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Introduction

Au fil du temps les maladies dites « cancéreuses », ou plus simplement appelées « cancers »,
sont devenues un problème de santé publique majeur. En effet, seconde cause de mortalité dans
les pays industrialisés, on estime que le cancer touchera au cours de leur vie un homme sur deux
et une femme sur trois. Au niveau mondial, environ 12,7 millions de nouveaux patients par an
sont atteints d’un cancer. Les estimations statistiques, régulièrement revues à la hausse, prédisent
même jusqu’à 26 millions de ces nouveaux patients en 2030.

Afin de résoudre ce problème efficacement, un véritable arsenal thérapeutique a été inventé
et déployé au cours des quarante dernières années. Toutefois cet arsenal fait encore l’objet d’in-
tenses recherches afin d’optimiser les traitements pour mieux identifier, cibler et détruire les tissus
cancéreux tout en préservant au mieux les tissus sains.

Bien que divers types de thérapies soient pratiqués pour traiter les tumeurs cancéreuses, ce
sont plus particulièrement les techniques de radiothérapie externe utilisant des faisceaux d’ions
(protons ou ions légers) qui ont suscité un vif intérêt au cours de ces deux dernières décennies. En
effet, l’utilisation de ces faisceaux a l’avantage de permettre, lors du traitement, un dépôt d’éner-
gie localisé en fin de parcours dans une zone réduite de l’espace (« pic de Bragg »). De plus, bio-
logiquement, certaines espèces d’ions ont des propriétés cytotoxiques bien supérieures aux tech-
niques de radiothérapie conventionnelle (photons et électrons).

Dès lors, les cibles privilégiées pour la thérapie par faisceaux d’ions, nommée hadronthérapie
(ou protonthérapie lorsque qu’il s’agit de protons) sont les tumeurs « radiorésistantes » pour les-
quelles les traitements nécessitent une balistique très précise du fait de la présence d’organes à
risques à proximité.

Cependant, comme la détermination du parcours des ions et donc de la dose délivrée est dé-
pendante de grandeurs qui restent difficiles à mesurer précisément, d’importantes marges de sé-
curité doivent être prises lors de la conception du plan de traitement. En effet, toute erreur sur le
parcours peut amener à délivrer aux tissus sains une dose potentiellement très importante, ce qui
entrainerait des effets secondaires dramatiques. Une erreur peut également entraîner une sous-
dose importante dans le volume tumoral réduisant fortement les chances de succès du traitement.

En conséquence, il est nécessaire de mettre en place un système performant de contrôle balis-
tique afin de garantir la qualité du traitement en minimisant les risques. En effet, seul un suivi du
déroulement du traitement peut permettre de comprendre comment le traitement est effective-
ment délivré afin de l’arrêter et de le corriger dans le cas où les mesures seraient en désaccord avec
le plan de traitement. Par ailleurs, la réduction des marges de sécurité par un système de contrôle
balistique permettrait de pouvoir traiter des cancers pour lesquels il est impossible de concevoir
un traitement clinique compte tenu des marges actuellement appliquées en routine clinique.

Une des possibilités pour le contrôle balistique repose sur la mesure en temps réel de la distri-
bution spatiale des radionucléides émetteurs de positons produits par réaction de fragmentation
entre le projectile et la cible et donc sur la détection en coïncidence de deux photons. Actuelle-
ment, de telles mesures sont basées sur le principe de la Tomographie par Émission de Positons
(TEP) couramment utilisée en médecine nucléaire. Cependant l’application de la TEP au contrôle
balistique en ligne des traitements par faisceaux d’ions est soumise à plusieurs contraintes :
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— Une faible statistique pouvant être acquise puisque l’activité β+secondaire induite lors des
réactions nucléaires est faible.

— Un important bruit de fond provoqué par la production en parallèle d’autres particules se-
condaires pendant l’irradiation.

— L’utilisation d’un tomographe ayant une forme compatible avec le passage du faisceau et les
contraintes d’encombrement propres à la salle de traitement. De plus, généralement déve-
loppés à partir de deux têtes de détection, ces tomographes disposent ainsi d’une couronne
de détection incomplète, source d’important artefacts géométriques.

— La lenteur d’exécution des algorithmes de reconstruction tomographique.

Du fait de ces contraintes, les caméras TEP cliniques ne sont pas adaptées à cet usage. Afin
de proposer un nouveau dispositif bien adapté au contrôle balistique en ligne des traitements
d’hadronthérapie et à ses contraintes, un premier prototype appelé Détecteur Pixelisé de Grande
Acceptance (DPGA) a été conçu puis construit au sein du laboratoire de Physique de Clermont.
Le système DPGA comprend une géométrie de détection adaptée au passage du faisceau. De plus,
couplé avec un système d’acquisition à grande bande passante, le DPGA permet l’envoi et le trai-
tement des données mesurées directement pendant l’irradiation.

Afin de pallier la lenteur d’exécution des algorithmes de reconstruction tomographique, le
DPGA a l’ambition d’utiliser une reconstruction directe (c’est-à-dire l’évaluation directe de la po-
sition d’annihilation sans reconstruction tomographique inverse) et donc de pouvoir effectuer un
contrôle balistique en ligne et en temps réel.

Si plusieurs tests prometteurs sur différents faisceaux d’ions ont déjà eu lieu pour orienter
et valider les choix techniques retenus pour le DPGA, ces tests n’ont pu être effectués qu’avec
des versions incomplètes du DPGA. Ce travail s’est donc attaché à caractériser et optimiser les
performances du DPGA et à déterminer par simulation son potentiel lors de son utilisation en
faisceau clinique.

Pour cela nous avons développé une simulation Monte-Carlo dédiée permettant de comprendre
la physique associée, le détecteur et les expériences effectuées sur un faisceau de protons de
65 MeV à l’Institut Méditerranéen de ProtonThérapie – IMPT – de Nice.

Au-delà de la compréhension des expériences actuelles, nous avons également utilisé cette
simulation pour évaluer les performances du système DPGA pour les futures expérimentations
sur la ligne haute énergies de l’IMPT.

Plan du mémoire

Le premier chapitre de ce manuscrit s’attachera à dresser un état de l’art clinique de la ra-
diothérapie et de l’hadronthérapie, afin de bien comprendre les enjeux cliniques de ces stratégies
thérapeutiques. Nous introduirons également la notion de contrôle qualité des traitements.

Dans le deuxième chapitre nous présenterons le principe de la Tomographie par Émission de
Positons et les contraintes liées à son utilisation dans le cadre du contrôle qualité des traitements
d’hadronthérapie. Si ce chapitre est focalisé sur les différentes solutions techniques qui peuvent
être mises en place pour la détection de l’activité des noyaux émetteurs β+, nous présenterons
également d’autres stratégies actuellement étudiées par d’autres groupes de chercheurs.

Puis, dans le troisième chapitre, nous présenterons les caractéristiques techniques de notre
détecteur et le site expérimental où il est installé. Nous décrirons également les outils spécifiques
utilisés pour le traitement des données.

Le chapitre suivant aura pour objectif de décrire les outils informatiques utilisés pour la si-
mulation du DPGA et de la physique associée. Nous introduirons l’environnement de simulation
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Geant4 ainsi que les étapes nécessaires pour développer une simulation d’un système de détec-
tion. Enfin nous nous intéresserons à la physique implémentée dans Geant4 et aux modèles les
plus pertinents dans le cadre de la protonthérapie.

Afin de choisir le modèle physique le plus adapté à notre application de contrôle en ligne en
temps réel par la détection de l’activité β+induite au cours de l’irradiation, le cinquième chapitre,
présentera une analyse comparative de deux modèles hadroniques avec des données présentes
dans la littérature.

Le sixième chapitre sera consacré à détailler la structure générale de la simulation du DPGA
avec Geant4.10.4 et les différentes étapes à effectuer avant de pouvoir comparer les données si-
mulées aux données expérimentales.

Le septième chapitre sera entièrement dédié à l’étude par simulation du profil d’activité β+dit
« vrai », c’est-à-dire le profil issu directement de la position d’annihilation des β+. Ce profil cor-
respondant à des spectres physiques (bruts) qui seraient mesurés par un détecteur parfait, est une
première étape pour comprendre, sans biais de reconstruction et indépendamment de tout ins-
trument, les conditions rencontrées lors des expérimentations réalisées ou à venir.

Le huitième chapitre présentera l’étude de la mesure en ligne des émetteurs de positons in-
duits. Dans un premier temps, ce chapitre comparera les résultats obtenus expérimentalement à
ceux obtenus par simulation. Puis, dans un second temps, nous nous efforcerons de comprendre
les effets qui affectent la détermination de parcours des protons avec notre méthode de recons-
truction directe.

Enfin le dernier chapitre s’attachera à évaluer, par simulation, les performances du système
DPGA pour les futures expérimentations sur la ligne haute énergie de l’IMPT.
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Chapitre 1

L’essor de l’hadronthérapie

« Seul le cancer a gardé, dans toutes
les langues, son nom astrologique.
La frayeur est intacte. »

Amin Maalouf

Préambule

Aujourd’hui première cause de mortalité prématurée en France, le cancer tue environ
150 000 personnes par an. Dans le même temps on diagnostique près de 400 000 nou-
veaux cas. Les causes de cette maladie, comme le tabac ou encore l’alcool, sont souvent
évoquées, mais on nous explique plus rarement ce qu’est cette maladie, les difficultés à la
traiter et à contrôler la qualité des traitements. Ce premier chapitre s’attachera donc à défi-
nir le cancer et les principaux traitements. L’apport de la protonthérapie et ses défis seront
également discutés.
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1.1 « Les » cancers

Le cancer est souvent décrit comme un « fléau des temps modernes » [1]. Or les premières
traces de cancer trouvées sur le fragment d’os de pied d’un hominidé du paléolithique vieux de
1,7 million d’années [2], sur des momies découvertes dans des pyramides égyptiennes [3] ou en-
core sur des squelettes étrusques [4], montrent que le cancer est en réalité indissociable de la vie.

Décrit dès l’invention de l’écriture 1, le cancer est une maladie qui tire son nom des mots grecs
« καρκίνoς (karkinos) » et « καρκίνωµα (karkinôma) ». Ces mots dérivent du mot crabe, car pour
le médecin grec Hippocrate (460-377 avant J-C), certaines tumeurs possèdent des prolongements
qui rappellent les pattes de l’animal [6].

Comme les premiers traitements efficaces ne commencent à apparaitre qu’avec les progrès de
la médecine du début du XXème siècle, le cancer a longtemps été considéré comme une maladie
incurable. Ainsi, bien qu’un grand nombre de cancers soient à présent guéris, cette maladie reste
encore associée à une épreuve fatale particulièrement douloureuse.

Sur le plan biologique, le cancer est la conséquence d’un dysfonctionnement au niveau de cer-
taines cellules de l’organisme. Normalement, les cellules se développent selon un cycle immuable
appelé cycle cellulaire. À partir de la synthèse de molécules (protéines, ADN, ARN...), les cellules
grossissent, dupliquent leur matériel génétique (interphase), puis se divisent (mitose) pour don-
ner naissance à deux cellules filles identiques qui reproduiront ce cycle. Lorsque des cellules n’ont
plus d’utilité pour l’organisme ou bien qu’elles ont subi trop de dommages irréparables, elles
peuvent déclencher un processus apoptotique, une autodestruction génétiquement programmée.
Or, certaines cellules pourtant altérées par un certain nombre d’anomalies – des mutations –, ne
sont pas réparées, ni détruites, par les processus habituels : l’apoptose n’a pas lieu. Elles conti-
nuent donc à se multiplier de manière anarchique et à proliférer en constituant une tumeur dite
« maligne ». Cette tumeur, d’abord locale, s’étendra dans les tissus voisins entraînant une perte
progressive de la fonction des organes et, si elle n’est pas traitée, la mort du patient. Dans certains
cas, les cellules cancéreuses peuvent se détacher de la tumeur d’origine, appelée tumeur primaire,
et se propager dans des parties plus éloignées du corps, soit par la circulation sanguine, soit par le
système lymphatique pour former des tumeurs « secondaires » appelées métastases.

Sur le plan médical, le mot « cancer » désigne en fait un groupe de maladies très différentes les
unes des autres. C’est pourquoi l’Institut National du Cancer (INCa) [7] suggère de ne pas parler
du cancer, mais des cancers, au pluriel.

Comprendre la cause du cancer est complexe et, dans la pratique, il est impossible de détermi-
ner la raison exacte pour laquelle une personne a développé un cancer spécifique. Un cancer n’est
jamais le résultat d’une cause unique, il faut un ensemble de facteurs, qui plus est susceptibles
d’interagir entre eux, pour que la maladie se développe. Ainsi même les personnes les plus saines
sont à risque. Cela dit, on sait depuis longtemps qu’une partie de la probabilité de développer un
cancer est liée à certains facteurs environnementaux.

Ces principaux facteurs sont la consommation de tabac et d’alcool, le manque d’activité phy-
sique, une mauvaise alimentation, les infections et les polluants environnementaux.
On estime que plus de 41% des cancers pourraient être évités par des modifications de nos modes
de vie et de notre environnement [8]. Éviter les facteurs de risque connus apparait ainsi comme
un moyen d’action essentiel pour prévenir certains cancers. L’INCa conseille de suivre les recom-
mandations de santé suivantes :

1. Ne pas fumer ;

2. Modérer sa consommation d’alcool ;

3. Avoir une alimentation diversifiée et équilibrée ;

4. Surveiller son poids ;

1. Le plus ancien texte connu à ce jour semble être le papyrus chirurgical dit de Edwin Smith qui daterait de l’ancien
empire égyptien et qui serait attribué à Imouthes, grand prêtre d’ Héliopolis et premier ministre du roi Djoser vers 2800
avant J-C [5].
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5. Pratiquer une activité physique régulière ;

6. Éviter l’exposition prolongée aux rayonnements UV.

Toutefois même un mode de vie conforme à toutes les recommandations de santé ne constitue
pas une « assurance tous risques » contre les cancers. D’abord, parce qu’on ne peut pas maîtriser
tous les facteurs qui jouent un rôle dans la survenue de cancers. Ensuite, parce qu’en l’état actuel
des connaissances, une grande part des causes de cancers n’est pas identifiée de façon certaine :
dans beaucoup de cas, on suppose l’existence de certains facteurs, sans pour autant l’avoir claire-
ment démontrée.

Aujourd’hui, il est possible de limiter la survenue des cancers du poumon ou des cancers de
la peau, par exemple, parce qu’on en connaît la cause principale – respectivement le tabac et le
soleil – et que l’on peut agir dessus en modifiant ses habitudes. Mais pour d’autres cancers, dont
certaines causes – comme l’âge ou l’hérédité – peuvent difficilement être influencées par un chan-
gement de comportements, la prévention n’est pas réellement possible à ce jour. C’est le cas, par
exemple, du cancer du sein, pour lequel le dépistage précoce reste le moyen d’agir le plus efficace.

Ainsi, on s’attend à long terme à ce que le nombre de nouveaux cas de cancers (incidence)
continue de croître à cause de l’augmentation de l’espérance de vie moyenne de la population et
de l’amélioration des techniques de détection du cancer.

L’incidence et le taux de mortalité pour 100 000 individus des types de cancer les plus courants
sont donnés à la figure 1.1. Chez les hommes, les trois cancers les plus fréquents sont ceux de la
prostate, du poumon et du côlon-rectum. Chez les femmes, ce sont les cancers du sein, du côlon-
rectum et du poumon. Toutefois au niveau de la mortalité, chez les hommes, c’est le cancer du
poumon qui est au premier rang des décès, devant les cancers colorectaux et celui de la prostate.
Tandis que chez la femme, c’est le cancer du sein qui est la première cause de décès par cancer,
devant le cancer du poumon et le cancer colorectal.

FIGURE 1.1 – Estimations de l’incidence et de la mortalité en fonction des principaux cancers pour les
hommes et les femmes dans le monde en 2018. Données issues de GLOBOCAN [9].

Avec la pratique médicale moderne, le cancer est heureusement une maladie très guérissable.
La majorité des cancers peut être traitée, souvent jusqu’à la disparition de la tumeur, à l’aide de
diverses techniques.

Les trois principaux types de traitements en France sont :

1. La chirurgie (461 298 patients en 2016, +8,7% depuis 2011)

2. La chimiothérapie et l’immunothérapie (316 972 patients en 2016)

3. La radiothérapie (213 204 patients en 2016, +10% depuis 2012)

La méthode exacte de traitement dépend fortement du type de cancer et de son stade de dé-
veloppement au moment du diagnostic.
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Par exemple, dans le cas où le cancer s’est métastasé au-delà de la tumeur primaire et la ma-
ladie est déjà généralisée dans le corps, la chirurgie et la radiothérapie sont peu utiles (sauf pour
du traitement palliatif) et le traitement de prédilection sera la chimiothérapie. Toutefois lorsque la
maladie est localisée dans un volume bien défini, la probabilité d’une guérison pour ces patients
est considérablement plus élevée.

La chirurgie est actuellement la méthode de traitement du cancer qui connaît le plus grand
succès. En pratique clinique, l’objectif est d’enlever toutes les cellules cancéreuses de l’organisme
tout en minimisant les effets secondaires sur le patient. La tumeur primaire doit être enlevée et
aucune cellule cancéreuse ne doit rester dans le lit tumoral. Comme la plupart des cancers se
métastasent en se divisant et en proliférant au-delà de la tumeur primaire, le tissu sain entourant
la tumeur primaire est habituellement enlevé en même temps que la tumeur primaire pendant la
chirurgie. Parce qu’il s’agit d’une thérapie invasive, la chirurgie implique toujours une période de
rétablissement du patient qui dépend de la difficulté de l’intervention.

En pratique, la principale limite de l’approche chirurgicale réside dans son approche invasive.
En effet, dans le cas de tumeurs profondes ou de tumeurs situées à proximité d’organes vitaux, il
peut être très risqué d’intervenir chirurgicalement. Par exemple, les tumeurs de la tête et du cou
sont souvent inopérables puisqu’elles nécessitent une intervention autour de la base du crâne et
à proximité d’organes critiques tels que le tronc cérébral ou la moelle épinière.

La radiothérapie est un type de traitement privilégié, administré à environ la moitié des pa-
tients cancéreux, soit exclusivement, soit en association avec la chimiothérapie et la chirurgie. Sa
popularité est due au fait que, contrairement à la chirurgie, elle est entièrement non invasive : la
procédure d’irradiation elle-même est indolore et, dans la plupart des cas, le seul désagrément
pour le patient est une brûlure mineure de la peau qui se développe dans les semaines suivant
le traitement aux endroits d’entrée et de sortie des rayons. De plus, la radiothérapie est moins
coûteuse que la chirurgie si l’on tient compte des coûts associés à l’hospitalisation des patients
nécessaire à leur rétablissement après une intervention.

Aujourd’hui, la radiothérapie est donc une option privilégiée pour le traitement du cancer,
surtout dans le cas où la chirurgie serait très invasive ou risquée.

De plus, il est actuellement possible de prévoir avec une précision raisonnable l’évolution de la
tumeur au cours du traitement et les éventuels effets secondaires. Ces prévisions sont rendues
possibles grâce aux données cliniques de plus en plus nombreuses, permettant de guider au mieux
le patient et son oncologue dans le choix d’un traitement par radiothérapie.

Dans la suite de cette section, nous discuterons uniquement de la radiothérapie convention-
nelle, celle qui utilise des faisceaux de photons de haute énergie (95% des cas) ou d’électrons (5%
des cas), afin de faire la distinction avec l’hadronthérapie qui sera discutée dans une prochaine
section.

