algorithme de calcul de dose nTLE, ce qui revient finalement & valider le code
GEANT4 sur lequel est basé GATE. Cette validation devra se faire en deux étapes : la va-
lidation des processus photo-nucléaires (production des neutrons) et la validation du calcul
de dose neutron (interaction des neutrons).

Il apparait en effet que pour la gamme d’énergie des photons produits pour les traite-
ments en radiothérapie (entre 6 et 25 MV), les processus photonucléaires dans GEANT4
ont été peu étudiés, d’une part en raison du manque de données expérimentales, et d’autre
part & cause de l'orientation historique du code, faisant que la majorité des validations des
modéles commencent & des énergies supérieures a plusieurs centaines de MeV. Pour les in-
teractions photonucléaires, contrairement & MCNP qui utilise des données expérimentales
tabulées, GEANT4 se base sur la paramétrisation des sections efficaces de certains noyaux
exprimées en fonction du nombre de masse et de ’énergie du photon. Le calcul des sections
efficaces photonucléaires est cependant approximatif puisqu’il ne considére dans le calcul
qu’un nombre de masse moyen pour tous les isotopes d’'un méme élément. La base de donnée
paramétrisée et l'utilisation d’'un nombre de masse moyen par élément générent des erreurs
importantes dans le calcul des sections efficaces pour des énergies inférieures a 100 MeV.
Dans ce cadre, avant de prétendre & une quelconque validation expérimentale du code de
calcul de dose, la premiére étape devra commencer par ’amélioration du calcul des sections
efficaces dans GEANT4. Un groupe de travail de la collaboration GEANT4 travaille ac-
tuellement sur le développement d’un modeéle plus adapté aux réactions photonucléaires de
basse énergie (<20 MeV).Ce modéle, appelé LEND, doit permettre d’améliorer le calcul des
sections efficaces ainsi que le modéle de production de I’état final. Une fois la modélisation
des processus photo-nucléaires optimisée, il faudra valider le calcul de dose neutron dans
GEANT4 via des mesures dédiées en fantome (CR-39).

En paralléle & ce travail de validation, I'utilisation clinique du nTLE pourra tout de méme
se faire pour permettre une premiére comparaison, relative dans un premier temps entre la
DP photon et neutron pour des traitements ayant une méme indication thérapeutique mais
une balistique différente. Cette approche permettrait de mieux sensibiliser la communauté
des physiciens médicaux a la DP. Le débat reste encore ouvert autour de la problématique de
la DP photons et neutrons en fonction des paramétres de traitement (ie qualité du faisceau,
nombre d'UM...). La communauté scientifique reste actuellement partagée entre I'impor-
tance ou non de prendre en considération cette DP qui pour certain apparait avoir une
importance de taille, alors que pour d’autres apparait comme étant marginale par rapport
aux considérations thérapeutiques du malade. En ce sens, l'utilisation du nTLE (combiné
aux méthodes de calcul de dose photon disponibles dans GATE) avec un script permettant
de transformer les paramétres de traitements enregistrés dans les RTplan (fichier DICOM
comprenant les parameétres de traitement tels que ’énergie, la taille des champs, ’angle de
la téte..) en parameétres d’entrée du code GATE, permettra la génération automatique de la
carte de dose neutron et photon pour chaque patient. Cette étape rendra l'outil parfaitement
intégrable dans un systéme de calcul systématique de la DP dans le but de générer des bases
de données dosimétriques précises qui restent nécessaires pour mener des études épidémiolo-
giques et permettre ainsi 'amélioration des modéles mathématiques «dose-risque» décrivant
les effets des faibles doses spécifiques a la radiothérapie qui restent encore mal évalués.
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Enfin il faut mentionner que bien que ce travail de thése se soit exclusivement consacré a
la problématique des neutrons secondaires en radiothérapie, les études et outils développés
peuvent étre appliqués a d’autres domaines comme la problématique des neutrons secondaires
produits lors des stérilisations industrielles d’aliments par faisceaux de RX de hautes énergies
(E>5 MeV), ou pour la problématique de démantélement (prédiction de I'activité béta pure
des piéces activées des linacs médicaux) ou encore l'utilisation du code de calcul développé
pour la planification de traitements par faisceaux de neutrons.
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Les algorithmes actuels de calcul de dose en radiothérapie sont de plus en plus élaborés pour
améliorer la précision du calcul de dose tout en optimisant le temps de calcul. La précision
de ces algorithmes est classiquement évaluée par la comparaison entre les distributions de
dose mesurées et calculées.