Dans certains cas, la chirurgie et la radiothérapie sont combinées : juste après ablation de
la tumeur par une intervention chirurgicale, une irradiation par faisceau d’électrons ou de pho-
tons du site tumoral et de ses contours est effectuée. Cette technique, appelée radiothérapie intra-
opératoire (IORT), est rendue possible par l’évolution des technologies permettant d’atteindre un
niveau de précision toujours plus élevé et de la conception de machines commerciales compactes
et réactives. Ainsi le médecin peut effectuer la chirurgie et délivrer le rayonnement tout en étant
guidé par une imagerie sophistiquée.

Cette technique présente de nombreux avantages : elle évite aux patients 5 à 7 semaines de
radiothérapie externe conventionnelle après l’intervention chirurgicale, réduit la toxicité du trai-
tement et fatigue moins les patients. De plus, la réduction de la durée de traitement permet égale-
ment de réduire le coût du traitement.

Il existe également une technique appelée curiethérapie. Des sources radioactives sont insé-
rées soit chirurgicalement, soit à l’aide d’aiguilles dans le volume tumoral où elles délivrent une
dose très localisée au cours de leur vie ou jusqu’à leur retrait.

Lorsqu’un cancer s’est métastasé, la maladie a progressé à un point tel que le cancer est pré-
sent dans d’autres parties du corps, on parle alors de cancer métastatique ou plus couramment de

12



CHAPITRE 1. L’ESSOR DE L’HADRONTHÉRAPIE

cancer généralisé. Dans ces cas, si la chirurgie ou la radiothérapie restent des options possibles,
un traitement médicamenteux systémique - qui agit dans tout l’organisme - est préférable. Ce type
de traitement est plus couramment appelé chimiothérapie.

En effet, comme les cellules cancéreuses prolifèrent rapidement, elles sont plus sensibles à
certains médicaments cytotoxiques que les cellules saines. Ainsi ces médicaments détruiront plu-
tôt les cellules cancéreuses que les cellules saines. Cependant, comme ces médicaments doivent
être diffusés dans tout l’organisme, les patients ressentent généralement un large éventail d’effets
secondaires.

Pour cette raison, le recours à la chimiothérapie seule est limité à des types très spécifiques de
tumeurs malignes qui ne représentent qu’une très faible fraction (4%) de l’incidence tumorale to-
tale. Dans la plupart des cas, lorsqu’elle est utilisée seule, la chimiothérapie sert principalement de
traitement palliatif. D’un autre côté, après une intervention chirurgicale et/ou une radiothérapie,
une proportion importante de patients reçoit une chimiothérapie pour détruire les éventuelles
métastases qui pourraient s’être déjà propagées au-delà du site tumoral.

Dans tous les cas, offrir un traitement optimal aux patients atteints de cancer exige souvent
un effort multidisciplinaire qui implique une combinaison de diverses méthodes de traitement.
Chaque cas de cancer est unique et de nombreux facteurs sont pris en compte dans le choix du
traitement. L’âge, l’état de santé physique et mental, le patrimoine génétique du patient, ainsi que
l’évolution et l’histologie du cancer doivent tous être pris en compte dans le choix du traitement
proposé au patient par l’oncologue.

Au-delà de l’aspect d’aide à la décision, le fait de considérer chaque cancer comme un cas
unique est le fruit d’une révolution médicale. Historiquement les traitements ont été conçus pour
être adaptés au plus grand nombre afin que, statistiquement, les patients puissent toujours en tirer
un bénéfice acceptable. Cependant pour une partie non négligeable, ce bénéfice est limité, voire
nul lorsque le traitement provoque des effets indésirables. Pour éviter cela, on cherche mainte-
nant à personnaliser le traitement de chaque patient en prenant en compte efficacement ses spé-
cificités génétiques et biologiques ainsi que son environnement. Dès lors on parle de « médecine
personnalisée ».

Dans le cadre de la cancérologie, cette médecine personnalisée passe par un « suivi médical
rapproché », autrement dit par l’augmentation de la fréquence des examens d’imagerie pour per-
mettre un diagnostic précoce et, lors du traitement, par le contrôle de son efficacité, l’anticipation
des échappements thérapeutiques et autres effets secondaires inhérents aux thérapies. Le méde-
cin et le patient auront ainsi tous les outils pour prendre la décision thérapeutique la plus adaptée
à chaque patient.

Développer des méthodes pour mettre en place un contrôle qualité, in vivo, directement pen-
dant le traitement et en temps réel rentre dans le cadre cette médecine personnalisée. Pour ce
travail, le développement de ce contrôle qualité s’appliquera à l’hadronthérapie et plus spécifi-
quement à la protonthérapie.

1.2 Protonthérapie

Actuellement, la radiothérapie est le plus souvent délivrée par des faisceaux de rayons X gé-
nérés par un accélérateur linéaire (linac). La protonthérapie, qui utilise des faisceaux de protons
à la place des rayons X, est une technique optimisée de radiothérapie qui suscite un fort intérêt à
travers le monde. Cette optimisation est telle que « la protonthérapie peut être actuellement consi-
dérée comme l’aboutissement ultime des techniques d’irradiation à visée anti-tumoral utilisables
en routine (clinique) » [10].

Cette optimisation est rendue possible par les nombreuses différences majeures entre la ra-
diothérapie conventionnelle et la protonthérapie. En particulier, les interactions physiques des
protons avec la matière permettent de concentrer efficacement la dose dans la tumeur, contraire-
ment à celles des rayons X.

La dose représente une énergie déposée par unité de masse et quantifie l’énergie déposée dans
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un tissu biologique pour prévoir les effets déterministes et les effets stochastiques d’une irradia-
tion. Or ce sont ces effets qui vont directement ou indirectement provoquer la mort des cellules. Il
est donc indispensable de concentrer au maximum la dose dans les cellules cancéreuses et de la
minimiser dans les cellules saines.

1.2.1 Principes physiques

Pour illustrer les différences entre la radiothérapie conventionnelle et la protonthérapie, la fi-
gure 1.2 présente, pour des conditions cliniques, la distribution de la dose en fonction de la pro-
fondeur dans un corps humain pour les rayons X, les électrons et les protons. On observe que les
faisceaux d’électrons déposent leur dose sur les dix premiers centimètres, rendant leur utilisation
impossible dans le cas de tumeurs situées à plus de 5 centimètres. Dans le cas des photons et des
protons, la figure montre que pour une tumeur située à une profondeur comprise entre 18 cm et
24 cm, le faisceau de protons délivre localement la dose à la tumeur contrairement aux faisceaux
de rayons X.

À la différence des particules comme les protons, les rayons X perdent toute leur énergie avec
un petit nombre d’interactions, principalement par diffusion Compton. Leur énergie est alors
transférée à des électrons secondaires qui, par ionisation, vont déposer localement la dose tout
au long de leur trajet. De plus, à l’exception de la zone d’entrée du faisceau, où l’équilibre électro-
nique n’a pas encore été atteint, un faisceau de rayons X délivre moins de dose à de plus grandes
profondeurs car les photons sont progressivement absorbés. Lorsque le faisceau est dirigé vers
une cible, la plus grande partie de la dose de rayonnement est généralement délivrée à l’extérieur
de la tumeur, comme le montre également la figure 1.2.

Pour administrer une dose plus élevée à la tumeur que dans les tissus environnants, il faut
utiliser plusieurs faisceaux de rayons X. Les progrès technologiques tels que le collimateur multi-
lames (ou MLC pour MultiLeaf Collimator), la radiothérapie avec modulation d’intensité (RCMI)
[11] et l’Arc Thérapie [12] ont considérablement amélioré la capacité à personnaliser la forme de
la distribution tridimensionnelle de la dose délivrée par les rayons X. Bien que ces techniques per-
mettent d’ajuster avec précision la dose à la tumeur, il reste une dose non désirée sur les tissus
sains.

FIGURE 1.2 – Comparaison de la distribution de dose en profondeur pour un faisceau de rayons X de 8 MeV,
un faisceau d’électrons de 20 MeV, et un faisceau de protons d’énergie maximale égale à 190 MeV dans les
tissus humains. Les faisceaux ciblent un volume tumoral situé entre 18 cm et 24 cm. Adapté de [13].

La dose délivrée par le faisceau de protons, en revanche, peut se conformer à la tumeur en
profondeur. En effet comme les protons sont des particules massives et chargées, ils ionisent di-
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rectement les atomes présents dans la matière. À chaque interaction, le proton ne perd qu’une
petite quantité de son énergie.

La plupart des protons se propagent pratiquement en ligne droite et traversent le corps hu-
main jusqu’à ce que toute leur énergie soit perdue. La profondeur moyenne à laquelle le proton
s’arrête dépend de son énergie initiale. La majeure partie de l’énergie des protons est déposée
juste avant la fin de son parcours, ce qui se traduit par un pic dans la distribution de la dose en
profondeur, connu sous le nom de pic de Bragg [14].

Toutefois, la fine largeur d’un pic de Bragg n’est pas suffisante pour traiter une tumeur. Comme
le montre la figure 1.2, il est nécessaire de combiner plusieurs pics de Bragg provenant de faisceaux
de protons de différentes énergies pour obtenir un dépôt de dose maximal et uniforme dans la
tumeur. Cette combinaison de pic de Bragg est appelée pic de Bragg étalé (Spread Out Bragg Peak :
SOBP).

Comparé au faisceau de rayons X, le tissu distal de la tumeur est épargné des effets nocifs du
rayonnement et le tissu proximal de la tumeur reçoit beaucoup moins de dose.

De plus, la chute de dose (ou encore fall-off) après le pic de Bragg peut potentiellement of-
frir un deuxième avantage. S’il est positionné avec précision, il peut être utilisé pour créer un fort
gradient de dose entre la tumeur ciblée et un organe à risque situé à proximité, qui doit être épar-
gné par le rayonnement. Néanmoins il est à noter que le gradient de dose latéral d’un faisceau de
protons n’est pas aussi net que ce gradient distal.

1.2.2 Historique clinique et utilisation actuelle de la protonthérapie à travers le monde

L’histoire de la protonthérapie débute il y a plus de soixante-dix ans, lorsque Robert Wilson, de
l’université de Harvard, publie en 1946 un article dans la revue Radiology où il propose d’utiliser
des faisceaux de protons pour le traitement du cancer [15]. Rapidement, plusieurs études sur des
souris vont démonter l’action des particules lourdes sur les traitements de l’hypophyse, glande
privilégiée pour cette indication car bien localisée et entourée de structures sensibles [16, 17].

Dans la continuité, J.H. Lawrence propose un essai de phase I pour l’irradiation de l’hypo-
physe chez des patientes. La publication de ces tests préliminaires dans la revue Cancer fait forte
impression [18, 19]. En parallèle, un programme biomédical de l’université d’Uppsala, en Suède, a
permis de développer des techniques radio-chirurgicales utilisant des faisceaux fins de protons de
185 MeV pour le traitement de la maladie de Parkinson et d’autres maladies nerveuses fonction-
nelles [20]. Ces travaux ont également démontré sur environ 70 patients que les protons peuvent
irradier de façon uniforme une grande variété de volumes tumoraux [21].

Ensuite une collaboration entre le Harvard Cyclotron Laboratory (HCL) et le Massachusetts
General Hospital (MGH) permettra de développer les premiers traitements, non fractionnés, en
conditions stéréotaxiques, destinés à des patients atteints de malformations artérioveineuses ou
d’adénomes hypophysaires. Puis, sous l’impulsion de Suit, Goitein et Gragoudas, les traitements
des tumeurs de l’œil et de la base du crâne se sont développés [22]. C’est aussi au MGH, pour les
protons, qu’ont été développées les techniques de mise en forme tridimensionnelle du faisceau,
les histogrammes dose-volume et les images radiographiques reconstruites (digitally reconstruc-
ted radiograph [DRR]).

Malgré cela la protonthérapie a longtemps souffert d’un manque de recherches techniques et
cliniques permettant de véritablement fiabiliser les traitements. Le manque de consensus scienti-
fique dans l’utilisation de la protonthérapie a également été un frein sérieux à son développement
[10]. En effet, la protonthérapie restera exclusivement dépendante des laboratoires de recherche
de physique nucléaire jusqu’en 1990, et l’ouverture des premiers centres hospitaliers dédiés à la
protonthérapie comme le Loma Linda University Medical Center (LLUMC) aux États-Unis [23].

Au début des années 2000, seuls quelques dizaines de milliers de patients ont été traités par
cette technique. Néanmoins l’applications des travaux de recherches à une échelle industrielle
et la construction de centres de protonthérapie, rendant l’utilisation des protons aussi facile que
celle des photons dans un cadre clinique, permet petit à petit de démocratiser cette modalité de
traitement. On compte en janvier 2019, 68 centres de protonthérapie en fonctionnement à tra-
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vers le monde, représentés sur la figure 1.3, 38 en cours de construction et 20 autres en projet.
Ces centres, pratiquement tous construits lors de ces trois dernières décennies, ont permis de
traiter plus de 170 000 patients entre 1957 et 2017. Même si ce nombre de patients est en forte
augmentation, ce n’est encore qu’une très petite fraction des millions de patients dans le monde
qui reçoivent une radiothérapie [24].

FIGURE 1.3 – Carte des différents centres d’hadronthérapie opérationnels à travers le monde [24].

Malgré cette importante croissance, il reste encore quelques obstacles au développement de
la protonthérapie, notamment le coût des appareils et les choix politiques dans le domaine de la
santé propres à chaque pays. La situation financière est en nette évolution car la commercialisa-
tion de ces appareils à une échelle industrielle a entraîné une baisse des coûts par appareil très
significative, en particulier pour la protonthérapie qui nécessite toutefois encore un investisse-
ment initial environ dix fois supérieur à la radiothérapie conventionnelle.

Cliniquement, la protonthérapie est particulièrement recommandée dans quatre cas [13] :

1. Dans le cas du traitement curatif des enfants et de jeunes patients, qui devraient avoir une
longue espérance de vie et peuvent donc être affectés par des effets secondaires à long terme
tels que des tumeurs secondaires radio-induites. En effet, pour une même dose administrée
à une tumeur, la dose totale reçue par le patient est réduite d’un facteur de 2 à 3 par rapport
à la radiothérapie conventionnelle et la chute brutale du dépôt de dose en fin de parcours
permet, bien mieux que les autres rayonnements utilisés en radiothérapie, de protéger les
tissus sains situés après le volume cible (voir figure 1.4).

2. Dans le cas du traitement de tumeurs profondes car la profondeur à laquelle la dose est
déposée est ajustable (car liée à l’énergie initiale du faisceau, figure 1.5).

3. Dans le cas de tumeurs radiorésistantes puisqu’il reste possible d’augmenter la dose totale
reçue par le patient contrairement aux radiothérapies conventionnelles.

4. Dans le cas de tumeurs situées près d’un organe à risque. La protonthérapie est notamment
indiquée pour les tumeurs situées près des organes critiques du cerveau, de la tête, du cou,
de la colonne vertébrale, de la prostate, des poumons, du pancréas et du rectum.
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FIGURE 1.4 – Comparaison de distributions de dose sur une coupe scanner dans un traitement intracrânien
(carcinome nasopharyngé) par photons (figure de gauche : technique de radiothérapie conformationnelle
par modulation d’intensité (IMRT)) et par protons (figure de droite). On remarque que si les conformations
à haute dose du volume cible (contours roses au centre) sont assez proches (surfaces rouges), le traitement
par photons délivre une dose plus forte dans les tissus sains (taille des isodoses colorées hors du volume
cible), en particulier au niveau de l’arrière du crâne (fosse postérieure). Adapté de [25].

FIGURE 1.5 – Rendements en profondeur de faisceaux de protons monoénergétiques dans du tissu humain,
pour trois énergies différentes, comparés à d’autres types de rayonnements utilisés en radiothérapie (pho-
tons X ou γ, électrons). Le rendement en profondeur des protons est caractérisé par la présence d’un pic en
fin de parcours (pic de Bragg), qui se décale en fonction de l’énergie initiale des protons. Figure adaptée de
[26].
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Enfin l’INCa [7] souligne dans son rapport d’appui à la décision « Protonthérapie, indication
et capacité de traitement » que si beaucoup d’indications pour la protonthérapie sont encore dis-
cutées en France par manque d’études cliniques, certains pays comme le Japon et sa population
particulièrement vieillissante n’hésitent pas à recourir à ce type de traitement en routine clinique.
Ainsi lorsque le Japon dispose d’un centre pour 9 millions d’habitants et d’une ligne de traitement
pour 3,9 millions d’habitants, la France ne dispose seulement que d’un centre pour 22 millions
d’habitants et d’une ligne de traitement pour 11 millions d’habitants [27]. Au-delà de la politique
médicale, le rapport souligne également que le nombre de centres et de lignes de traitement reste
insuffisant pour répondre aux indications actuelles entrainant une perte de chances pour les per-
sonnes n’ayant pas accès à cette technique. Ces conclusions amènent logiquement les Agences
Régionales de Santé (ARS) à (re)déposer des projets de construction de centres de protonthérapie
[24].

1.2.3 Interactions des protons avec la matière

La physique du dépôt de dose des protons est bien comprise. Lorsqu’une particule chargée se
déplace dans la matière, elle transmet de l’énergie au matériau le long de son trajet en ionisant et
excitant les atomes qui le compose. Ces processus sont tels qu’un maximum de dose se produit
juste avant que les particules ne s’arrêtent, si bien qu’au-delà, la dose déposée par les protons est
nulle. C’est le phénomène du pic de Bragg.

1.2.3.1 Pouvoir d’arrêt

Pour la radiothérapie avec protons, c’est donc le phénomène du pic de Bragg qui est le plus
important. Celui-ci est le résultat de la perte d’énergie du proton au fur et à mesure qu’il traverse
la matière qui est décrite par le pouvoir d’arrêt :

S (E) = − dE

d z

où E est l’énergie, et z est la distance parcourue.

Le pouvoir d’arrêt, et par extension la densité d’ionisation, augmente au fur et à mesure que
le proton traverse la matière : c’est la courbe de Bragg, nommée d’après William Henry Bragg. Un
peu avant la fin du parcours, la perte d’énergie passe par un maximum, le pic de Bragg.

Un exemple de l’évolution du pouvoir d’arrêt des protons dans l’eau en fonction de l’énergie
initiale du proton est représenté sur la figure 1.6 pour des énergies allant jusqu’à 230 MeV, énergie
maximum en condition clinique des faisceaux de protons. L’augmentation du pouvoir d’arrêt ré-
sultant de la diminution de l’énergie des protons avec la profondeur forme le pic de Bragg dans la
distribution de dose. Les pouvoirs d’arrêts compris entre 0,5 MeV et 230 MeV peuvent être calculés
avec une précision de quelques pourcents à l’aide de la formule de Bethe [28] avec les corrections
de Barkas [29] et de Bloch [30]. La perte d’énergie est principalement due aux interactions élec-
tromagnétiques des protons, qui ionisent ou excitent les atomes. On peut toutefois noter qu’une
petite contribution provient des interactions élastiques avec les noyaux.

1.2.3.2 Parcours moyen

Le parcours (ou range en anglais) d’un proton est défini comme la distance parcourue jusqu’à
ce qu’il ait perdu toute son énergie. Une fois que le proton s’est immobilisé, aucune dose de rayon-
nement ne se dépose en aval du trajet du faisceau. La parcours moyen R d’un proton à une énergie
initiale Ep supérieure au MeV peut être approché en intégrant le pouvoir d’arrêt correspondant :

R =
∫ Ep

0

1

S(E)
dE
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FIGURE 1.6 – Pouvoir d’arrêt des protons dans l’eau, en fonction de l’énergie initiale des protons pour les
énergies disponibles en routine clinique. Figure adaptée de NIST [31].

La figure 1.7 montre la relation entre l’énergie des protons et le parcours moyen dans l’eau. Un
proton de 230 MeV a un parcours moyen de 33 cm dans l’eau, ce qui correspond à une profondeur
suffisante pour atteindre les tumeurs dans tout le corps.

En raison des fluctuations statistiques des processus d’interaction, tous les protons ayant la
même énergie n’ont pas un parcours identique. Cet effet d’étalement du parcours se traduit par
un gradient de dose à la fin du parcours d’un faisceau de protons.

En clinique, le parcours d’un faisceau est normalement défini par rapport à un point dans la
distribution de la dose. Par exemple, le point situé à 80% de la dose maximale dans la partie dis-
tale coïncide approximativement avec le parcours moyen. Toutefois pour des raisons historiques
certains centres de protonthérapie définissent le parcours moyen des protons à 90% du maximum.

FIGURE 1.7 – Parcours moyen d’un faisceau de protons dans l’eau en fonction de l’énergie initiale des pro-
tons pour les énergies disponibles en routine clinique. Figure adaptée de NIST [31].

1.2.4 Réactions nucléaires

Les protons interagissent également avec les noyaux par des réactions élastiques ou inélas-
tiques, non incluses dans le calcul du pouvoir d’arrêt. Pour des énergies supérieures à quelques
MeV, des réactions inélastiques peuvent exciter les noyaux présents dans les tissus, tels que le
carbone-12 et l’oxygène-16. Pour des protons d’énergie un peu plus élevée, on peut même obser-
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ver le phénomène de spallation nucléaire encore appelé fragmentation. En protonthérapie, seule
la fragmentation de la cible se produit, entraînant principalement la production de protons ou de
neutrons secondaires.

En règle générale, le taux de réactions nucléaires entre les protons et l’eau est de l’ordre de
1% par centimètre d’eau. Par conséquent, seule une faible quantité de protons subit une réaction
nucléaire en traversant une cible composée d’eau. L’impact de la perte de protons primaires due
aux réactions nucléaires est tout de même à prendre en compte dans le calcul de la distribution
de dose, car la fluence des protons dépend de la profondeur. Enfin, les protons secondaires ainsi
que, dans une moindre mesure, les neutrons et les rayons γ provenant des réactions nucléaires
contribuent également à la dose.

Comme on pourra le voir dans le prochain chapitre, la fragmentation peut être exploitée comme
un outil pour suivre in-vivo et en temps réel le déroulement du traitement.

1.2.4.1 Diffusion

En raison des interactions avec le champ coulombien, les protons subissent une très faible
déviation lorsqu’ils passent près d’un noyau. La distribution angulaire des protons due à ce pro-
cessus de diffusion coulombienne multiple est bien décrite par la théorie de Molière [32, 33]. Cette
distribution angulaire est, pour sa partie principale, presque gaussienne.

Pour les faisceaux cliniques, la diffusion des protons n’est pas à négliger car elle affecte l’exten-
sion latérale et le gradient de dose, comme on peut le voir sur la figure 1.8. La dispersion latérale
d’un faisceau de protons due à la diffusion a un écart-type d’environ 2% du parcours moyen dans
l’eau.

FIGURE 1.8 – Simulation Monte-Carlo de la diffusion longitudinale et latérale d’un faisceau de protons de
160 MeV dans l’eau. Φ(z,x) est la dose à la profondeur z et à la distance latérale x. Figure adaptée d’Abril et
al. [34].

1.3 Faisceaux de protons cliniques

La plupart des traitements de radiothérapie consistent à fractionner le traitement en plu-
sieurs séances. La dose standard administrée par séance est d’environ 2 Gy à la tumeur, bien que
pour certains traitements, des doses plus élevées soient utilisées en contrepartie d’un nombre de
séances réduit. Pour chaque séance, plusieurs faisceaux sont émis depuis différentes positions
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pour irradier la tumeur. Cette section donne un aperçu des méthodes de planification et de distri-
bution des faisceaux de protons cliniques.

1.3.1 Planification du traitement

Semblable à la radiothérapie conventionnelle, un traitement de protonthérapie est basé sur
un plan de traitement soigneusement conçu pour chaque patient. Pour le plan de traitement, une
tomodensitométrie (CT) est obtenue avec le patient dans la même position que celle utilisée pen-
dant le traitement. Selon la prescription du médecin, un système de planification du traitement
est ensuite utilisé pour concevoir des faisceaux de protons qui, ensemble, offrent un bon compro-
mis entre une distribution de dose sur tout le volume tumoral et la minimisation de la dose pour
les organes à risque. Pour la tumeur, l’objectif est généralement de créer un volume de dose élevée
et uniforme. Dans le cas des organes à risque, la tolérance à la dose varie selon le type d’organe et
l’historique d’exposition aux radiations du patient.

Différentes options existent pour concevoir des traitements de protonthérapie :

— Chaque faisceau peut délivrer une dose uniforme à la tumeur, semblable au faisceau de
protons illustré à la figure 1.2.

— Une autre option consiste à utiliser des faisceaux supplémentaires qui délivrent chacun une
dose uniforme à une partie différente de la tumeur. Cette option donne plus de possibilités
pour épargner les organes à risque, surtout si la tumeur est partiellement enroulée autour
d’un tel organe [35].

— Enfin, chaque faisceau peut fournir une distribution de dose non homogène, optimisée pour
la tumeur. Cette dernière option est une technique connue sous le nom de protonthéra-
pie avec modulation d’intensité (IMPT) [36]. La dose délivrée par l’ensemble des faisceaux
donne alors la dose uniforme souhaitée. La modulation d’intensité offre une grande liberté
pour optimiser au mieux le plan de traitement. En raison de la complexité de l’optimisation,
ce processus est assisté par des algorithmes informatiques certifiés.

La conception de plans de traitement protons nécessite impérativement de déterminer avec
précision le parcours moyen du faisceau de protons. Pour cela, les valeurs du pouvoir d’arrêt des
protons doivent être déterminées en fonction de l’anatomie du patient. Un algorithme de conver-
sion est alors utilisé pour déterminer les valeurs du pouvoir d’arrêt à partir d’un scan CT et de
valeurs tabulées de la composition des tissus humains [37].

Ainsi, compte-tenu de la physique qui régit les interactions entre les protons et la matière, de
la nécessité de s’assurer que les protons auront une énergie initiale suffisante pour qu’ils puissent
atteindre la tumeur et de l’anatomie inhomogène propre à chaque patient, il est obligatoire d’étu-
dier pour chaque patient un plan de traitement spécifique.

1.3.2 Accélération et distribution du faisceau

Pour la plupart des tumeurs, les médecins demandent que l’intensité du faisceau de protons
puissent atteindre un débit minimum de 2 Gy.min−1. Ce débit de dose est voulu par les médecins
pour minimiser le temps pendant lequel le patient doit rester immobilisé et maximiser l’intervalle
de temps entre deux séances de traitement.

Cependant la radiobiologie des protons reste peu étudiée en comparaison de la radiothéra-
pie conventionnelle et les résultats sont très parcellaires. Il est fortement possible qu’à l’avenir ce
débit de dose soit revu en fonction des conclusions des études qui visent à évaluer l’impact sur
l’efficacité du traitement d’une modulation de ce débit de dose.

Pour obtenir cette intensité de faisceau, la méthode la plus commune consiste à accélérer des
protons à l’aide d’un cyclotron isochrone ou d’un synchrocyclotron. Le premier a l’avantage de
fournir une intensité de faisceau plus stable et le deuxième peut accélérer d’autres particules que
les protons sur un plus large domaine d’énergie. Néanmoins ces accélérateurs nécessitent l’utili-
sation d’aimants supraconducteurs lourds et coûteux.
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On peut également noter que d’autres méthodes moins conventionnelles suscitent de l’intérêt
[38] :

— Le cyclinac, combinaison d’un cyclotron (60 MeV) et d’un accélérateur linaire (60 à 200 MeV)
[39] ;

— Les accélérateurs à champ fixe et gradient alterné (FFAG), hybrides entre un synchrocyclo-
tron et un cyclotron [40] ;

— L’accélération de protons par l’interaction de lasers ultra-intenses avec une cible solide [41].
Plus précisément, c’est par la focalisation d’une impulsion laser très intense sur une cible
mince solide qu’on provoque une expulsion d’électrons et d’atomes ionisés, tels que des
protons, avec une énergie liée à la puissance de l’impulsion;

— L’accélérateur linéaire compact à paroi diélectrique (DWA) où l’accélération des protons est
obtenue par un champ électrique non stationnaire généré dans plusieurs cellules compo-
sées de diélectriques [42].

Ces autres méthodes ont en commun de vouloir améliorer la structure temporelle du faisceau
délivré, en proposant de meilleurs débits de dose et un temps réduit pour faire varier l’énergie
des protons. Les deux premières méthodes ont l’avantage de pouvoir délivrer un faisceau (quasi)
continu et les deux dernières de proposer un système économique (prix divisé par deux) et com-
pact en terme de poids et d’espace. Toutefois, en particulier pour les deux dernières, des déve-
loppements restent encore nécessaires pour maitriser la stabilité et le positionnement du faisceau
délivré.

Un seul accélérateur de protons peut desservir une à cinq salles de traitement. Un traitement
ne peut avoir lieu que dans une seule salle à la fois. Les salles de traitement peuvent être conçues
de deux manières différentes : soit avec des faisceaux fixes pour des traitements spécifiques, soit
avec des faisceaux à angles multiples. Ces derniers, obtenus à l’aide d’un bras isocentrique rotatif,
permettent aux médecins de personnaliser au mieux le traitement des patients [38]. Le transport
du faisceau de protons, de l’accélérateur de particules vers la salle de traitement s’effectue à l’aide
d’aimants.

Pour mettre en forme le faisceau délivré, il existe actuellement principalement deux méthodes :
une première dit de « diffusion passive » et une autre, active, dite de balayage ou « Pencil Beam
Scanning » (PBS).

1. Diffusion passive : La diffusion passive d’un faisceau de proton d’énergie fixe, illustrée par la
figure 1.9a, est la méthode standard de création d’un pic de Bragg étalé. Un faisceau de pro-
tons à énergie fixe pénètre dans la tête de traitement, dans laquelle une série de dispositifs
mécaniques modulent l’énergie et élargissent le faisceau [43]. Combinée à un compensa-
teur de parcours et à un collimateur dont le diamètre d’ouverture est usiné sur mesure pour
chaque taille de champ de traitement, cette méthode bien établie fournit un faisceau qui est
précisément formé au bord distal de la tumeur. Comme la largeur de modulation d’énergie
du faisceau de protons est constante dans l’ensemble du champ, l’étendue de la profondeur
de la zone de forte dose est fixée pour chaque faisceau. Par conséquent, la diffusion pas-
sive ne peut pas entièrement conformer la zone à forte dose du côté proximal de la tumeur.
Les neutrons induits par les interactions des protons avec les dispositifs de diffusion et de
collimation sont également un inconvénient important [44].

2. Balayage ou Pencil-beam scanning (PBS) : Le balayage est une méthode plus récente qui
utilise des faisceaux de protons d’énergies différentes directement sur la cible [45]. Une dis-
tribution de dose tridimensionnelle est créée en balayant avec un système d’aimants le fais-
ceau dans un plan jusqu’à l’extension du volume cible, tout en modifiant l’énergie des pro-
tons pour irradier à de multiples profondeurs. D’une manière plus concrète, l’énergie du
faisceau est modulée pour irradier la tumeur « en tranche » ou encore en « couche », chaque
tranche correspondant à une énergie des protons. En outre, au niveau de chaque tranche,
la tumeur est irradiée par des spots dont la surface est fixe, mais dont le dépôt d’énergie est
variable. L’irradiation commence par la couche la plus profonde pour atteindre la couche
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la plus superficielle. Chaque dépôt d’énergie prend en compte les dépôts d’énergie précé-
dents. Le principe du PBS est illustré sur la figure 1.9b.

Par rapport à la diffusion passive, le balayage par PBS offre plus de liberté, et permet à la
répartition de la dose de se conformer aux surfaces proximale et distale de la cible. Un autre
avantage est la réduction de la production de neutrons. Pour la protonthérapie à modulation
d’intensité, le PBS est une condition sine qua non. La possibilité de modifier la dose délivrée
pour chaque point permet d’obtenir des distributions de dose non homogènes. Toutefois le
mouvement des organes doit être pris en compte pour que le PBS soit efficace.

(a) Principe de la distribution de la dose par technique passive. Le faisceau traverse un collimateur pour s’adapter à la
forme de la tumeur, puis il traverse un compensateur afin d’irradier la tumeur de manière homogène. Adapté de [13].

(b) Principe du Pencil Beam Scanning (PBS), ou distribution de dose par technique active : le faisceau tra-
verse un modulateur qui permet le choix de l’énergie, donc de la couche à traiter, puis passe à travers deux
couples d’aimants, qui donnent l’orientation verticale et horizontale du spot. Adapté de [10].

FIGURE 1.9 – Distribution de faisceau par technique passive et active. Le balayage par PBS présente plu-
sieurs avantages par rapport à la diffusion passive, notamment (1) Haute efficacité du faisceau ; (2) Cou-
verture uniforme des tumeurs de forme complexe ; (3) Adaptation quotidienne du plan de traitement ; (4)
Aucune dose supplémentaire dans la région proximale ; (5) Aucun besoin de bolus et de collimateurs mul-
tilames; (6) Production réduite de neutrons.

1.4 Incertitude sur le parcours des protons

La courbe de dose en profondeur illustrée par la figure 1.2 montre le grand potentiel des fais-
ceaux de protons pour délivrer une dose élevée au volume tumoral tout en épargnant les tissus
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environnants. Cependant, il s’agit d’une image quelque peu optimiste, car elle ne montre pas les
incertitudes inhérentes à la délivrance d’un tel faisceau à un patient. Ce sont ces incertitudes qui
représentent un important défi dans le domaine de la protonthérapie. Puisque la fin du parcours
des protons correspond à un endroit où le faisceau présente le gradient de dose le plus fort, si on
sous-estime le parcours des protons (undershoot), il est possible que le bord distal de la tumeur
ne reçoive pas la dose prévue, comme l’indique la figure 1.10. En revanche, si on sur-estime le
parcours des protons (overshoot), il est possible que les tissus sains et les organes à risques (OAR)
reçoivent une dose supplémentaire importante.

FIGURE 1.10 – Illustration de l’impact des incertitudes sur le parcours des faisceaux de photons et de pro-
tons. Si une sur-estimation (overshoot) ou une sous-estimation (undershoot) du parcours avec des fais-
ceaux de photons n’a pour conséquence qu’une petite différence de dose pour les organes à risque, ce n’est
pas le cas pour des faisceaux des protons où la différence est considérable. Figure adaptée de [46].

1.4.1 Sources d’incertitudes

Lorsqu’on veut déterminer le parcours des protons, il existe de multiples sources d’incerti-
tudes. Celles-ci ont été examinées par Paganetti [47]. Bien que les différentes sources d’incerti-
tudes ne soient pas précisément quantifiables, des estimations raisonnables peuvent être faites.

Une grande partie de ces sources d’incertitudes concernent la mesure du pouvoir d’arrêt à par-
tir de la tomodensitométrie du patient. Une conversion doit être effectuée entre les mesures d’at-
ténuation des rayons X et le pouvoir d’arrêt des protons. Cependant, les mesures d’atténuation
des rayons X nécessitent l’utilisation de certaines hypothèses sur la composition et le potentiel
d’ionisation des tissus [48]. De plus, une même valeur d’atténuation des rayons X peut corres-
pondre à des pouvoir d’arrêt différents. Dans une moindre mesure, les incertitudes liées aux bruit
de l’image [49], à l’étalonnage et à la résolution spatiale [50] du balayage CT ont également un
impact sur le calcul du pouvoir d’arrêt. La méthode utilisée pour déduire les pouvoirs d’arrêt des
protons à partir des unités Hounsfield n’est donc pas exacte.

Paganetti [47] a estimé que l’incertitude sur le calcul du parcours due à ces incertitudes est de
±2,7% du parcours du faisceau dans l’eau pour la plupart des sites tumoraux, évaluée à un niveau
de confiance de 1,5σ. En réalité, ces incertitudes peuvent être bien plus grandes pour certains cas
particuliers comme lorsque le patient porte des implants métalliques. En effet, ces implants pro-
voquent des artefacts qui dégradent la précision de la mesure en unités Hounsfield. En complé-
ment, une incertitude aléatoire estimée à ±0,9 mm est attribuée à la reproductibilité du faisceau
et au positionnement du patient.

Au-delà de ces incertitudes liées à la détermination des propriétés anatomiques du patient,
l’algorithme utilisé pour calculer le parcours des faisceaux de protons peut également être une
source d’incertitude. Toutefois, dans des tissus relativement homogènes, l’incertitude supplémen-
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taire due au calcul de la dose est presque négligeable. Dans le cas d’interfaces entre tissus de den-
sités différentes, le calcul de diffusion des protons est plus compliqué. Les algorithmes de calcul de
dose par pencil beam, qui sont couramment utilisés dans les systèmes cliniques actuels, peuvent
introduire une incertitude sur le parcours des protons allant jusqu’à environ 2,5% pour des sites de
traitement avec des contraintes spécifiques [47]. Enfin, l’évolution anatomique du patient, comme
un changement de poids [51], peut également rajouter des incertitudes puisque dans ce cas le plan
de traitement initialement prévu ne correspondra plus à l’anatomie réelle du patient pendant le
traitement. Enfin le mouvement associé au cycle respiratoire doit également être pris en compte
pour le traitement de certaines tumeurs, comme celles de l’abdomen et des poumons.

Selon les sources d’incertitudes prises en compte dans le calcul de la dose par un algorithme
analytique, Paganetti [47] estime alors que ce dernier aboutit à une incertitude totale de :

— 2,7% du parcours + 1,2 mm, si l’on exclut les incertitudes dues à la biologie et celles dues aux
inhomogénéités latérales.

— 4,6% du parcours + 1,2 mm, si l’on inclut en plus les incertitudes dues aux inhomogénéités
latérales. Ce type d’incertitude est particulièrement important pour les cas qui présentent
des géométries complexes.

Paganetti [47] souligne qu’en introduisant un calcul de dose par un code Monte-Carlo, cette
incertitude totale peut être réduite à 2,4% + 1,2 mm.

1.4.2 Marges de sécurité appliquées au traitement

Les incertitudes ne sont pas devenues problématiques avec la protonthérapie mais font éga-
lement partie depuis longtemps du quotidien de la radiothérapie classique par rayons X. Cepen-
dant, nous avons pu voir que les distributions de dose délivrées par rayons X sont nettement moins
sensibles aux incertitudes que celles obtenues par protons (voir figure 1.10). Cette relative insen-
sibilité des rayons X a permis de gérer avec succès les incertitudes via des marges calculées selon
un formalisme simple développé par le « Netherlands Cancer Institute » (NKI) [52]. En proton-
thérapie, comme les aspects géométriques et dosimétriques sont indissociables, ce formalisme a
été adapté pour tenir compte des incertitudes sur la position des OAR et des incertitudes liées à
l’imprécision sur les données physiques nécessaires pour prédire la profondeur de parcours en
ajoutant une marge de sécurité supplémentaire.