Les modéles de calcul de dose les plus couramment utilisés seront décrits de fagon succincte
dans les paragraphes qui suivent.

A.1 Méthode basée sur la séparation du rayonnement primaire
et diffusé

Cette méthode a été développée par Clarkson en 1941 [273] puis réellement exploitée par
Cunningham en 1972 [274]. Elle consiste a calculer la dose primaire et diffusée de fagon
séparée, en procédant au découpage des champs en secteurs circulaires. La dose en un point
correspondra & la somme des contribution primaires et diffusées du champ de rayonnement.
Ce mode de calcul est particulierement adapté a la radiothérapie conformationnelle (radio-
thérapie permettant de faire correspondre le plus précisément possible la forme du faisceau
d’irradiation au volume de la tumeur, tout en limitant I'exposition des tissus sains) car elle
présente la possibilité d’un calcul de dose pour des champs de forme quelconque, tout en
permettant un bon compromis entre précision et temps de calcul.

A.2 Méthode de convolution/superposition

Ces méthodes développées dans les années 1980, séparent les processus de transport de
I’énergie (par les photons primaires) et celui du dépot d’énergie par les particules secondaires
(électrons et photons). Elles sont basées sur le principe que l'interaction d’un photon en un
point ne donne pas nécessairement lieu & un dépot local d’énergie mais & une répartition de
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cette énergie autour d’un point d’interaction. La dose absorbée en un point résultera donc
de la somme des distributions de dose calculées & partir de tous les points ou 1’énergie est
libérée (superposition).

Les deux quantités nécessaires pour calculer la dose D(z,y,z) en un point P(z,y,z) a
partir de la somme des dépots d’énergie dus a toutes les interactions des photons primaires
en différents points P'(2/,y/, z’) du milieu (élément de volume dV') sont [275] :

— le TERMA, T'(2/,y/,2") (Total Energy Released per Mass)
C’est I'énergie totale par unité de masse cédée par les photons primaires qui inter-
agissent dans le volume élémentaire autour de P/, donnant lieu a la mise en mouvement
des électrons secondaires et & la production des photons diffusés, y compris les photons
de rayonnement de freinage et d’annihilation [J.kg™!] ou [Gy] :

T(2',y,2") = %(w’,y’,Z’)‘P(w’,y’,Z') (A1)

avec

U(z',y,2') la fluence énergétique au point P’ [J.m~2]

2

p(:c’, ', 2") le coefficient d’atténuation massique du milieu au point P’ (en m? kg—1)

le KERNEL qui représente la distribution moyenne du dépdt d’énergie élémentaire

La dose D(z,y, z) au point P(z,y,z) correspond a la somme des dépots d’énergie dus a
toutes les interactions des photons primaires en différents points P'(z/,y/, 2") [275] :

D(x,y,z /// (@, Kz — 2"y -y, 2 —2")dV’ (A.2)

avec :

U(z', 9/, 2") : fluence énergétique au point P’ [J.m™2]

dV’ = da’dy’dz’ : élément de volume autour de P’

u/p : coefficient d’atténuation massique (m?.kg=!)

%\Il(x’, y',2") : TERMA correspondant a I’énergie radiante totale libérée par unité de masse
par les photons primaires de fluence énergétique ¥ dans un milieu de densité p

K(x— 2,y —y',z — 2') : Kernel correspondant a I’énergie déposée autour d’un point d’in-
teraction P’

Au final, la dose D(z,y, z) au point P est obtenue en sommant les contributions élémen-
taires de tous les kernels affectés aux points P’ du milieu environnant, chacun d’entre eux
étant pondéré par le TERMA correspondant (Figure A.1).