Concrètement pour être sûr de couvrir entièrement la tumeur avec la dose prescrite, lors de la
conception du plan de traitement, la partie distale du faisceau est positionnée au-delà de la partie
distale de la tumeur, comme on peut le voir sur la figure 1.11 où la partie distale du faisceau est
représentée par une ligne pointillée verticale. On peut noter que comme une partie des incerti-
tudes sont aléatoires, le positionnement de la partie distale du faisceau est en réalité une position
moyenne.

Afin de préserver les OAR présents autour de la tumeur, les incertitudes de parcours doivent
également être prises en compte lors du choix des directions d’irradiation de la cible. Si un OAR est
situé juste après la cible dans la direction du faisceau, une marge est nécessaire pour s’assurer que
le faisceau n’atteindra pas cet OAR. Cette marge est également dessinée sur la figure 1.11. Ainsi,
pour pouvoir concevoir un plan de traitement avec un faisceau dans la direction de l’OAR, une
importante séparation peut être nécessaire entre la tumeur et l’OAR.

En réalité, en raison du gradient de dose distal fini ou la présence d’autres organes voisins, il
est généralement nécessaire de trouver un compromis entre la couverture de la tumeur et la mini-
misation de la dose aux OAR et aux tissus sains. En effet, comme on peut le constater sur la figure
1.12 qui présente trois différentes stratégies présentant différents compromis pour concevoir un
plan de traitement, il apparait nettement moins risqué d’utiliser plusieurs faisceau pour couvrir la
tumeur.

Néanmoins on peut remarquer que si l’utilisation de plusieurs faisceaux opposés permet de
couvrir entièrement la tumeur, sans exposer les OAR, cette stratégie peut délivrer une forte dose
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aux tissus sains. Dans ce cas, compte tenu des faibles pénombres latérales des faisceaux de pro-
tons, il peut être plus intéressant d’utiliser ce que l’on appelle un « patch » (figure 1.12 c). Lorsque
la forme de la tumeur est complexe et « entoure » un OAR, la tumeur va être traitée en deux mor-
ceaux, pour protéger au maximum l’OAR. Ce type de stratégie reste néanmoins sensible aux in-
certitudes sur le parcours des protons en raison des gradients de dose potentiellement importants
des champs individuels qui sont supposés « patcher » les gradients de dose latéraux des autres
faisceaux.

Dans certains cas, il peut donc ne pas être possible de pouvoir concevoir un traitement cli-
nique avec les marges appliquées en routine clinique. De plus, on peut noter que, pour certaines
tumeurs, des marges supplémentaires peuvent alors être ajoutées en raison de la difficulté d’im-
mobilisation et d’installation du patient, ou en raison du mouvement du patient pendant le trai-
tement rendant encore plus délicat la conception d’un plan de de traitement.

FIGURE 1.11 – Pour être sûr de couvrir entièrement la tumeur en dose, lors de la conception du plan de
traitement, la partie distale du faisceau est positionnée au-delà de la partie distale de la tumeur. Dans le
même temps, le plan de traitement est également conçu pour minimiser la dose déposée sur les OAR, en
imposant une marge entre la position moyenne de la partie distale du faisceau et un OAR en aval. Si l’OAR
est situé plus près de la cible, il peut ne pas être cliniquement possible d’utiliser un faisceau dans cette
direction.

FIGURE 1.12 – Illustration de trois différentes stratégies de planification de traitement en protonthérapie et
de leur éventuelle sensibilité aux incertitudes sur le parcours des faisceaux de protons. Figure adaptée de
[46].
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1.4.3 Impact clinique et contrôle qualité

Concevoir un plan de traitement de protonthérapie robuste face à l’incertitude sur le calcul
du parcours moyen des protons a un coût. En effet, en raison des marges à prendre lors de la
conception des plans de traitement, une dose supplémentaire est administrée au patient.

Ainsi, la capacité à pouvoir valider l’exactitude d’un plan de traitement sera particulièrement
importante pour faire reconnaître et accepter la protonthérapie pour de nombreuses indications.
Bien que la précision des systèmes médicaux modernes pour délivrer le faisceau de protons soit
exceptionnellement élevée, l’exigence de conformité en thérapie protonique est beaucoup plus
stricte qu’en radiothérapie conventionnelle.

Toute erreur sur le parcours peut emmener à délivrer aux tissus sains une dose potentielle-
ment très importante ou entraîner une sous-dose importante dans le volume tumoral. La préven-
tion de telles erreurs dans la protonthérapie est cruciale pour minimiser les complications tout en
maintenant le contrôle de la tumeur. L’utilisation des protons en thérapie est une arme à double
tranchant : la caractéristique même qui la rend favorable au traitement des tumeurs, à savoir le
profil du pic de Bragg en fin de parcours, est la même qui autorise une faible marge d’erreur.

De plus, même si nous avons vu que les incertitudes dans le positionnement du patient, les
paramètres de faisceau et les calculs de planification de traitement ne dépassent généralement
pas les 3% [47], il est possible que la dose effectivement administrée s’écarte fortement de la dose
attendue en raison de changements dans la morphologie du tissu avant irradiation.

De tels changements peuvent survenir à la suite d’un mouvement de l’organe, du remplissage
d’une cavité ou d’une réduction (ou d’une augmentation) du volume de la tumeur. Étant donné
que les plans de traitement sont généralement fondés sur une seule tomodensitométrie (TDM) à
rayons X effectuée au début du traitement et que les schémas de traitement sont habituellement
fractionnés sur plusieurs semaines, ces changements quotidiens de la morphologie peuvent ne
pas être contrôlés et entraîner de plus importantes erreurs sur la dose administrée que celles qui
sont habituellement observées.

Par conséquent, en protonthérapie, il est particulièrement important de pouvoir contrôler la
qualité du traitement afin de pouvoir utiliser ce type de thérapie à son potentiel maximum. Dans
le contexte de cette thèse, le contrôle qualité est défini comme étant toute technique qui permet
de s’assurer in-vivo que le traitement délivré est conforme au plan de traitement.

1.5 De la protonthérapie à la hadronthérapie

En plus des propriétés balistiques décrites dans les sections précédentes, les ions légers pos-
sèdent des propriétés biologiques remarquables. Bien que les noyaux atomiques autres que les
protons ne soient pas rigoureusement des hadrons, en médecine, par extension, on parle d’ha-
dronthérapie lorsque les ions sont utilisés. S’il est aisé de comprendre l’intérêt de la protonthéra-
pie par rapport à la radiothérapie conventionnelle, comprendre l’intérêt d’utiliser différents ions
nécessite de s’intéresser, en plus des propriétés balistiques, à la radiobiologie et plus particuliè-
rement aux paramètres qui influent sur la mortalité cellulaire. Nous expliquons ici rapidement
quelques concepts clés.

1.5.1 Quelques notions de radiobiologie

La radiobiologie est une science interdisciplinaire qui étudie les effets (physiques et biolo-
giques) des rayonnements sur le vivant. Il est bien connu que la mort cellulaire peut être attri-
buée à des dommages à l’ADN, causés soit directement par l’ionisation de la molécule d’ADN, soit
indirectement par l’action des dérivés réactifs de l’oxygène (DRO) formés par des ionisations à
proximité de la molécule d’ADN. Les deux peuvent entraîner des dommages à l’ADN sous diverses
formes : bases nucléiques altérées ou perdues, réticulations protéiques, cassures simple brin, cas-
sures double brin, et/ou une combinaison des deux (voir figure 1.13). Bien que toutes les cellules
vivantes aient des mécanismes de réparation de l’ADN, dans certains cas, les dommages ne sont
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pas réparés correctement et la cellule reste capable de se diviser, propageant une mutation de
l’ADN à ses cellules filles.

À très faibles doses, les dommages entraînant des cassures simple brin (CSB) ne conduisent
pas à la mort ou à la mutation cellulaire puisqu’ils sont facilement réparés par la cellule avant la
division cellulaire (mitose). En effet, il existe une copie de l’ADN dans la moitié non endommagée.

À des doses plus élevées, les cassures sur des côtés opposés de l’ADN ou séparées de quelques
paires de bases, peuvent conduire à des cassures double brin (CDB).

Contrairement aux CSB, les CDB sont plus difficiles à réparer et peuvent entraîner des aber-
rations chromosomiques, c’est-à-dire que le nombre ou la structures des chromosomes sont mo-
difiés. Bien qu’une partie de ces aberrations ne soient pas mortelles et puissent être transmises
aux cellules filles, beaucoup entraînent la mort cellulaire pendant la mitose. Les études montrent
que la majorité des lésions mortelles sont causées par les CDB plutôt que par les CSB. Plus pré-
cisément, la probabilité de mort cellulaire est fortement corrélée à la quantité d’aberrations de
l’ADN. On peut cependant noter qu’au delà des dommages sur l’ADN, la mort cellulaire peut être
provoquée de nombreuses autres manières, par exemple par la destruction de la membrane ou
des organelles de la cellule. Cet effet est notamment provoqué par les DRO qui en se recombinant
vont former des composants toxiques (comme le peroxyde d’hydrogène) qui vont interagir avec la
membrane et/ou les organelles.

Un aspect crucial de la radiobiologie est la quantification de la sensibilité aux rayonnements
ionisants des lignées cellulaires malignes et normales. Pour répondre à cette problématique deux
approches sont développées et se distinguent dans les centres d’hadronthérapie : l’approche ex-
périmentale et l’approche par la modélisation. Comme les mécanismes biologiques ne sont pas
encore tous compris, les résultats obtenus par simulation ne sont pas toujours en accord avec les
résultats obtenus expérimentalement. Ainsi dans le domaine de la radiobiologie, les prévisions de
survie cellulaire sont généralement obtenues à partir d’une approche empirique.

FIGURE 1.13 – Schéma des dommages causés à l’ADN par les rayonnements ionisants.

1.5.1.1 Courbes de survie cellulaires

La radiosensibilité des cellules saines ou d’origine tumorale est déterminée par la réalisation
de courbes de survie après irradiation, le plus souvent par la méthode de clonage in vitro. La
courbe obtenue permet de définir une équation mathématique de référence donnant la propor-
tion de cellules survivantes après irradiation. Le modèle mathématique qui ajuste au mieux les
courbes de survie de cellules de mammifères est le plus souvent le modèle de la cible [53], ajusté
par la loi linéaire quadratique d’équation :

S = exp(−αD − βD²)
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où S est la fraction de survie à la dose considérée D, α et β deux coefficients exprimés respective-
ment en Gy−1 et Gy−2. La figure 1.14 présente le logarithme de la survie, S, en fonction de la dose,
D.

La composante linéaire, αD, traduit la mortalité cellulaire induite par un seul événement (évé-
nement létal), et le terme quadratique, βD², la mort cellulaire résultant de deux événements su-
blétaux indépendants produits par le passage de particules distinctes. Le coefficient β est géné-
ralement petit devant α. Le rapport α/β, qui a la dimension d’une dose, mesure la contribution
respective des deux modes de mort cellulaire. Il est grand lorsque αD prédomine sur le terme en
βD², et inversement.

Différents paramètres calculés à partir de cette équation vont caractériser la radiosensibilité ;
le plus fréquemment utilisé est la SF2 : fraction survivante à 2 Gy. Plus la SF2 est grande, moins la
lignée cellulaire étudiée est radiosensible.

FIGURE 1.14 – Fraction de survie cellulaire en fonction de la dose pour le modèle linéaire-quadratique.
La composante linéaire, αD, traduit la mortalité cellulaire induite par un seul événement (événement lé-
tal), et le terme quadratique, βD², la mort cellulaire résultant de deux événements sublétaux indépendants
produits par le passage de particules distinctes. Le rapport α/β, qui a la dimension d’une dose, mesure la
contribution respective des deux modes de mort cellulaire. Il est grand lorsque αD prédomine sur le terme
en βD², et inversement.

1.5.1.2 Transfert d’énergie linéique (TEL)

Le transfert d’énergie linéique d’une particule chargée dans un milieu donné correspond au
ratio dE/dl , où dE représente l’énergie moyenne déposée par la particule qui traverse une dis-
tance dl dans ce milieu [54]. Le TEL est souvent exprimé en keV/µm. Cette valeur du TEL est une
quantité moyennée car, à l’échelle microscopique, le dépôt d’énergie peut varier le long du tra-
jet d’une particule. Le TEL permet de quantifier la densité d’ionisation d’une particule donnée
d’énergie connue, et de ce fait, la capacité à produire des dommages biologiques. En radiobio-
logie, les rayons ionisants sont classés en rayonnement de bas TEL (quelques keV/µm) à faible
densité d’ionisation et rayonnement de haut TEL (d’une vingtaine jusqu’à plusieurs centaines de
keV/µm). Cette valeur est proportionnelle au carré de la charge de la particule incidente et inver-
sement proportionnelle au carré de sa vélocité.

À titre d’exemple, la figure 1.15 représente les électrons secondaires créés lors du passage de
protons ou d’ions carbone à différentes énergies en fonction de la profondeur. Plus l’énergie est
faible, plus la densité d’ionisation est forte, impliquant un plus grand dépôt d’énergie par unité de
distance. Ainsi les particules de haut TEL, par exemple les ions, qui produisent de grandes den-
sités d’ionisation, favorisent la production de lésions létales par une seule trace d’une particule
ionisante et ont donc un grand rapport α/β.

29



CHAPITRE 1. L’ESSOR DE L’HADRONTHÉRAPIE

FIGURE 1.15 – Représentation à l’échelle microscopique des électrons secondaires créés lors du passage de
protons (à gauche) et d’ions carbone (à droite). Ces traces sont comparées à la taille d’une molécule d’ADN
représentée sur la figure en haut à gauche. Ces traces sont représentées à différentes énergies en fonction
de la profondeur. À l’énergie la plus élevée, la densité d’ionisation est faible. À 1 MeV/u, une énergie qui cor-
respond à celle des hadrons dans la région du pic de Bragg, la densité d’ionisation est encore faible pour les
protons mais forte pour les ions carbone. Finalement, à très faible énergie, les ions carbone produisent plus
de dommages locaux qu’il n’en faut pour tuer une cellule (overkill) mais pour les protons, l’EBR commence
à augmenter. Figure adaptée de [55].
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1.5.1.3 Efficacité biologique relative (EBR)

Pour des conditions expérimentales données, sur un type de cellule, on peut établir une courbe
« dose / effet » en comparant l’effet du rayonnement à étudier avec celui d’un rayonnement de
référence. L’efficacité biologique relative (EBR) permet de comparer deux rayonnements entre eux
en faisant le rapport des doses physiques nécessaires pour obtenir le même taux de survie cellu-
laire pour deux types de rayonnements (définition proposée par le rapport 40 de l’ICRU (Interna-
tional Commission on Radiation Unit) [56] 2 :

EBR = Dr e f

D

∣∣∣∣
i so−e f f et

avec Dr e f , la dose de référence et D, la dose du rayonnement comparé.
Actuellement, les rayonnements de référence sont les rayons γ du 60Co, si bien qu’en pratique

l’EBR des photons est très voisin de 1 [54]. L’EBR est une donnée fondamentale en radioprotection
car il permet de quantifier, dans une certaine mesure, la cytotoxicité d’un type de rayonnement sur
les tissus biologiques. Ainsi il sert à calculer la dose délivrée au patient lors d’un traitement d’ha-
dronthérapie. Néanmoins, elle s’avère complexe à utiliser car elle dépend d’un certain nombre de
facteurs comme le débit de dose, le fractionnement (conditions d’irradiation) et l’oxygénation des
tissus (conditions environnementales).

La figure 1.16 représente une compilation de données d’EBR en fonction du TEL sur la base de
courbes de survie en culture en 2 dimensions (2D ou monocouche) : plus le TEL augmente, plus
l’EBR augmente jusqu’à atteindre un maximum autour de 100 keV/µm. Cette valeur est consi-
dérée comme le TEL optimal pour induire des effets biologiques car la distance moyenne entre
deux ionisations est estimée à 2 nm, ce qui correspond exactement à la distance entre les deux
brins d’ADN. Ceci maximise les chances de cassures double brin de l’ADN. Par ailleurs, les rayons
ionisants de bas TEL sont moins efficaces biologiquement car plus de particules doivent traver-
ser l’ADN afin de déposer l’énergie nécessaire pour induire le même nombre de CDB. Pour des
rayons ionisants de TEL supérieur à 100 keV/µm, l’EBR décroit progressivement en raison d’un
phénomène appelé « overkill » [55]. Une énergie excessive est délivrée à la cellule sans pour autant
augmenter l’effet sur la double hélice d’ADN (voir figure 1.15).

Comme l’efficacité biologique est variable entre les différents rayonnements, il est devenu né-
cessaire de la prendre en compte pour pouvoir adapter au mieux la prescription de la dose lors
d’un traitement. Pour cela, la communauté médicale a introduit la notion de dose biologique cor-
respondant au produit de l’EBR et de la dose physique :

Dbi o = EBR×Dphy s

avec Dphy s , la dose physique [Gy] et Dbi o , la dose biologique, en gray équivalent [GyE].
En pratique, l’énergie des faisceaux est modulée de manière à ce que la dose biologique soit

uniforme sur l’intervalle défini par l’étalement longitudinal de la tumeur. Comme on peut le voir
sur la figure 1.17, la diminution de la dose physique avec la profondeur lors d’une irradiation avec
un SOBP (représentée par la courbe noire) est compensée par l’augmentation de l’EBR le long du
parcours du hadron.

1.5.1.4 L’effet oxygène, un radiosensibilisateur

De nombreuses molécules ou substances peuvent augmenter ou diminuer les effets des rayon-
nements ionisants sur les cellules. Les premières ont un pouvoir radiosensibilisateur, et les se-
condes un pouvoir radioprotecteur.
L’oxygène est le plus connu des radiosensibilisateurs. Les cellules hypoxiques - peu oxygénées -
sont beaucoup moins sensibles au rayonnement que les cellules bien oxygénées. Cette observa-
tion a conduit à la notion d’effet oxygène, qui est mesuré par une quantité appelée Oxygen En-
hancement Ratio (OER) définie de la façon suivante : soit D0 la dose nécessaire pour obtenir un

2. On peut définir l’effet biologique pour un taux de mortalité donné : 10%, 90% ...
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FIGURE 1.16 – Évolution de l’EBR avec le TEL pour différents hadrons, obtenue à partir d’expériences sur
des lignées cellulaires in vitro. L’EBR est défini pour un taux de mortalité à 90 %, les valeurs de TEL sont
données en keV.µm−1 dans l’eau. Des couleurs différentes indiquent les différents ions, des protons aux
ions lourds. Les points de données sont extraits de la base de données Particle Radiation Data Ensemble
(PIDE) [57], qui contient plus de 800 courbes de survie pour les cellules exposées aux photons (rapport α/β
entre 1 et 30) et aux ions. PIDE est disponible en ligne à l’adresse www.gsi.de/bio-pide. Figure adaptée de
[58].

FIGURE 1.17 – Dose physique (courbe noire) et dose biologique (courbe rouge) pour une irradiation avec
pic de Bragg étalé d’un faisceau d’ions carbone de 290 MeV/n. Figure adaptée de [59].
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certain effet sur les cellules (par exemple taux de mortalité de 50 %) en absence d’oxygène et D la
dose pour obtenir le même effet en présence d’oxygène. L’OER est défini par le rapport :

OER = D

D0

Cet effet, dont le mécanisme exact est mal connu, peut s’expliquer par la grande affinité électro-
nique de la molécule d’oxygène pour former l’ion moléculaire négatif O2−, qui va « piéger » les
électrons secondaires émis par les rayonnements ionisants. Ainsi, les possibilités de réparations
par recombinaison électronique des molécules biologiques ionisées sont fortement diminuées.

Les cellules tumorales étant très souvent mal oxygénées et hypoxiques, la possibilité d’aug-
menter la radiosensibilité par des radiosensibilisateurs serait une voie de traitement intéressante
en radiothérapie. Si de nombreux composés ont été proposés, la difficulté principale reste de pou-
voir enrichir uniquement la zone tumorale. Pour cela le radiosensibilisateur doit être aussi spéci-
fique que possible des cellules tumorales pour une application en radiothérapie [60, 61, 62, 63, 64,
65].

La valeur de l’OER dépend principalement du TEL. D’une manière générale, la valeur maxi-
male de l’OER est comprise entre 2 et 4 pour les rayonnements à faible TEL tels que les rayons X,
les particules β et les rayons gamma. L’OER des faisceaux de protons est également dans le même
ordre de grandeur mais reste, dans des conditions comparables, inférieur à celui des rayons X [66].
Enfin dans le cas des hadrons, l’OER est proche de 1 [67, 68]. L’hadronthérapie possède donc un
avantage contre les cellules hypoxiques résistantes aux rayonnements conventionnels.

1.5.2 Choix du « hadron » idéal

Les ions lourds s’arrêtent brusquement au pic de Bragg où ils délivrent un maximum de dose.
Le rapport de dose relative, ou plus exactement le rapport des valeurs du TEL entre le pic de Bragg
et le plateau est d’environ 4. De plus, le fort pouvoir ionisant des ions lourds augmente l’efficacité
biologique relative (EBR) et donc la mortalité cellulaire. En effet, si l’EBR utilisée pour les protons
pour les irradiations de la tumeur de l’œil n’est que de 1,1 environ, elle est trois fois plus grande
pour les ions carbone C6+ utilisés en hadronthérapie [57].

Les courbes de survies cellulaires obtenues par irradiations d’ions lourds ne présentent pra-
tiquement pas d’épaulement à l’origine, elles sont presque linéaires. Cette propriété permet de
concevoir des protocoles utilisant un hypofractionnement de la dose. Comme la dose totale né-
cessaire pour détruire une tumeur est plus petite du fait de l’EBR augmenté, l’utilisation de doses
par séance plus élevées qu’en étalement de fractionnement dit « conventionnel », permet de ré-
duire considérablement le nombre de séances de traitement.

Cependant, contrairement aux protons, les ions lourds peuvent se fragmenter en fin de par-
cours. En effet comme on peut le voir sur la figure 1.18, on observe l’apparition d’une queue au-
delà du pic de Bragg pour les ions. Cette queue de fragmentation est principalement due aux pro-
tons et aux particules alpha qui ont un parcours plus élevé que les ions. Ils peuvent donc aller
beaucoup plus loin que la cible initiale et occasionner d’importants dégâts dans des tissus sains.

Par conséquent, si le TEL, et donc l’EBR, augmentent avec le numéro atomique Z des ions,
comme l’énergie initiale des ions augmente également (elle varie comme Z²), le taux de réaction
nucléaire et la production d’ions secondaires augmentent aussi (voir figure 1.18). La fragmentation
nucléaire devient alors de plus en plus néfaste pour le ciblage de la tumeur puisqu’elle dégrade la
balistique.

Il est donc important de choisir un compromis entre l’efficacité, l’énergie et la fragmentation.
D’un point de vue financier, plus l’énergie à fournir aux ions est élevée, plus le prix de l’installation
est élevé. D’un point de vue médical, un taux de fragmentation élevé peut entraîner des cancers
secondaires. Ce dernier point est d’ailleurs jusqu’à présent l’une des raisons principales à l’utilisa-
tion très limitée des ions pour les cancers pédiatriques [69].

Néanmoins ce sont tout de même 29 289 patients qui ont été traités par des faisceaux d’ion
lourds entre 1957 et 2017. Si plusieurs ions ont été utilisés (4He, 12C, 14N, 16O, 22Ne, 28Si ,40Ar ) [70],
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FIGURE 1.18 – Superposition des courbes de dose en fonction de la profondeur dans l’eau pour différents
ions. Pour une même dose déposée dans la tumeur, les ions carbone déposeront moins de dose avant le
pic de Bragg que les protons mais déposeront plus de dose après le pic de Bragg. En effet, contrairement
aux protons, les ions lourds peuvent se fragmenter en fin de parcours et former une queue au-delà du pic
de Bragg. Cette queue de fragmentation est principalement due aux protons et aux particules alpha qui
ont un parcours plus élevé que les ions. Ils peuvent donc aller beaucoup plus loin que la cible initiale et
occasionner d’importants dégâts dans des tissus sains. Adapté de [13].

historiquement c’est la thérapie par ions carbone qui a été développée. En effet ces ions ont été
considérés comme un bon compromis entre l’énergie, l’efficacité et la fragmentation. Ainsi le seul
ion véritablement disponible actuellement en routine clinique est l’ion C6+ et son utilisation reste
marginale devant les protons.

Pourtant si l’on compare la diffusion latérale des différents ions, comme sur la figure 1.19, il
ressort clairement que l’hélium possède des gradients de dose plus nets que ceux des protons.
En effet lorsqu’on compare les plans de traitements pour un chordoma situé à la base du crâne
[71], comme sur la figure 1.20, l’hélium fournit des gradients de dose plus prononcés et donc de
meilleurs plans de traitement. L’hélium semble donc être une alternative très intéressante aux
protons. Une meilleure concentration de la dose permettrait de privilégier l’hélium pour les tu-
meurs proches des organes à risque, où des gradients de dose aigus sont nécessaires. D’autre part,
contrairement aux ions carbone, les inquiétudes liées à la fragmentation ne s’appliquent pas à
l’hélium. Plus de 2000 patients ont été traités à l’hélium à Berkeley, et leur utilisation clinique a
déjà été validée.

Pour les tumeurs les plus radiorésistantes, l’oxygène peut apparaître comme une alternative
intéressante aux ions carbone. En effet, malgré une fragmentation plus importante, l’oxygène pos-
sède un OER fortement réduit 3 et donc la possibilité de surmonter la résistance de tumeurs très
hypoxiques. De plus il peut également améliorer l’efficacité de l’hypofractionnement, où la ré-
oxygénation est réduite voire absente pour les traitements à forte dose à fraction unique. On peut
également noter que l’oxygène dispose d’une diffusion latérale réduite mais qu’à haute énergie,
les interactions nucléaires inélastiques réduisent significativement la dose déposée au niveau du
pic de Bragg (voir figure 1.21).

Toutefois la réalité est un peu plus complexe, puisque si on compare l’effet des ions pour un
même cas typique, les résultats dépendront de la géométrie du faisceau, du modèle d’EBR, de la
sensibilité (rapport α/β) de la tumeur et du tissu normal.
Cette étude a été effectuée par Tommasino et al. [74] et est présentée sur la figure 1.22. Tommasino
a comparé deux cas de sensibilité différentes : un premier (A et D sur la figure 1.22) où la sensibilité

3. Pour l’oxygène le TEL le long de la SOBP est supérieur à 100 keV.µm−1, et à cette valeur , l’OER devrait chuter à 1
[72, 73].

34



CHAPITRE 1. L’ESSOR DE L’HADRONTHÉRAPIE

FIGURE 1.19 – Diffusion latérale de différents ions dans l’eau. Les calculs ont été effectués à l’aide du code
de Monte Carlo Geant4, et l’axe des ordonnées montre la largeur à mi-hauteur obtenue pour des faisceaux
gaussiens. (A) Diffusion latérale en fonction de la profondeur pour des faisceaux de différentes énergies,
ayant le même parcours (15 cm dans l’eau). (B) Diffusion latérale en fonction de l’énergie des différents
faisceaux après avoir traversé 15 cm dans l’eau [13].

FIGURE 1.20 – Plan de traitement d’un chordome de la base du crâne pour les protons, l’hélium et les ions
carbone. Les plans sont calculés avec TRiP98/LEM en supposant α/β = 2 Gy pour la toxicité tardive dans le
cerveau et la cible tumorale [71].
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FIGURE 1.21 – Courbes de Bragg mesurées pour des ions oxygène de 284 et 600 MeV/n dans un polyéthylène
haute densité (ρ = 0,97 g .cm−3). Courbes mesurées au Space Radiation Laboratory de la NASA du Brookha-
ven National Laboratory (Upton, NY, USA) [13].

de la cible (target) et du tissu sain (NT) sont identiques (α/β(cible) = α/β (tissu normal) = 2 Gy) et
un deuxième (1.22- C) où la cible est plus sensible que les tissus normaux (α/β(cible) = 10 Gy, α/β
(tissu normal) = 2 Gy). Dans les deux cas, la tumeur est irradiée par deux champs opposés, comme
sur la figure 1.20.

— Pour la figure 1.22(A), la dose physique libérée par les différents ions est comparée pour la
délivrance d’une dose homogène de 2 Gy à la cible. Dans ce cas, pour une même dose à
la cible, nous remarquons qu’une dose significativement plus élevée est délivrée aux tissus
normaux environnants par le carbone et l’oxygène comparativement aux protons et à l’hé-
lium.

Un calcul de la dose biologique a également été réalisé pour les deux configurations de tissus
cibles et normaux décrites ci-dessus.

— Pour la figure 1.22(B) (même radiosensibilité pour les tumeurs et les tissus normaux), nous
observons que les tissus sains sont mieux préservés avec les ions hélium. On observe égale-
ment que ce sont les protons qui donnent la dose biologique la plus élevée à l’entrée, tandis
que dans la région proche de la cible, nous pouvons observer que les courbes de carbone et
d’oxygène se croisent avec le profil des protons donnant une dose biologique supérieure.

— Pour la figure 1.22(C) (tumeur radiosensible), la situation change radicalement. Dans ce cas,
des résultats similaires sont obtenus avec les protons et l’hélium, au contraire des ions car-
bone et oxygène qui donnent des doses nettement plus élevées dans les tissus normaux.

— Enfin, la figure 1.22(D) montre le TEL pondéré par la dose moyenne pour un faisceau unique
pour un calcul de dose physique (lignes pleines) et biologique (lignes pointillées). On constate
ainsi que dans le cas de faisceaux simples, la dose biologique est supérieure à la dose phy-
sique en particulier pour les ions les plus lourds. De plus on peut remarquer que dans la cible
le TEL de l’oxygène est supérieur à 100 keV.µm−1. Or à cette valeur, l’OER devrait atteindre
1. [72, 73].
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FIGURE 1.22 – Double irradiation en champ opposé d’une géométrie idéalisée simulant un cas typique de
cancer de la tête et du cou. La tumeur, en forme de cube, (25 × 25 × 25 mm3) est centrée dans un volume
d’irradiation de 16 cm de longueur. En (A) l’optimisation de la dose physique a été effectuée. En (B) et (C)
l’optimisation de la dose pondérée par l’EBR est effectuée pour différents scénarios de sensibilité. Le TEL
pondéré par la dose moyenne obtenu par un seul faisceau est indiqué dans la sous-figure (D) pour l’opti-
misation de la dose physique (ligne pointillée) et biologique (ligne pleine). Figure adaptée de Tommasino
et al. [74].
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Ces résultats suggèrent que non seulement la physique des différents faisceaux d’ions mais
aussi les aspects biologiques influencent fortement les profils de dose résultants. Le choix de l’ion
optimal dépend donc de la configuration tumorale spécifique [75, 76, 71, 74]. Ainsi il n’existe pas
de « hadron idéal » mais, selon la tumeur, certaines particules peuvent être plus adaptées que
d’autres. L’optimisation multi-ions dans le plan de traitement est faisable [76], et peut conduire
à des améliorations spécifiques. Ceci justifie donc les efforts actuels de mise en œuvre des ions
hélium et oxygène au centre d’hadronthérapie d’Heidelberg, au CNAO, en Italie et à MedAustron,
en Autriche.

Ces résultats, repris par Durante et al. [13], peuvent laisser penser que les protons pourraient
être supplantés par des ions dès lors que des essais cliniques valideront les protocoles de traite-
ment. Là encore la réalité est bien plus complexe. En effet, de nouvelles techniques sont expéri-
mentées pour les protons, qui permettraient d’un côté de diminuer drastiquement la toxicité de
la protonthérapie pour les tissus sains et de l’autre d’augmenter l’EBR dans la tumeur. Cette opti-
misation est particulièrement attendue dans le domaine de la pédiatrie et pour les patients dont
la tolérance aux rayonnements est limitée.

Actuellement il existe notamment deux grands projets prometteurs pour réduire la toxicité :

1. « Protonthérapie par mini-faisceaux de protons (pMBRT) » qui a pour but de développer une
technique d’irradiation basée sur l’utilisation du fractionnement spatial de la dose. Actuelle-
ment si la protonthérapie utilise des faisceaux larges tels que la dose soit répartie uniformé-
ment sur la zone à traiter, la pMBRT utilise des faisceaux étroits de 500-700 µm espacés les
uns des autres. Or les faisceaux de protons submillimétriques s’élargissent avec la profon-
deur en raison de la diffusion à petit angle et permettent donc, contrairement à la radiothé-
rapie par micro-faisceaux de rayons X (TRM), l’irradiation homogène d’une tumeur. Ainsi,
entre chaque faisceau submillimétrique de larges zones de tissus sains sont épargnées. De
plus, des études effectuées sur des cerveaux de rats montrent que la toxicité de l’irradiation
aux tissus sains est également moindre (figure 1.23). Il semble qu’un certain nombre d’effets
radiobiologiques basés sur le principe de l’effet dose-volume [77], permettent aux cellules
épargnées et non irradiées de contribuer à une récupération plus rapide des parties forte-
ment irradiées [78, 79].

FIGURE 1.23 – Au centre : représentation de la dose relative sur le CT. En haut à gauche : distribution spatiale
des doses selon la méthode des minifaisceaux (pMBRT) en entrée des faisceaux : les tissus sains sont plus
épargnés. En bas à droite : distribution spatiale de la dose au niveau de la tumeur : la distribution de la dose
reste homogène [78].

2. « FLASH » qui a également pour but de développer une technique d’irradiation. Dans ce
cas c’est l’utilisation de courtes impulsions de protons à très haut débit de dose (FLASH) qui
permettrait de réduire la toxicité pour les tissus sains tout en gardant la même efficacité que
les traitements à débit de dose classique. Comme les conditions d’irradiation requises pour
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les expérimentations FLASH, 40 Gy/s avec un temps d’irradiation inférieur à 500 ms, corres-
pondent à un débit de dose bien supérieur au débit clinique (2 Gy/min), une série de déve-
loppements technologiques a dû être effectuée. Actuellement, des études pré-cliniques de
protonthérapie FLASH sur de petits animaux, en particulier d’irradiation pulmonaire chez
la souris, sont en cours [80, 81, 82, 83, 84].

Pour augmenter l’EBR à la tumeur, on peut également citer deux grands projets prometteurs :

1. Protonthérapie par fusion proton-bore (PBCT) qui consiste à injecter directement dans la
tumeur des atomes de bore-11 qui, sous faisceau clinique et par la réaction nucléaire de fu-
sion proton-bore p + 11B → 3α vont générer des particules α à TEL élevé, qui vont déposer
leur dose localement dans la tumeur. Ainsi la dose totale déposée, et par extension la mor-
talité cellulaire augmentent. En effet, une étude mené par Cirrone et al. [85] a montré que
la PBCT peut augmenter significativement la mortalité cellulaire et le nombre d’aberrations
chromosomiques. Ces résultats ont été obtenus en irradiant avec un faisceau clinique de 62
MeV des cellules cancéreuses (lignée humaine d’un carcinome de prostate DU145) avec du
borocaptate de sodium (Na2B12H11SH ou « BSH »), un agent clinique permettant de concen-
trer le bore dans les cellules cancéreuses.

Dans le même esprit, cette méthode est applicable aux neutrons induits pendant l’irra-
diation avec l’utilisation de bore-10 et de gadolinium-157. En effet durant l’irradiation les
atomes de bore-10 et de gadolinium-157 préalablement injectés dans la tumeur captent les
neutrons radio-induits. Dans le cas du bore ce sont des particules de TEL élevée, He2+ et
Li3+ qui vont être émises et induire efficacement la mort cellulaire. Dans le cas du gadoli-
nium ce sont des électrons de conversation interne et Auger qui sont émis. Cette méthode
est appelée Neutron Capture Enhanced Particle Therapy (NCEPT) [86].

2. La photoactivation de nanoparticules qui consiste à injecter dans la tumeurs des éléments
de numéro atomique élevé, qui vont se comporter comme un radiosensibilisateur, augmen-
tant ainsi localement la mortalité cellulaire. En effet une étude, publiée par Kim et al. [87]
en 2012, a montré l’efficacité thérapeutique de nanoparticules métalliques (or et fer) sur des
souris porteuses de tumeurs sous-cutanées avec un faisceau de proton de 40 MeV.

D’après les auteurs, cette efficacité en présence de nanoparticules métalliques serait asso-
ciée à la production d’un grand nombre de photons et électrons de basse énergie, issus des
relaxations atomiques des atomes composant les nanoparticules après ionisation, qui se-
raient responsables d’une augmentation locale de dose importante. C’est ce qu’ils appellent
la PIRT pour particle induced radiation therapy.

Une autre équipe a également démontré in vitro l’amélioration thérapeutique des faisceaux
de protons en présence de AuNP [88]. En irradiant des cellules cancéreuses (lignée humaine
d’un carcinome de prostate DU145) avec des AuNP internalisées (environ 1 ng d’or par cel-
lule), les auteurs ont obtenu une augmentation de l’EBR de la protonthérapie jusqu’à 20%
par rapport à l’irradiation sans AuNP.

Au-delà des effets sur l’ADN, les nanoparticules présentes dans le cytoplasme de la cellule
affectent fortement, après exposition aux rayonnements, les organites et en particulier la
mitochondrie siège de nombreuses fonctions importantes pour la survie de la cellule [89].

Seules ou combinées, ces techniques pourront permettre d’optimiser la protonthérapie en
donnant aux protons un net avantage radiobiologique par rapport aux photons ou aux électrons,
en évitant les inconvénients des ions lourds. Cette version optimisée de la protonthérapie pourra
donc permettre, par rapport au protocole de traitement conventionnel, d’augmenter la dose à la
tumeur sans toxicité supplémentaire ou bien de diminuer la dose délivrée en gardant la même
efficacité.

1.5.3 Bilan et perspectives

Si les bases physiques associées à la hadronthérapie sont bien comprises, il est indispensable
de pouvoir contrôler la délivrance du faisceau en réduisant les incertitudes. En ce qui concerne

39



CHAPITRE 1. L’ESSOR DE L’HADRONTHÉRAPIE

les interactions électromagnétiques, décrites par la formule de Bethe-Bloch avec plusieurs correc-
tions, la principale source d’incertitude reste la détermination du potentiel d’ionisation moyen du
matériau cible. Pour décrire la diffusion latérale du faisceau, il existe des méthodes Monte-Carlo
ou des formules semi-empiriques incluant la diffusion coulombienne et nucléaire. En revanche si
des modèles de fragmentation sont disponibles, ils restent dépendants de la fiabilité des mesures
de sections efficaces dans les gammes d’énergies cliniques. S’il existe quelques données pour les
protons et les ions carbone dans les bases de données de référence en physique nucléaire, ce n’est
pas encore le cas pour les autres ions. Or ces données sont essentielles pour la mise en œuvre
d’autres ions en thérapie.