On distingue les convolutions en milieu homogeéne de celles en milieu hétérogene.

A.2.1 Milieu homogeéne : méthode du Pencil Beam

La pré-intégration de tous les noyaux de convolution (kernels) dans le sens de la profondeur
d’un faisceau de section infinitésimale permet d’obtenir la dose absorbée due & ce dernier.
Pour calculer la dose déposée par un faisceau plus large, 'ensemble de ces kernels sont mis
cote a cote avant de procéder a une convolution du kernel et TERMA dans le fantome. Cette
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b
" P‘(X’,}"I,ZI:I

X Pixy.2)

FIGURE A.1 — Méthode de superposition/convolution de Kernels avec le TERMA et l’atténuation
de la fluence primaire des photons (a), le noyau de convolution (point-kernel) (b), et

la distribution de la dose résultante de la convolution des deux quantités précédentes
(c) [275]

méthode qui suppose les kernels comme étant invariants permet un gain de temps, mais
présente une prise en compte des hétérogénéités limitée avec des résultats trés imprécis aux
interfaces des milieux [276].

A.2.2 Milieu hétérogéne
A.2.2.1 Point kernel

Les noyaux de convolution sont généralement calculés dans I’eau par simulation MC alors
que les patients sont composés de milieux variés comme les tissus musculaires, 1'os ou le
poumon. Pour corriger ce biais, une adaptation est réalisée sur les deux phases de calcul

(TERMA et kernel) :

le TERMA qui est proportionnel & la fluence primaire doit étre calculé en prenant en
compte les coefficients d’atténuation des différents matériaux traversés

le kernel doit étre dilaté ou compressé en fonction de la variation de la densité électro-
nique [277]

L’équation générale du calcul de dose s’écrit alors :
D(z,y,2) = H\If(w' Y, 2K e (x—a2,y—y,z—2")|dV’ (A.3)
Y Y p 9 ? pTef Y ? °

avec p"°f la densité électronique du milieu ou le noyau a été généré et p™? la densité

électronique du milieu ot le noyau doit étre adapté.
L’inconvénient de cette méthode est qu’elle est cotiteuse en temps (A titre d’exemple, pour
10¢ voxels (fantéme de 30x30x30 cm? avec une résolution de 3 mm), il faut 102 calculs,

ces calculs durent donc plusieurs minutes pour un fantéme 3D).

A.2.2.2 Méthode du Collapsed cone convolution

Cette méthode introduite par Ahnesjo |278| offre un des meilleurs compromis entre temps
et précision de calcul. Pour un voxel avec un TERMA donné, cette méthode considére que le
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transport d’énergie se fait selon des cones dans les différentes directions et partant du point
central ou le TERMA a été préalablement calculé. Ensuite, elle suppose que toute I’énergie
qui est propagée dans un cone est transportée, atténuée et déposée suivant une loi exponen-
tielle sur ’axe de ce cone. Grace a cette hypothése, on peut simultanément distribuer la dose
le long d’'un ensemble de raies discrétes qui émerge de chaque point TERMA et accumuler
le TERMA au fur et & mesure que 'on avance dans la direction concernée (Figure A.2).

Cette méthode est aujourd’hui 'une des plus efficaces car elle permet une précision accep-
table du calcul (moins de 5% d’erreur en général [279]) en un temps limité (de ordre de la
minute).