Parmi les ions, deux semblent prometteurs : les ions hélium-4 et oxygène-16. L’oxygène peut
jouer un rôle majeur pour les tumeurs hypoxiques très radiorésistantes, tandis que l’hélium peut
trouver de larges applications, car sa diffusion latérale est beaucoup plus faible que celle des pro-
tons et le risque de complications au niveau des tissus sains est inférieur à celui du carbone. Les
projets « pMBRT » , « FLASH », « PBCT » , « PIRT » et de manière plus globale toutes les études
radiobiologiques qui promettent des réductions de toxicité sur les tissus sains et/ou une augmen-
tation de l’EBR à la tumeur, pourront permettre à la protonthérapie de proposer des traitements
cliniques nettement plus efficaces que les photons avec un bien meilleur rapport qualité/prix.
Néanmoins on peut idéalement penser qu’à long terme ce sont des traitements multi-ions « opti-
misés » qu’il faudrait pouvoir mettre en place.

1.6 Objectifs

Dans ce travail, nous étudions la réduction de l’incertitude du parcours longitudinal des fais-
ceaux de protons. Notre objectif est de développer des méthodes basées sur la physique pour ré-
duire l’incertitude du parcours en vérifiant in-vivo et en temps réel, le parcours pendant le trai-
tement. L’objectif de ces développements est de réduire les incertitudes actuelles, qui s’élèvent
à environ 3% du parcours dans l’eau. D’après Knopf et Lomax [46], on peut espérer réduire ces
incertitudes, par des méthodes de vérification, à environ 1-2 mm indépendamment de l’énergie.

Comme il sera difficile d’éliminer complètement plusieurs sources d’incertitude dans le pro-
cessus de planification du traitement, nous croyons que la vérification in-vivo et en temps réel du
parcours longitudinal des protons deviendra à terme indispensable pour minimiser ces sources
d’incertitudes. En plus de minimiser ces sources d’incertitudes et de fiabiliser le traitement, ce
type de vérification pourrait permettre d’adapter entre chaque séance le plan de traitement et
ainsi augmenter sensiblement la qualité du traitement.

Même s’il existe de nombreuses possibilités pour effectuer cette vérification, possibilités qui
seront discutées dans le chapitre suivant, la solution retenue dans le cadre de ce travail repose
sur la mesure en temps réel de la distribution spatiale des radionucléides émetteurs de positons
produits par des réactions de fragmentation entre le projectile et les atomes « cibles », et donc sur
la détection en coïncidence de deux photons.

Pour cela, un prototype de détecteur appelé Détecteur Pixélisé de Grande Acceptance (DPGA),
a été conçu puis construit au sein du laboratoire de physique de Clermont. Ce DPGA est couplé
avec un système d’acquisition à grande bande passante autorisant l’envoi et le traitement des don-
nées mesurées directement pendant l’irradiation. Ce travail s’est donc attaché à caractériser les
performances du DPGA et à déterminer son potentiel lors de son utilisation en faisceau clinique.
Pour cela nous avons développé une simulation Monte-Carlo dédiée permettant de comprendre
la physique associée, le détecteur et les expériences effectuées sur un faisceau de protons de 65
MeV à l’Institut Méditerranéen de Protonthérapie de Nice.

Au-delà de la compréhension des expériences actuelles, la simulation a également été conçue
pour anticiper des conditions d’irradiations variées.
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Chapitre 2

Application du contrôle qualité à
l’hadronthérapie

Préambule

Dans ce travail, nous étudions la réduction de l’incertitude sur le parcours longitudinal des
faisceaux de protons en mesurant ce parcours en temps réel pendant le traitement. Pour
réduire cette incertitude, il existe plusieurs possibilités liées à la détection de rayonnements
ou de particules secondaires produits pendant l’irradiation, lors des réactions nucléaires de
fragmentation entre les ions incidents et les noyaux du milieu d’interaction. Nous pouvons
citer les noyaux émetteurs β+, les gamma prompts, les neutrons et les protons secondaires.
Nous nous focaliserons ici sur la possibilité retenue dans le cadre de ce travail : la détection
de l’activité des noyaux émetteurs β+.
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CHAPITRE 2. APPLICATION DU CONTRÔLE QUALITÉ À L’HADRONTHÉRAPIE

2.1 Introduction

Dans le chapitre précédent nous avons pu voir que la position du pic de Bragg peut être par-
faitement déterminée si les compositions et les propriétés physiques des matériaux sont connues.
En réalité, comme il existe de nombreuses sources d’incertitudes principalement liées à la déter-
mination des propriétés de l’anatomie du patient, les plans de traitements cliniques utilisent des
marges de sécurité importantes allant jusqu’à 4,6 %+1 mm [1] autour de la tumeur. Autrement
dit, des volumes contenant uniquement des tissus sains sont volontairement irradiés à forte dose
pour être sûr que la tumeur reçoive la dose prévue.

Afin d’utiliser pleinement les avantages balistiques et dosimétriques des faisceaux d’ions, il
devient donc indispensable de pouvoir déterminer in vivo le parcours des hadrons dans les tissus.

Idéalement, en cas d’écarts importants entre le traitement prévu et le traitement effectivement
appliqué, nous devrions être capables de pouvoir arrêter le plus rapidement possible la délivrance
du faisceau. Ainsi, il devient indispensable que le parcours puisse être mesuré durant le traitement
(en ligne) et en temps réel.

En complément, hors ligne, une analyse plus poussée des données acquises durant une séance
d’irradiation pourrait permettre de comparer le traitement réellement appliqué au plan de traite-
ment prévu, afin d’ajuster éventuellement le plan de traitement des séances suivantes.

Comme les faisceaux de hadrons primaires sont complètement arrêtés dans la tumeur, il n’est
pas possible d’évaluer leur parcours directement avec des techniques non invasives. Néanmoins,
durant le parcours du faisceau dans la matière, il se produit différents processus physiques qui
génèrent un signal, mesurable à l’extérieur du patient, qui transporte des informations sur ce par-
cours.

Actuellement, les méthodes les plus prometteuses sont basées sur les interactions nucléaires
dans les tissus [2, 3, 4, 5, 6] (figure 2.1). Plus particulièrement, c’est la possibilité de mesurer les
émetteurs β+produits lors de l’irradiation qui a fait l’objet d’études approfondies. La détection des
photons issus de l’annihilation des β+est basée sur une technologie largement éprouvée en rou-
tine clinique. Néanmoins, comme le temps de production de ces gamma d’annihilation dépend de
la demi-vie des émetteurs β+produits, il existe un décalage entre l’information mesurée et le fais-
ceau réellement délivré. Pour minimiser ce décalage, il a été proposé d’utiliser, alternativement
ou en complément, les gamma prompts provenant de la désexcitation rapide des noyaux excités
après une interaction nucléaire.

Ce chapitre passera en revue les principaux instruments réalisés jusqu’à présent, ainsi que les
développements en cours visant à améliorer les performances des instruments spécifiquement
adaptés aux défis que représente le contrôle balistique en hadronthérapie.

FIGURE 2.1 – Illustration schématique de la fragmentation nucléaire résultante de l’interaction entre un
hadron et un atome de la cible. Cette fragmentation conduit à la production de rayonnements rapides
(prompts) et retardés. Les gamma prompts ou les gamma d’annihilation retardés issus des désintégrations
β+peuvent être détectés à l’extérieur du patient et être utilisés pour déterminer le parcours des hadrons en
ligne. Adapté de [5].
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CHAPITRE 2. APPLICATION DU CONTRÔLE QUALITÉ À L’HADRONTHÉRAPIE

2.2 Mesure de l’activité β+induite par l’irradiation

L’utilisation de la tomographie par émission de positons (TEP) pour le contrôle balistique en
hadronthérapie a d’abord été mise au point dans le contexte de la thérapie par ions lourds (Z ≤ 5).
Initialement, l’idée était d’utiliser une faible dose d’un faisceau d’ions radioactifs β+(par exemple
du néon-19) pour vérifier in vivo le parcours des ions. Cependant il devint rapidement évident
qu’un faisceau d’ions, même non radioactif, produisait par des réactions de fragmentation nu-
cléaire entre le faisceau incident et le tissu traversé, une petite quantité de noyaux émetteurs β+[7].
De plus, il est également apparu que la forme des profils d’activité mesurés dépendait fortement
du hadron primaire.

La figure 2.2 illustre les différences entre les profils d’activité β+mesurés pour des irradia-
tions avec différents faisceaux de hadrons dans une cible de PMMA. On observe que pour les ions
lourds, le profil d’activité associé présente un pic à proximité immédiate du pic de Bragg. En ef-
fet, si l’activité induite dans le cas des faisceaux d’ions légers provient uniquement des isotopes
générés par la fragmentation des noyaux cibles, pour les ions plus lourds, il y a une contribution
supplémentaire des isotopes émetteurs β+provenant de la fragmentation du projectile primaire.
On peut également noter que les ions lourds présentent une queue d’activation après le pic de
Bragg. Cette dernière est attribuable à des fragments de projectiles, qui peuvent être directement
des émetteurs de positons ou qui peuvent à leur tour produire des émetteurs β+.

La distribution longitudinale de l’activité β+produite lors de l’irradiation est corrélée avec la
distribution de dose. Cette corrélation est d’autant plus forte que l’ion est lourd. La forme du profil
d’activité de ces ions est fortement dépendante de la composition isotopique des matériaux et de
leurs sections efficaces associées.

À l’échelle d’un plan de traitement, le principe du contrôle consiste à simuler, pendant la pla-
nification dosimétrique, la distribution de l’activité β+attendue puis à comparer cette distribution
théorique à la distribution mesurée au cours de l’irradiation avec un détecteur adapté. En raison
de l’absence de corrélation directe avec la distribution de dose à cause de notre méconnaissance
des modèles hadroniques, l’activité β+est donc utilisée pour un contrôle balistique en quantifiant
des erreurs de parcours et non pour un contrôle dosimétrique à proprement parler.

Nous pouvons donc noter que la précision du contrôle balistique dépend autant de la qualité
des mesures de l’activité β+que de l’exactitude de la simulation. Les incertitudes considérables sur
la production d’isotopes obtenue par simulation Monte-Carlo représentent ainsi une importante
limitation. Les sections efficaces pertinentes ne sont pas connues avec une précision suffisante
principalement à cause du manque de données expérimentales disponibles. En effet, les expé-
riences menées dans les laboratoires utilisent des faisceaux de haute énergie et se concentrent
généralement sur des cibles minces plutôt que sur des cibles épaisses. Or, seule l’étude des cibles
épaisses permet d’obtenir des données sur une large gamme d’énergie contre une seule pour une
cible mince. Ainsi les sections efficaces ne sont donc obtenues que pour quelques énergies [8, 9]
alors que pour un patient il est impératif de tenir compte des distributions d’énergies complètes
de toutes les particules.
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FIGURE 2.2 – Profils d’activités β+mesurés pour des irradiations avec différents faisceaux de hadrons dans
une cible de PMMA et profil de dose correspondant (pic de Bragg). Adapté de [10].
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2.3 La Tomographie par émission de positons (TEP)

2.3.1 Principe général de l’imagerie TEP

La Tomographie par Émission de Positons (TEP) est une méthode d’imagerie médicale dite
fonctionnelle, c’est-à-dire qu’elle permet d’obtenir une information sur la fonction des organes,
des tissus ou des cellules. Elle est couramment utilisée en médecine nucléaire. Elle consiste à dé-
tecter la distribution spatiale d’un traceur, une molécule choisie pour ses propriétés biologiques,
radio-marquée par un élément émetteur β+généralement de courte durée de vie.

La TEP est principalement utilisée en cancérologie dans un but de diagnostic ou pour du suivi
thérapeutique. Le principal radiopharmaceutique utilisé en TEP est le fluoro-déoxyglucose asso-
cié au fluor-18 ( 18F-FDG). En effet, comme le FDG est analogue au glucose il est prioritairement
consommé par les cellules ayant un fort métabolisme glucidique, comme les cellules cancéreuses.
Néanmoins, pour certains type de cancers ou d’examens, mettant en jeu des processus physiolo-
giques particuliers, le radiopharmaceutique utilisé peut présenter des caractéristiques différentes
[11] (par exemple pour les examens de la thyroïde ou des cancers des os).

La TEP est basée sur la désintégration des radionucléides émetteurs β+. Après un bref par-
cours (en moyenne inférieur à 5 mm [12]), le positon émis s’annihile avec un électron de la ma-
tière, entraînant l’émission simultanée de deux rayons γ de même énergie (511 keV), de directions
quasi-identiques et de sens opposés (figure 2.3). Les systèmes de détection utilisés en TEP sont
généralement constitués d’un ensemble de détecteurs disposés en anneau autour d’un patient,
d’un animal ou d’un fantôme. La détection en coïncidence temporelle de ces paires de photons
définit une ligne de réponse (« Line Of Response » en anglais, ou LOR) qui contient des informa-
tions sur la position de l’annihilation (figure 2.4c). Avec une couverture angulaire complète du
patient, l’information recueillie dans chaque LOR est traitée et utilisée pour produire des images
tridimensionnelles de la distribution du radiotraceur in vivo.

FIGURE 2.3 – Schéma représentant les différentes étapes de la désintégration à la génération des photons
gamma de 511 keV : 1) désintégration et parcours du positon jusqu’à la rencontre avec un électron du mi-
lieu ; 2) création du positronium; 3) annihilation du positronium et création des photons gamma de 511
keV. Adapté de [13].

Les anneaux d’une TEP sont constitués de centaines de scintillateurs, généralement des cris-
taux de petites dimensions entourés par un matériau réfléchissant comme le téflon. Ces scintilla-
teurs ont pour fonction de convertir les photons incidents de haute énergie en photons lumineux
d’énergies plus faibles (quelques eV). Ces photons lumineux sont ensuite transmis, éventuelle-
ment via un guide de lumière, à un photomultiplicateur qui va les convertir en un signal électrique
exploitable.

Pour obtenir un signal, la caméra TEP doit détecter, dans un intervalle de temps très court,
deux interactions localisées dans deux cristaux indépendants. Cette information temporelle est
obtenue grâce à un circuit de coïncidence établi entre les différents cristaux qui composent le to-
mographe. En plus de la sélection temporelle, une fenêtre étroite de sélection en énergie est nor-
malement appliquée autour de 511 keV. Cette première sélection permet d’éliminer les photons
provenant du rayonnement ambiant et les photons d’annihilation ayant été fortement diffusés
pour ainsi déterminer des coïncidences vraies. Les paramètres de sélection temporelle et éner-
gétique dépendent des caractéristiques des scintillateurs utilisés dans le système TEP. Lorsqu’on
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FIGURE 2.4 – Schéma représentant le principe d’un examen TEP : a) création du radiopharmaceutique ; b)
injection du radiopharmaceutique; c) détection de l’information sur un anneau TEP. Adapté de [13].

détecte une coïncidence vraie, on suppose qu’une annihilation a eu lieu quelque part le long de
la LOR entre les deux cristaux. Pour obtenir l’image médicale finale, on procède à une recons-
truction tomographique de l’ensemble des informations mesurées à partir des LOR enregistrées
durant l’acquisition.

Le cristal idéal devrait posséder les caractéristiques suivantes [14] :

1. Une densité élevée : la probabilité d’absorber totalement les photons gamma de 511 keV
incidents est directement liée à la densité.

2. Une efficacité de conversion lumineuse importante, c’est-à-dire un nombre de photons de
scintillation important par photon gamma détecté. Ce paramètre influe directement sur la
résolution en énergie des scintillateurs, et donc sur le taux de coïncidences diffusées détec-
tées.

3. Une faible constante de décroissance, c’est-à-dire l’émission rapide des photons de scintilla-
tion; elle conditionne la résolution temporelle du système de détection et réduit le temps
mort relatif à chaque mesure.

4. Une bonne transparence par rapport aux photons de scintillation, afin que ceux-ci ne soient
pas atténués dans le milieu avant la surface d’entrée du PMT. Par ailleurs, le spectre d’émis-
sion des photons de scintillation doit être compatible avec la réponse spectrale de la photo-
cathode du PMT.

5. Des propriétés physiques favorables : il est préférable que les scintillateurs soient non hy-
groscopiques, insensibles à la température et facilement produits et usinés.

Lorsqu’on observe le tableau 2.1 qui résume les caractéristiques des principaux cristaux ac-
tuellement utilisés en imagerie TEP, on constate que le cristal idéal n’existe pas encore et que le
choix du cristal est un compromis entre les différents critères. Les choix de la forme, des dimen-
sions et de la segmentation du cristal sont également un compromis entre sensibilité et résolution
spatiale [15].

L’ensemble de ces compromis constituent une partie des limites physiques inhérentes à la
mesure d’activité en imagerie TEP.

2.3.2 Limites de la mesure de l’activité β+avec un système TEP

2.3.2.1 Les différents types de coïncidences enregistrées

Les résolutions énergétique et temporelle du système ont pour conséquences directes quelques
limitations dans la technique de détection des coïncidences qui causent la dégradation de l’image
en TEP. En effet, bien que la fenêtre de mise en coïncidence temporelle permette d’apparier deux
photons-γ issus d’une même annihilation (coïncidences vraies), elle peut aussi apparier deux
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TABLEAU 2.1 – Propriétés de certains scintillateurs utilisés en imagerie médicale fonctionnelle. Tableau ex-
trait de [16]. Certains paramètres peuvent varier selon la pureté du cristal, les conditions de température et
de pression ainsi que de l’hygrométrie ambiante.

NaI(Tl) BaF2 BGO LSO GSO LYSO LaBr3 LFS LuAP LuI3

Numéro atomique (Z) 51 54 74 66 59 60 47 63 65 60
Atténuation linéique (cm−1) 0.34 0.44 0.92 0.87 0.62 0.86 0.47 0.82 0.9 ∼0.56

Densité (g.cm−3) 3.67 4.89 7.13 7.4 6.7 7.1 5.3 7.3 8.34 5.6
Indice de réfraction 1.85 – 2.15 1.82 1.85 1.81 1.88 1.78 1.95

Rendement lumineux (% NaI(Tl)) 100 5 15 75 30 80 160 77 16 190
Longueur d’onde d’émission maximale (nm) 410 220 480 420 430 420 370 430 365 470

Décroissance (ns) 230 0.8 300 40 65 41 25 35 18 30
Hygroscopique Oui Légèrement Non Non Non Non Non Non Non Oui

photons-γ issus de différentes annihilations. L’information contenue dans ce type de coïncidence
est erronée et conduit à une mauvaise localisation de l’annihilation.

La figure 2.5 illustre les principaux types de coïncidences :

— Coïncidences vraies (figure 2.5a) : elles correspondent à la détection de deux photons de
511 keV provenant du même point d’annihilation et qui sont détectés à 180° l’un de l’autre
de façon quasi simultanée.

— Coïncidences diffusées (figure 2.5b) : elles correspondent à une mise en coïncidence des
deux photons gamma d’une annihilation dont l’un au moins a subi une ou plusieurs diffu-
sions Compton successives dans le milieu. Dans ce cas il est possible que lesdits photons
gamma aient changé de direction, ce qui peut entraîner une erreur dans la position recons-
truite. Néanmoins, comme la diffusion produit des pertes d’énergie, le nombre d’événe-
ments diffusés peut être considérablement réduit par des critères de sélection en énergie.
De plus, des méthodes de correction de l’effet de diffusion existent et sont décrites dans les
travaux de Moreau [13].

— Coïncidences fortuites (figure 2.5c,d) : elles correspondent à l’enregistrement de deux pho-
tons issus de deux annihilations différentes mais qui arrivent simultanément et qui sont
détectés en opposition l’un de l’autre.

— Coïncidences multiples (figure 2.5e) : elles correspondent à des événements pour lesquels
trois photons ou plus sont détectés simultanément dans la fenêtre de coïncidence tempo-
relle. Ces événements d’empilement (pile-up) causent une ambiguïté dans la reconstruction
de la LOR et, par conséquent, sont habituellement éliminés des données reconstruites.

2.3.2.2 Résolution spatiale de la TEP

La résolution de la TEP est limitée par le fait que les positons effectuent un certain parcours
dans la matière avant de rencontrer un électron et de s’annihiler. La distance entre le point de créa-
tion du positon (le vertex) et le point d’annihilation dépend de l’énergie initiale du positon et des
matériaux traversés. Puisque l’imagerie TEP reconstruit les sites d’annihilation et non les points
d’émission de positons, le parcours des positons est l’un des principaux facteurs limitant la réso-
lution spatiale [17] (voir la figure 2.6). Les émetteurs β+de faible énergie donnent une meilleure
résolution (voir la figure 2.7).

Le fait que tous les positons ne sont pas au repos lors de l’annihilation affecte également les
performances de la technique TEP. La variation angulaire résultante de cet excès d’énergie est
d’environ 0,25° entre les deux photons de 511 keV.

La combinaison des deux effets affecte la résolution spatiale intrinsèque de la technique d’ima-
gerie TEP. Par exemple, pour le fluor-18 cette limite est de 0,6 mm dans l’eau, contre 2,7 mm pour
l’oxygène-15. Néanmoins, la principale contribution à la résolution spatiale reste la résolution
spatiale intrinsèque de la caméra TEP.
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FIGURE 2.5 – Illustration des principaux types de coïncidences : a) vraie ; b) diffusée ; c) et d) fortuites ;
e) multiple. Adapté de [13].

FIGURE 2.6 – Schéma représentant l’erreur de localisation liée au parcours du positon dans la matière.
Adapté de [13].
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FIGURE 2.7 – À gauche : distribution des lieux d’annihilation par rapport à la position de la source (0,0) dans
le cas du fluor-18, du carbone-11, de l’azote-13 et de l’oxygène-15. À droite : projection selon l’axe x de la
distribution des points d’annihilation du positon. L’utilisation de l’oxygène-15 qui émet un positon avec un
libre parcours moyen 4,5 fois supérieur à celui du positon émis par le fluor-18 donnera donc une résolution
spatiale quatre fois inférieure. Adapté de [17].
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2.3.3 TEP à temps de vol

Dans le cas de la TEP, il existe une probabilité uniforme que le point d’émission se situe sur
toute la longueur de la LOR. Néanmoins la mesure précise des temps d’arrivée des deux photons γ
de 511 keV permet de déterminer la position de l’annihilation le long de la LOR. L’exploitation de
la différence de temps ∆t entre les deux photons détectés est une technique qui s’appelle mesure
du temps de vol (ou « Time Of Flight » (TOF) en anglais). Cette technique sera désignée par la suite
par son acronyme anglais de TOF-PET (Positron Emission tomography - Time Of Flight). La figure
2.8 illustre le principe de base de la technique TOF-PET. L’information temporelle correspond à la
position du point d’annihilation par rapport au centre du champ de vue selon la formule :

∆x = c

2
∆t

où c est la vitesse de la lumière. La plupart des systèmes TOF-PET utilisés actuellement en rou-
tine clinique atteignent des résolutions temporelles de l’ordre de quelques centaines de picose-
condes (300 - 900 ps) ce qui correspond à une résolution sur la position de l’annihilation de 4,5 à
13,5 cm (FWHM) le long de la LOR [18, 19]. Si ces résolutions sur la position ne sont pas suffisantes
pour améliorer significativement la résolution spatiale ou pour ne plus avoir besoin d’utiliser une
technique de reconstruction tomographique, la TOF permet de réduire la fenêtre de coïncidence
temporelle en focalisant la détection sur le volume à imager et non plus sur l’ensemble du champ
de vue du détecteur. Cela permet de réduire drastiquement le taux de détection de coïncidences
fortuites provenant de l’extérieur du volume d’intérêt.

Introduite dès les années 1960, la TOF n’a été implémentée dans un système TEP qu’en 1980.
Abandonnée dix ans plus tard, cette technique connait un nouvel essor au début des années 2000
avec le développement de nouveaux cristaux à scintillation rapide, comme le LYSO. L’intégration
de nouveaux photodétecteurs, d’une électronique rapide et de techniques de reconstruction to-
mographique plus performantes ont également permis d’améliorer les système TOF-PET. Les cris-
taux LYSO combinés aux SiPMs ont montré un grand potentiel avec la possibilité d’obtenir des
résolutions temporelles pouvant aller jusqu’à 200 ps [20, 21].

Sur la base de cette technologie, Philips Healthcare [22] a présenté en 2013, une TEP/CT à
semi-conducteurs SiPM incluant un système de comptage numérique de photons (dSiPM ou DPC
en anglais). Le détecteur dSiPM diffère des détecteurs SiPM analogiques : chaque pixel fait partie
d’un réseau fonctionnant comme un compteur numérique. La lecture du signal numérique per-
met donc de compter directement le nombre de photons de scintillation détectés sans traitement
analogique (figure 2.9) [23, 24, 25].

Le système TEP commercialisé par Philips Healthcare utilisant des scintillateurs LYSO indivi-
duellement couplés à des détecteurs dSiPM permet d’obtenir un résolution temporelle de 332 ps
(FWHM) [26]. Par rapport à un système conventionnel, cette technologie apporte des améliora-
tions significatives avec une résolution volumétrique, un gain de sensibilité et une précision quan-
titative deux fois supérieure.

Néanmoins pour obtenir une résolution spatiale submillimétrique, il est nécessaire que la ré-
solution temporelle soit bien inférieure à 10 ps ce qui reste encore difficile à réaliser pour les di-
mensions de cristaux utilisés en TEP.
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FIGURE 2.8 – Comparaison entre la TEP conventionnelle et la TOF-PET. La différence de temps de vol mesu-
rée entre les photons en TOF-PET permet de contraindre le point d’annihilation le long de la LOR. Adapté
de [27].

FIGURE 2.9 – Comparaison de l’approche des détecteurs TEP PMT et des détecteurs dSiPM. Pour la TEP
PMT, les scintillateurs sont couplés à de multiples PMT. La mesure de la position du photon incident est
alors obtenue par un traitement analogique des signaux acquis ce qui provoque un temps mort significatif.
Les SiPM assemblés en matrice suivent la même logique de traitement. Pour les dSiPM PET, le couplage
1 :1 d’un scintillateur et d’un détecteur numérique permet d’obtenir directement sous la forme d’un signal
numérique et pratiquement sans temps mort la position d’interaction des photons incidents. Adapté de
[26].
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2.4 Application de la TEP au contrôle balistique des traitements d’ha-
dronthérapie

Lors d’un traitement d’hadronthérapie, contrairement aux examens TEP conventionnels, l’image
est prise en utilisant uniquement l’activation du patient résultante du traitement, sans injection
d’un radiotraceur supplémentaire. Comme les tissus humains sont essentiellement composés d’oxy-
gène et de carbone, les principaux émetteursβ+produits sont le carbone-11, l’oxygène-15 et l’azote-
12. Compte tenu de leurs demi-vies très différentes, respectivement 20 min, 2 min et 11 ms, trois
stratégies d’acquisition ont été définies [28] :

— La TEP en ligne : les données sont acquises directement pendant le traitement à l’aide d’un
système TEP compatible avec le passage du faisceau.

— La TEP en salle : les données sont acquises après le traitement à l’aide d’une caméra TEP
placée dans la salle de traitement.

— La TEP hors salle : les données sont acquises après le traitement à l’aide d’une caméra TEP
conventionnelle située hors de la salle de traitement.

Lorsque le plan comporte plusieurs champs d’irradiation, l’activité β+des différents champs se
superpose et seule la TEP en ligne permet de contrôler distinctement chaque champ d’irradiation.
En effet, même s’il est possible d’imager en et hors salle le patient entre chaque champ d’irritation,
le temps de traitement est alors allongé de manière rédhibitoire.

Historiquement, plusieurs caméras TEP ont été testées en ligne sur des faisceaux radioactifs
[29], de protons [30] et d’ions hélium-4 [31]. Ces caméras étaient basées sur des détecteurs plans
à deux têtes constitués de scintillateurs déjà éprouvés, comme le BGO [30] ou le NaI [29], cou-
plés à des PMTs. Bien que les premiers résultats obtenus aient été très prometteurs, les systèmes
ont connu de nombreuses difficultés techniques comme un vieillissement prématuré du couple
scintillateur/PMT et des pannes électroniques. En effet, contrairement à un examen TEP conven-
tionnel, durant un traitement de hadronthérapie les instruments sont soumis à un important bruit
de fond en partie induit par des neutrons.

Par la suite, une expérience plus complète effectuée en Allemagne au GSI, l’expérience BASTEI
(Beta Activity Measurements at the Therapy with Energetic Ions), a permis d’obtenir des résultats
importants dans le cadre de l’utilisation de la TEP pour du contrôle balistique en carbonethérapie
en suivant le traitement de 450 patients entre 1997 et 2008 [2, 32].

Le système BASTEI était constitué d’une caméra TEP à double tête, assemblée à partir de blocs
détecteurs BGO provenant d’une caméra TEP Siemens Ecat Exact, commercialisée pour la méde-
cine nucléaire (figure 2.10). La géométrie de BASTEI a été spécifiquement étudiée pour ne pas
gêner les rotations du portique et les mouvements de la table patient.

Le protocole de contrôle balistique utilisé pour l’expérience BASTEI, présenté sur la figure 2.11,
est le suivant :

1. Simulation de la distribution de l’activité β+à partir du plan de traitement.

2. Comparaison de la distribution d’activité β+théorique à la distribution mesurée durant l’ir-
radiation.

3. En cas de différence significative, une nouvelle planification peut être faite afin de compen-
ser cette différence lors des séances suivantes.

Si les mesures réalisées avec le détecteur BASTEI étaient suffisamment précises pour identifier
de manière quasi systématique des erreurs de parcours de l’ordre de quelques millimètres, les pu-
blications associées à BASTEI mentionnent deux principales difficultés inhérentes à la conception
d’un tel système :

1. La géométrie du détecteur : une couronne de détection incomplète associée à un algorithme
de reconstruction conventionnel entraînent des artefacts géométriques lors de la recons-
truction à cause de la perte de symétrie du détecteur.
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FIGURE 2.10 – Vue déshabillée (à gauche) et globale (à droite) du détecteur BASTEI utilisé au GSI. Adapté de
[2].

FIGURE 2.11 – Principe de contrôle du dépôt de la dose en carbonethérapie à travers la mesure de l’acti-
vité β+secondaire induite par l’irradiation d’une tumeur de la base du crâne. Comparaison entre l’activité
mesurée avec le dispositif BASTEI pendant l’irradiation (droite), l’activité simulée (milieu), et la dose plani-
fiée lors de la conception du plan de traitement (gauche). Comme on peut le voir à partir de la répartition
des doses superposées sur le tomodensitomètre, les ions carbone ne doivent pas atteindre le tronc céré-
bral qui est un organe à risque. La comparaison des distributions d’activité prévues avec les distributions
d’activité mesurées β+montrent que cette exigence a été satisfaite lors du traitement. Les raies d’isodose et
d’isoactivité sont colorées selon une palette « arc-en-ciel » et indiquent des niveaux de 5%, 15%, ..., 95% du
maximum de dose. Adapté de [2].
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2. Le bruit de fond pendant les temps de déversements du faisceau : afin de le limiter, les don-
nées doivent être acquises uniquement pendant les temps de pauses du faisceau, ce qui
selon la structure du faisceau, peut fortement limiter la statistique disponible. Dans le cadre
de BASTEI, les caractéristiques temporelles du GSI étaient très favorables (2 s de pause pour
3 s de déversement). De plus, l’acquisition se poursuivait 40 minutes après la fin du traite-
ment.

Il est possible de trouver une solution commune pour résoudre ces deux difficultés en utilisant
des détecteurs ayant une résolution temporelle inférieure à 200 ps [33]. En effet, une telle résolu-
tion permet d’utiliser efficacement la méthode de mesure du temps de vol en localisant le point
d’annihilation sur la LOR et en améliorant la discrimination des événements fortuits. Toutefois il
est actuellement difficile d’atteindre cette résolution avec un système multi-voies.

En plus de son utilisation clinique, le système BASTEI a permis de mesurer les taux de pro-
ductions des différents émetteurs β+à longue durée de vie produits au cours de l’irradiation de
différents matériaux [3].

Peu après la fin de l’expérience BASTEI, un autre système similaire, basé sur une technologie
BGO haute résolution, a été intégré dans le portique à protons du National Cancer Center Hospital
East à Kashiwa, au Japon, et régulièrement utilisé en routine clinique [34]. Toutefois, à cause de la
structure temporelle du cyclotron (1 paquet de protons toutes les 9,6 ns) et de la mise en forme du
faisceau par diffusion passive, les données sont acquises pendant 200 secondes immédiatement
après la fin de l’irradiation. Ce système de contrôle longitudinal est actuellement commercialisé
par une entreprise japonaise.

Comme l’intégration au portique et le développement de système TEP sont particulièrement
onéreux, quelques centres ont préféré installer hors salle une caméra TEP conventionnelle. Dans
ce cas, les données ne peuvent être acquises qu’après que le patient ait été transporté de la salle
de traitement à la salle où est installée la caméra TEP. Selon le temps écoulé, l’activité β+peut être
considérablement réduite à cause de la décroissance radioactive et délocalisée à cause de la dif-
fusion métabolique des émetteurs β+. Pour obtenir une statistique suffisante il devient nécessaire
d’acquérir des données pendant plusieurs dizaines de minutes [35]. Les performances de ce type
d’examen à basse statistique, même optimisé [36], restent néanmoins en deçà des autres stratégies
d’acquisition.

Les TEP en salle sont apparues comme un bon compromis entre une TEP intégrée financiè-
rement inabordable et une TEP hors salle peu performante. Pour résoudre les problèmes liés au
bruit de fond présent lors de l’irradiation, un prototype de système TEP sur roues et pouvant être
facilement déplacé dans la salle de traitement après irradiation a été développé au Massachu-
setts General Hospital [37]. Dédié à la neuro-imagerie, le NeuroPET possède un petit champ de
vue adapté à l’imagerie cérébrale ou aux cas pédiatriques. Dans ce cas, les données peuvent être
acquises en seulement cinq minutes, deux minutes après la fin de l’irradiation.

Malgré des résultats initiaux prometteurs, les stratégies d’acquisition en salle et hors salle sont
limitées par des imprécisions supplémentaires dues au repositionnement du patient ou à des
changements anatomiques [2, 4, 34, 38].

D’autre part, les TEP conventionnelles sont conçues et optimisées pour mesurer des concen-
trations d’activités de plusieurs kBq/ml alors que les activités moyennes mesurées en carbone-
thérapie sont de l’ordre de quelques dizaines de Bq/ml [38]. Dans ses travaux [5], Parodi souligne
qu’il est difficile de conclure sur les stratégies à adopter pour le contrôle balistique en hadronthé-
rapie car aucune des expériences cliniques rapportées jusqu’à présent ne s’est appuyée sur une
instrumentation optimale.

En effet, toutes les études cliniques effectuées jusqu’à présent tendent à montrer que pour
concevoir un système TEP en ligne temps réel fonctionnel pour tous les types de traitements, il ne
suffit pas d’adapter une TEP conventionnelle mais bien de concevoir et développer entièrement
de nouveaux systèmes TEP innovants.

Les principales caractéristiques des systèmes de TEP en ligne actuellement construits et en
développement sont rassemblées dans le tableau 2.2 et sont détaillées ci-dessous :
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— Comme alternative aux géométrie à deux têtes, le National Institute of Radiological Science
a développé un prototype, « AS-SROP » constitué d’un ensemble de modules disposés en
anneau tout autour du patient mais décalés axialement les uns des autres (figure 2.12) [39].
Cette géométrie dite « ouverte » a été baptisée OpenPET et permet d’obtenir un large champ
de vue pendant le traitement sans gêner le passage du faisceau. De plus, l’intégration d’un
mécanisme de décalage axial permet de pouvoir former la géométrie cylindrique de la TEP,
ce qui augmente considérablement l’efficacité du système (figure 2.13).

L’irradiation d’une cible de PMMA par un faisceau de carbone-11 de 340 MeV/n et pour une
dose d’environ 2,5 Gy, a montré qu’une estimation du parcours des ions carbone est obte-
nue avec moins d’une minute d’acquisition. Néanmoins l’algorithme de reconstruction ne
permet pas une reconstruction en ligne et une version plus rapide est en cours de dévelop-
pement.

FIGURE 2.12 – Illustrations schématiques de la géométrie du AS-SROP ; vue 3D (a) et vue de dessus (b).
Adapté de [39].

FIGURE 2.13 – Photographies du petit prototype AS-SROP prises de profil en mode fermé (PET classique) à
gauche et en mode ouvert (OpenPET) à droite. Le passage du mode fermé au mode ouvert s’effectue en dix
secondes. Adapté de [39].

— Le système de détection DoPET est basé sur deux têtes de détection fixes, chacune couvrant
une surface d’environ 16x16 cm2 et composée de 9 modules indépendants. Chaque module
se compose d’une matrice de 23 x 23 cristaux de LYSO (pas de 2 mm) couplée à un photo-
multiplicateur Hamamatsu H8500 8 x 8 multi-anodes. Le front-end qui effectue la lecture
du signal est basé sur une lecture multiplexée permettant de réduire le nombre de signaux
acquis des 64 anodes à seulement 4 signaux par module. Des cartes électroniques com-
pactes dédiées sont utilisées pour l’amplification et la numérisation du signal. L’ensemble
est connecté à un système d’acquisition de données (DAQ) basé sur un FPGA. Les événe-
ments sont acquis à une fréquence de 50 kHz. Les données sont enregistrées en mode liste
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sur un serveur hôte. Chaque événement enregistré est horodaté, ce qui permet d’analyser
les différentes fenêtres temporelles d’acquisition et de distinguer les différents émetteurs
β+[40, 41]. Une description plus détaillée du système DoPET se trouve dans [42, 43, 44]. Une
photo du DoPET au Cyclotron Centre Bronowice, Institut de physique nucléaire de Cracovie
(CCB IFJ PAN), Pologne, est présentée sur la figure 2.14. Sur la gauche se trouve la malle de
transport qui contient la DAQ et l’alimentation haute tension : la compacité de l’ensemble
du système PET permet un transport et une préparation aisés pour l’acquisition de données.

FIGURE 2.14 – Photographie du système DoPET au CCB. Les deux têtes fixes et le fantôme sont placés devant
la bride du faisceau, sur la table de traitement. Sur la gauche se trouve la malle de transport contenant toute
l’électronique d’acquisition de données et l’alimentation HV. Adapté de [45].