N

F1cURE A.2 — Méthode du Collapsed cone convolution : réduction du temps de calcul grace au pas-
sage d’une itération en N3 en configuration classique (grille & gauche) & une itération
en MxN avec N le nombre de voxel et M le nombre de cones [275]

A.3 Meéthodes de calcul par réseaux de neurones

Au cours des derniéres années, plusieurs auteurs ont utilisé des réseaux de neurones pour
calculer rapidement et précisément la dose. Il a été montré qu’un réseau de neurones peut
"apprendre" la dose sur I'axe du faisceau |280| ainsi que la dose sur un plan 2D dans des
volumes homogenes |281]. Une des approches les plus élaborées (NEURAD |[282]) est capable
de calculer la dose absorbée en milieu hétérogéne par faisceau large grace a des doses en
milieux homogénes préalablement apprises par les réseaux de neurones. Le fondement de
cette méthode est basée sur les deux hypothéses suivantes :

— on suppose que la dose dans une sous partie d’un fantome hétérogéne peut étre déter-
minée & partir d’'un modéle pré-calculé en milieu homogéne

on suppose que les conditions d’équilibre électronique sont atteintes au voisinage des
interfaces traversées par tout ou une partie du faisceau primaire. Il résulte de cette
hypothése que la dose ne connait pas de variations prées de ces interfaces

Si cette méthode permet d’obtenir des résultats trés corrects dans le cas d’'un faisceau
large, elle ne traite pas correctement le cas des faisceaux étroits. Les temps de calcul avec
cette méthode sur des grilles 3D sont supérieurs a la minute.
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A.4 Méthode Monte Carlo

Les algorithmes Monte Carlo (MC) sont des méthodes stochastiques qui permettent de ré-
soudre des problémes numériques pour lesquels on ne peut obtenir de formulation analytique.
Cette méthode est fondée sur la simulation du transport des particules de leurs production
jusqu’au dépdt de I'énergie dans la matiére. Comme elle est actuellement la méthode la
plus précise et réaliste, les distributions de dose obtenues par MC sont utilisées comme des
références.

Pour atteindre des niveaux de précision et d’incertitudes acceptables, il est cependant
nécessaire de simuler le transport d'un grand nombre de particules, ce qui conduit a des
temps de calcul trés longs [283]. Plusieurs méthodes ont alors été développées pour accélérer
le temps de calcul et permettre l'utilisation de cette technique dans la routine clinique.
Parmi elles, on rerouve des méthodes de réduction de variance [284], des approximations des
processus physiques [285] ou la parallélisation des calculs sur des clusters voire des cartes
GPU |286].
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L’exploitation des CR-39 s’effectue en trois étapes principales :
— Préparation de la solution KOH (30%)

— Attaque chimique

— Analyse

Le protocole de réalisation de ces différentes étapes est décrit ci-dessous.

B.1 Préparation de la solution de KOH (30%)

B.1.1 Matériel

Entonnoir, bécher 600 ml, fiole jaugée 1000 ml et son bouchon, spatule, eau distillée, bar-
reau aimanté, agitateur, flacon de pastilles de KOH, balance. Pour I'utilisation des balances,
il faut avoir suivi ’habilitation d’utilisation des balances RaMsEs.

B.1.2 Méthode

Avant chaque pesée, ’étalonnage des balances doit étre controlé a 'aide des poids étalons.
La valeur obtenue doit étre reportée dans le document prévu a cet effet.
Le port des gants et de la blouse sont obligatoires pour I’ensemble des procédures décrites.
Les différentes opérations de ringage se feront a I'eau distillée.
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Procédure :

Placer 353 g de pastilles de KOH (Figure B.1, gauche) dans le bécher de 600 ml & I'aide
de la spatule.

Rincer la fiole et le barreau aimanté.
Remplir 1/3 de la fiole avec de 'eau distillée et placer le barreau aimanté a l'intérieur.

Placer la fiole sur Pagitateur et appuyer sur STIR (Figure B.1, droite). L’agitation doit
se mettre en route.

Rajouter au fur et & mesure les pastilles de KOH. Entre chaque ajout, attendre la
dissolution compléte des pastilles.

A I’épuisement des pastilles, rincer ’entonnoir, le bécher et la spatule puis mettre I’eau
de rincage dans la fiole.

Laisser 'agitation se poursuivre 10 minutes pour bien homogénéiser la solution.
Retirer le barreau aimanté de la fiole.
Remplir jusqu’au trait de jauge la fiole avec de I'eau distillée.

Boucher la fiole puis l'agiter avec précaution car la solution de KOH est chaude (réac-
tion exothermique).

Attendre entre 6h et 12h que la solution revienne a température ambiante puis remplir
la fiole jusqu’au trait de jauge.

FIGURE B.1 - Flacon contenant les pastilles de KOH (gauche) - Fiole jaugée placée sur I'agitateur

(droite)

B.2 Attaque chimique

B.2.1 Matériel

Deux cuves chauffantes de forme cylindrique (bain chauffant avec agitation magnétique
HBR4 Digital TKA), support CR-39, fiole jaugée 1000 ml, éprouvette graduée de 10 ml.

B.2.2 Méthode

Développement :

Peser les CR-39.

Nettoyer les CR-39 avec de ’éthanol (en cas de présence de souillures) et les disposer
dans le support qui leur est dédié (Figure B.2).
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— Verser la solution de KOH dans la cuve chauffante HBR4 (laboratoire de Chimie salle
215) en veillant a bien utiliser la cuve n’ayant pas de probléme de circuit chauffant.

— Placer la cuve chauffante sous la hotte et la brancher.

Régler I'agitation & 200 tours/min et attendre que la solution atteigne une température
de 90°(Figure B.3).

— Placer le support contenant les CR-39 dans la cuve chauffante.
— Utiliser une plaque en plomb comme couvercle (Figure B.3).
— Laisser les CR-39 dans la cuve chauffante pendant 2h30.

A la fin de Pattaque, la solution de KOH devra attendre d’étre refroidie avant d’étre

transvasée dans des conteneurs dédiés au stockage des déchets chimiques.

F1GURE B.3 — Cuve chauffante de forme cylindrique utilisée pour I’attaque chimique (bain chauffant
avec agitation magnétique HBR4 Digital TKA)

Neutralisation :
La solution de neutralisation se prépare sous la hotte, 15 minutes avant la fin de 'attaque
chimique des CR-39 :

— Remplir une fiole de 1000 ml d’eau distillée jusqu’au trait de jauge.
Rincer une seconde cuve chauffante cylindrique et y verser les 1000 ml d’eau distillée.
— Placer 'agitateur magnétique dans la cuve chauffante.

— Ajouter 12 ml de HCI "fumant" a 37% en utilisant I’éprouvette graduée de 10 ml.
Verser le tout dans la cuve (Figure B.4).

Une fois les 2h30 d’attaque chimique écoulées :
— Sortir le support avec les CR-39 de la solution de KOH et les rincer.
— Placer ce support dans la solution de neutralisation.

Régler I'agitation & 200 tr/min et laisser les CR-39 baigner dans la solution pendant
30 minutes.
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FIGURE B.4 — Eprouvette graduée, récipient et pipette utilisée pour prélever le HC1

A la fin de la neutralisation, la solution de neutralisation pourra étre vidée dans I’évier.
Rincage :
— Rincer la derniére cuve chauffante.
— Verser 1L d’eau distillée a l'intérieur.

— Sortir le support avec les CR-39 de la solution de neutralisation et les rincer a 'eau
distillée.
— Insérer le support dans la cuve contenant I'eau distillée pendant 30 min.

Apres séchage a l'air libre, peser les CR-39 afin de déterminer la vitesse d’attaque

surfacique Vp par la méthode des masses.

B.3 Analyse

B.3.1 Matériel

Microscope (Axioscop), éthanol, serviette en papier, logiciel Visilog 6.7, logiciel ImageJ.

B.3.2 Méthode

Placement microscope :

— Nettoyer les CR-39 et la platine du microscope & ’éthanol.

— Placer les CR-39 sur la platine du microscope (Figure B.5), face comprenant les iden-
tifiants contre la platine. Ils doivent étre mis bien contre les coins inférieurs gauches
des délimitations des emplacements.

Lecture :

Lancer Visilog 6.7 et cliquer sur 'onglet Platine en bas & droite de écran (voir 1 sur
la Figure B.6).

— Le Z de la position (correspondant & la hauteur de la platine) doit se trouve entre
30 000 et 31 000 UA pour correspondre au plan de la face irradiée du détecteur.

— Cliquer sur 'icone joystick (voir 2 sur la Figure B.6) pour pouvoir déplacer la lentille
du microscope ainsi que la platine pour le réglage de la mise au point. Le critére pour
détecter les traces est que celles-ci soient noires et nettes.
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)

FIGURE B.5 — Vue générale du microscope et placement des CR-39 sur la platine du microscope

— Cliquer sur l'icone Analyse de dosimeétres (voir 3 sur la Figure B.6) puis macro.
Choisir les macro Dosi-Japon-Bore ou Dosi-Japon-polyéthyléne selon que l'on
veuille analyser respectivement la composante thermique ou rapide des neutrons.

— Cliquer sur Analyse puis sélectionner les dosimétres a analyser.
— Entrer un nom pour I'analyse puis cliquer sur l'onglet Acquisition.

— A la fin de I'acquisition, cliquer sur fichier/ouvrir/Visilog/résultats puis cliquer
sur le premier fichier et sélectionner séquence multifichier.

— Cliquer sur fichier/enregistrer sous/"nom du fichier", sélectionner 'onglet sé-
quence multifichier et enregistrer les images en format JPG.

Ouvrir ImagelJ puis cliquer sur File/Import/"nom du fichier" puis cliquer sur Ok
quand la boite de dialogue apparait.

— Cliquer ensuite sur Plugin/Macro/"macro hali" : 'analyse se lance pour donner
un fichier de résultats avec le nombre de traces détectées et leurs caractéristiques.

— Pour inclure I'échelle dans les images : cliquer sur Plugin/Macro/"Macro scale
Hali" puis Analyse/Tools/Scale Bar.

ez
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FI1GURE B.6  Fenétre du logiciel Visilog 6.7
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Dosimétrie Neutron en Radiothérapie :

Etude expérimentale et Développement d’un outil
personnalisé de calcul de dose Monte Carlo

Résumeé

L’optimisation des traitements en radiothérapie vise a améliorer la précision de I’irradiation des cellules cancéreuses pour épargner le
plus possible les organes environnants. Or la dose périphérique déposée dans les tissus les plus éloignés de la tumeur n’est
actuellement pas calculée par les logiciels de planification de traitement, alors qu’elle peut étre responsable de I’induction de cancers
secondaires radio-induits. Parmi les différentes composantes, les neutrons produits par processus photo-nucléaires sont les particules
secondaires pour lesquelles il y a un manque important de données dosimétriques. Une étude expérimentale et par simulation Monte
Carlo de la production des neutrons secondaires en radiothérapie nous a conduit a développer un algorithme qui utilise la précision du
calcul Monte Carlo pour I’estimation de la distribution 3D de la dose neutron délivrée au patient. Un tel outil permettra la création de
bases de données dosimétriques pouvant étre utilisées pour ’amélioration des modeles mathématiques « dose-risque » spécifiques a

I’irradiation des organes périphériques a de faibles doses en radiothérapie.

Mots clés : Dosimétrie, Neutrons, Simulation Monte Carlo, Radiothérapie, Dose périphérique, CR-39, Méthode de réduction de

variance

Abstract

Treatment optimization in radiotherapy aims at increasing the accuracy of cancer cell irradiation while saving the surrounding
healthy organs. However, the peripheral dose deposited in healthy tissues far away from the tumour are currently not calculated by
the treatment planning systems even if it can be responsible for radiation induced secondary cancers. Among the different
components, neutrons produced through photo-nuclear processes are suffering from an important lack of dosimetric data. An
experimental and Monte Carlo simulation study of the secondary neutron production in radiotherapy led us to develop an algorithm
using the Monte Carlo calculation precision to estimate the 3D neutron dose delivered to the patient. Such a tool will allow the
generation of dosimetric data bases ready to be used for the improvement of “dose-risk” mathematical models specific to the low

dose irradiation to peripheral organs occurring in radiotherapy.

Keywords : Dosimetry, Neutrons, Monte Carlo Simulation, Radiotherapy, Peripheral Dose, CR-39, Variance reduction technique