— Le détecteur TEP d’INSIDE est constitué de deux modules de détection opposés de 5,12 x
5,12 cm2 de surface de détection, placés à 50 cm l’un de l’autre. Un module se compose
d’une matrice de cristaux de silicate fin de lutécium (LFS) de 16 x 16 pixels (1 cristal = 3,2 x
3,2 x 20 mm3) couplée individuellement à une matrice de photomultiplicateurs en silicium
(SiPM) de 16 x 16, fabriqués sur mesure par la société Hamamatsu Photonics [46]. Les mo-
dules sont maintenus à une température de 18°C par un système de refroidissement par eau.
Chaque module est lu par quatre circuits intégrés (ASICs) développés spécifiquement pour
des applications TEP. La carte front-end est constituée de 64 voies [47] et est connectée à une
DAQ basée sur un FPGA. Deux capteurs de température sont présents sur les cartes front-
end pour surveiller la température du système de lecture qui est maintenue à 36° au moyen
de ventilateurs. Les cristaux LFS couplés à des SiPM permettent au détecteur d’être compact
et d’avoir un temps de réponse très rapide avec un temps mort réduit. La numérisation du
temps d’interaction et de l’énergie déposée est effectuée avec une fréquence de 100 kHz par
voie. Le système d’acquisition est conçu avec un temps mort non extensible et permet de
sauvegarder les données sur le disque dur d’un PC. L’analyse des données de coïncidence
a été effectuée hors ligne avec un logiciel basé sur C++/BOOST. Un système de monitoring
en ligne basé sur le protocole UDP a également été développé et testé avec succès. Le mo-
niteur en ligne est doté d’une interface utilisateur graphique (GUI) qui permet de visualiser
en temps réel les grandeurs physiques et les paramètres d’évaluation des performances per-
tinents [48]. Une illustration du montage expérimental au CNAO est présentée sur la figure
2.15.

— Le détecteur Philips Digital Photon Counting TOF-PET [49] est constitué de deux modules
d’une surface de 66 mm x 66 mm placés l’un en face de l’autre, de sorte que la distance entre
les faces avant des cristaux est de 121 mm. Le dispositif est donc un système TOF-PET avec
une géométrie à deux têtes. Au centre du champ de vue, la couverture angulaire est de 2 x 50°
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FIGURE 2.15 – (a) : Photographie du système TEP d’INSIDE installé dans la salle de traitement du CNAO. La
bride du faisceau se trouve à gauche. Adapté de [45].

TABLEAU 2.2 – Comparatif des différents systèmes TEP en ligne construits et actuellement en cours de dé-
veloppement.

OpenPET
DoPET INSIDE TOFPET DPC DPGA

Open Close
Module de détection
(Scintillateur + PM)

GSOZ
PMT multi-anodes

LYSO
PMT multi-anodes

LFS
SiPM

LYSO
DPC

LYSO
PMT

Sensibilité absolue
(efficacité x acceptance)

5,1% 7,3%
Inconnue

FOV
10 x 16 x 16 cm3

Inconnue
FOV

5,12 x 5,12 x 5,12 cm3

Inconnue
FOV

6 x 6 x 6 cm3
1,5%

Algorithme de reconstruction 3D LM-MLEM 3D MLEM 3D MLEM 3D MLEM MA
Mesure du temps de vol Non Non Oui (1,065 ns) Oui (382 ps) Non

Type de faisceau utilisé
pour les tests

Carbone-11 (340 MeV/n)
2,5 Gy

Protons (98,3 MeV)
Carbone (178-260 MeV/n)

2 Gy

Protons (68 & 72 MeV)
2 Gy

Protons (125,67 MeV)
10 Gy

Protons (65 MeV)

soit environ 9% de l’angle solide en relatif (figure 2.16). Cette couverture angulaire est très
proche du détecteur BASTEI. En réalité la spécificité de ce dispositif réside dans l’utilisation
de détecteur utilisant le comptage de photons. Les SiPM numériques (dSiPMs) utilisés sont
décrits dans [50]. Chaque module contient au total 256 cristaux de LYSO dopés au Cérium
de dimensions de 3,8 x 3,8 x 22 mm3, couvrant une surface totale d’environ 66 x 66 mm2.
Pour réduire le bruit de fond (Dark Count Rate) les dSiPMs sont refroidis à -10°C.

Ces quatre premiers dispositifs ont en commun d’utiliser une méthode de reconstruction to-
mographique. Or ces méthodes, même optimisées, impliquent nécessairement un temps de calcul
non négligeable (quelques minutes). Autrement dit, si les données sont acquises en ligne, elles ne
peuvent pas être traitées en temps réel durant le temps de traitement. Le système utilisé dans le
cadre de ce travail, le DPGA, qui sera décrit dans le prochain chapitre, a l’ambition d’utiliser une
reconstruction directe (c’est-à-dire l’évaluation directe de la position d’annihilation sans recons-
truction tomographique inverse) et donc de pouvoir accéder à l’imagerie en temps réel.
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FIGURE 2.16 – En haut : photo de l’installation du Philips DPC TOF-PET in situ au HIT. La distance entre
les deux détecteurs sur la photo est plus grande que dans l’expérience réalisée. En bas : vue d’ensemble
schématique du dispositif de mesure (pas à l’échelle), avec les distances affichées en centimètres. Adapté
de [49].
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2.5 Autres stratégies étudiées par d’autres groupes de chercheurs

Nous présentons dans cette partie des stratégies qui sont également développées dans le but
d’apporter un contrôle balistique en ligne et en temps réel avec un dispositif externe. D’autres
stratégies sont disponibles dans les travaux de Knopf et Lomax [51] et Fontana [52].

2.5.1 Les gamma prompts

Le contrôle balistique par la détection de gamma prompts connait d’importants développe-
ments depuis 15 ans et plusieurs preuves de concepts pour faisceaux de protons et d’ions carbone
ont déjà été publiées [53].

Provenant de la désexcitation des noyaux cibles le long du trajet de la particule incidente ou
éventuellement du projectile lui-même, des gamma prompts sont émis peu de temps après l’ex-
citation (de l’ordre de 10−8 s jusqu’à quelques nanosecondes [53]) pendant l’irradiation, surmon-
tant théoriquement certaines des limites inhérentes à la technique PET [54]. De plus, ces gamma
prompts sont produits en quantité importante (de l’ordre de la centaine de gamma par ion car-
bone primaire et de l’ordre de la dizaine par proton primaire) et les sections efficaces d’interac-
tions nucléaires conduisant à la production de gamma prompts présentent un maximum lorsque
l’énergie du projectile est faible et donc proche du pic de Bragg (figure 2.17). L’utilisation de ce
rayonnement pour le contrôle balistique in vivo en temps réel est donc possible en corrélant la
chute de la distribution de la dose avec celle de l’émission. Toutefois, pour établir une corres-
pondance entre le lieu d’émission et le lieu de détection, certains systèmes tels que les caméras
collimatées imposent la détection des gamma à 90° de la direction du faisceau [55].

La détection des gamma prompts est particulièrement difficile puisqu’ils sont produits sur
une large gamme d’énergie allant jusqu’à 10 MeV et que leur détection est affectée par le bruit de
fond élevé des neutrons et des photons retardés. Ainsi la conception d’un système de détection de
gamma prompts est particulièrement complexe [56]. Plusieurs techniques et développements de
prototypes ont été proposés, tous rassemblés et décrits dans les travaux de Krimmer et al. [53].

Par ailleurs, Krimmer et al. soulignent que bons nombres des problèmes liés à l’utilisation des
gamma prompts dépendent des caractéristiques de la ligne faisceau. La mise en œuvre clinique
des dispositifs de détection gamma prompts dépendra du type d’accélérateur et du mode d’émis-
sion du faisceau. Ils expliquent ainsi que pour une ligne faisceau équipée d’un système PBS, un
contrôle balistique des premiers spots peut être obtenu par certains appareils comme les caméras
Compton et certaines caméras collimatées avec des taux d’acquisition limités en réduisant l’inten-
sité clinique. Si le résultat du contrôle balistique est conforme au plan de traitement, celui-ci peut
reprendre à son intensité nominale. Compte-tenu du faible temps d’acquisition demandé (envi-
ron une seconde), il semble envisageable de modifier la délivrance du faisceau en conséquence.

2.5.2 Les systèmes hybrides

Compte tenu des avantages et des inconvénients liés à l’utilisation des émetteurs β+et des
gamma prompts, on peut également envisager le concept de systèmes de détection multimodaux,
couplant par exemple des mesures de dose intégrée au cours du temps par un système de détec-
tion gamma prompts et un contrôle balistique effectué par un système TEP.

La production au cours de l’irradiation de certains émetteurs β+« 3γ », permet aussi d’envisa-
ger des systèmes avec une synchronisation totale. En effet, cette technique, basée sur l’imagerie
Compton, repose sur l’utilisation d’un radioisotope qui émet quasi-simultanément un positon et
un photon gamma. Lorsque le positon s’annihile pour former une ligne de réponse (LOR), un troi-
sième photon, d’énergie plus élevée, est utilisé pour localiser l’émetteur le long de cette LOR via
une reconstruction issue de la connaissance de la cinématique Compton. Cette technique pré-
sente l’avantage de nécessiter moins d’événements à précision de reconstruction identique 1.

1. Réduction d’un facteur 100 par rapport à une technique de reconstruction conventionnelle [57].
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(a) Faisceau de protons de 160 MeV. (b) Faisceau d’ion carbone de 310 MeV/n.

FIGURE 2.17 – Position d’émission de photons de désexcitation et de particules secondaires ayant des éner-
gies supérieures à 1 MeV sortant d’une cible d’eau (cylindre de 15 cm de diamètre, 40 cm de longueur)
irradiée par un faisceau de protons et d’ions carbone. Ces distributions résultent d’une simulation Geant4.
Adapté de [53].

Bien qu’actuellement développée par l’expérience XEMIS [57] dans le cadre de l’imagerie mé-
dicale nucléaire fonctionnelle, cette technique avait été initialement pensée pour le contrôle ba-
listique en hadronthérapie [58]. Des études plus poussées de faisabilités pour la hadronthérapie
devraient être prochainement lancées par des chercheurs de Munich [59] (figure 2.18), de Chiba
au Japon [60] et ceux de l’expérience XEMIS. Par ailleurs, comme le souligne Yamaya et al. [60], il
est important de noter qu’un système 3γ peut également détecter des émetteurs β+non 3γ et des
gamma prompts, ce qui augmente fortement sa sensibilité. Dans le même esprit, le projet INSIDE
construit pour la carbonethérapie un système permettant de coupler la détection de particules
secondaires à la détection de l’activité β+[61, 62].

Les appareils TEP peuvent également être utilisés de manière autonome, mais avec un système
à double déclenchement, afin de détecter les gamma prompts pendant l’émission du faisceau, et
les coïncidences PET pendant les temps de pauses du faisceau.

2.5.3 Les ondes acoustiques

Récemment, des tests sur faisceau de protons effectués à l’IMPT, avec des faisceaux mono-
énergétiques dans la gamme d’énergie de 145 à 227 MeV, ont montré qu’il était possible de pro-
céder à un contrôle balistique submillimétrique avec les ondes acoustiques produites au cours
de l’irradiation [63]. En effet, le dépôt de dose localisé des faisceaux d’ions induit une augmenta-
tion locale de la température et donc une onde de pression [64]. Une illustration du principe de
détection est présentée sur la figure 2.19.

Si Lehrack et al. [63] affirment que cette méthode est un moyen peu coûteux, rapide et précis
pour obtenir des mesures de contrôle qualité en protonthérapie, avec une précision submillimé-
trique, ils soulignent par ailleurs que leurs conditions expérimentales étaient particulièrement fa-
vorables puisque le synchrocyclotron offrait des conditions idéales pour l’application de mesures
d’ondes acoustiques, en délivrant le faisceau pendant d’intenses et courtes périodes (quelques
microsecondes).

S’il est indéniable que la mesure des ondes acoustiques permet de localiser le pic de Bragg et de
le corréler avec une échographie de la tumeur, il est important de noter qu’elle ne peut être utilisée
qu’avec des tissus mous. Son utilisation semble donc limitée essentiellement aux cancers du bas-
ventre (prostate, foie...). De plus, le rapport signal/bruit reste encore un problème à résoudre.

À la vue des résultats prometteurs obtenus sur faisceau, un important travail de recherche et
développement est prévu dans les prochaines années.
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FIGURE 2.18 – Illustration schématique de la technique gamma-PET basée sur plusieurs bras Compton pro-
posée dans [59], qui pourrait être étendue au fonctionnement hybride en exploitant séparément l’imagerie
Compton des gamma prompts pendant les temps de déversement du faisceau et l’imagerie TEP pendant
les temps de pause du faisceau. Adapté de [59].

FIGURE 2.19 – Principe de détection des ondes acoustiques radio-induites. Adapté de [64].
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2.6 Bilan

Nous venons de voir dans ce chapitre comment la Tomographie par Émission de Positons pou-
vait être utilisée à des fins de contrôle balistique des traitements d’hadronthérapie en mesurant
l’activité β+secondaire générée pendant l’irradiation.

Les retours d’expérience du dispositif BASTEI utilisé au GSI entre 1997 et 2008 pour le suivi, en
ligne, du traitement de 450 patients a montré que cette mesure était faisable dans un contexte cli-
nique. Il a également mis en évidence quelques défis à résoudre : une faible statistique disponible
pour la mesure, un taux d’événements fortuits très important pendant l’irradiation et la présence
d’artefacts géométriques dans les distributions d’activité reconstruites liés à la géométrie incom-
plète du détecteur.

Le travail effectué au cours de cette thèse permettra de caractériser et optimiser les perfor-
mances ainsi que de déterminer le potentiel d’un nouveau système d’acquisition bien adapté au
contrôle balistique en ligne des traitements d’hadronthérapie et à ses contraintes.
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Chapitre 3

Le dispositif expérimental

Préambule

Comme nous avons pu le voir dans le chapitre précédent, la conception d’un système de
contrôle balistique en hadronthérapie nécessite de relever simultanément plusieurs défis
très spécifiques. Ces défis portent sur la partie détecteur, l’acquisition et le traitement des
données. Dans ce chapitre, nous allons présenter les caractéristiques techniques de notre
détecteur et le site expérimental où il est installé. Nous décrirons aussi les outils spécifiques
utilisés pour le traitement des données.
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CHAPITRE 3. LE DISPOSITIF EXPÉRIMENTAL

3.1 Installation du système DPGA sur faisceau de protons

3.1.1 Historique du système DPGA

Débutée en 2012 et achevée en 2016, la construction du système DPGA est l’aboutissement
d’un important travail pour définir les jalons d’une méthodologie de mesure et d’analyse des don-
nées compatibles avec la problématique des mesures en ligne [1, 2]. Dans cette section nous pré-
senterons brièvement les différentes étapes clés de la construction et de la mise au point du DPGA
décrites plus en détail dans les travaux de Rozes [3]. Le DPGA lui-même sera présenté à la section
3.2.

Pour orienter et valider les choix techniques retenus pour le DPGA, plusieurs tests sur diffé-
rents faisceaux avec des version incomplètes du DPGA (figure 3.1) ont eu lieu, toujours avec des
cibles de PMMA :

1. Expériences au centre de protonthérapie d’Orsay (2013) avec un faisceau de protons de
86 MeV : vérification du fonctionnement du micrologiciel (firmware) des cartes d’acqui-
sition, des programmes d’acquisition et d’analyse des données. L’expérience aura permis
d’obtenir une idée des performances atteignables en termes de résolution en énergie et de
résolution temporelle en coïncidence. Une deuxième expérience effectuée en 2014 a permis
de valider la synchronisation de plusieurs cartes d’acquisition.

2. Expérience au GANIL (2014) avec un faisceau d’ions carbone de 95 MeV/n : validation de
l’utilisation d’une horloge d’échantillonnage commune permettant une meilleure synchro-
nisation entre les cartes d’acquisition. Mise en évidence d’une corrélation temporelle entre
le déversement des ions et la présence de bruit de fond dû aux gamma prompts engendrés
par ce déversement.

3. Expérience au centre d’hadronthérapie d’Heidelberg (2014) avec des faisceaux de protons
(96 et 150 MeV) et d’ions carbone (100,7 et 200,28 MeV/n) : évaluation de la capacité des
algorithmes de sélection appliqués en post-traitement à écarter des données enregistrées
les événements fortuits, diffusés, dus à la détection de gamma prompts et ceux dus à la
radioactivité intrinsèque des cristaux.

4. Expérience au centre Jean Perrin (2015) : reconstruction de la répartition de l’activité β+à
partir de données acquises avec le DPGA complet (voir section 3.2) et une source de Fluor-
18.

Ces nombreux tests ont permis au DPGA de devenir un dispositif de mesure complet adapté
aux conditions d’irradiation rencontrées sur les faisceaux d’hadronthérapie. Mon travail de thèse
débute en octobre 2016, et après une courte période de tests au laboratoire de physique de Cler-
mont (LPC), le DPGA a été installé de manière permanente au centre de protonthérapie de Nice
en mars 2017.

3.1.2 Présentation générale du centre de protonthérapie IMPT

L’Institut Méditerranéen de ProtonThérapie (IMPT) est une entité interne du Centre Antoine
Lacassagne (CAL) situé à Nice [4]. Son histoire débute au début des années 90, par l’installation
d’un cyclotron isochrone basse énergie et d’une ligne de traitement dédiée aux tumeurs oculaires
financés à partir de dons et de fonds propres au centre. Développé dès 1986 par un ingénieur et
physicien du CERN, Pierre Mandrillon, ce cyclotron, nommé Medicyc 1, fut en France le premier
appareil de protonthérapie de basse énergie spécialement conçu et calibré pour les traitements
des tumeurs oculaires [5, 6].

Débutés en juin 1991, les traitements cliniques, une unique cure de 4 séances, ont rapidement
démontré toute leur efficacité avec un taux de contrôle local supérieur à 96% [7, 8, 9]. De plus,

1. Medicyc, contraction de « Medical » et « Cyclotron ».
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CHAPITRE 3. LE DISPOSITIF EXPÉRIMENTAL

(a) Dispositif expérimental utilisé en avril 2013 au centre
de protonthérapie d’Orsay. Deux blocs de détection soit 8
voies au total sont lus par une carte ASM.

(b) Dispositif expérimental utilisé en février 2014 au centre
de protonthérapie d’Orsay. Deux lignes de détection soit
40 voies au total sont lues par deux cartes ASM.

(c) Dispositif expérimental utilisé en mai 2014 au GANIL.
Quatre lignes de détection soit 80 voies au total sont lues
par quatre cartes ASM.

(d) Dispositif expérimental utilisé en juin 2014 au centre
d’hadronthérapie d’Heidelberg. Quatre lignes de détection
soit 80 voies au total sont lues par quatre cartes ASM.

FIGURE 3.1 – Illustration des différents dispositifs expérimentaux utilisés lors des différentes expériences
sous faisceau effectuées lors de la construction du DPGA. Adapté de [3].
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CHAPITRE 3. LE DISPOSITIF EXPÉRIMENTAL

la moitié de ces patients ont pu éviter l’ablation de l’œil et conserver leur acuité visuelle 2, ce qui
n’est pas le cas avec les traitements conventionnels.

Ces excellents résultats ont poussé le CAL à vouloir étendre les traitements à d’autres types de
cancers. Pour cela le CAL s’est doté du système PROTEUS® ONE [10]. Fourni par IBA, le PROTEUS®

ONE est un synchrocyclotron supraconducteur (S2C2) haute énergie combiné à un système de
délivrance du faisceau multi-angulaire. Mis progressivement en service à partir de juin 2016, le
PROTEUS® ONE traite actuellement une quinzaine de patients par jour avec comme priorité l’on-
cologie pédiatrique.

En décembre 2017, l’IMPT totalise 6085 patients principalement traités pour des tumeurs ocu-
laires, la ligne Medicyc traite actuellement entre 230 et 280 patients par an.

Au-delà de l’aspect clinique, l’IMPT possède, depuis la mise en service de Medicyc un pro-
gramme de recherche articulé autour de trois thématiques : la recherche clinique, la recherche en
physique et la recherche en radiobiologie. Particulièrement important dans le cadre de l’avenir
et de l’amélioration de la protonthérapie, ce programme permet de valider de nouveaux proto-
coles de traitement et offre la possibilité aux groupes de recherches et aux industriels de pouvoir
expérimenter dans des conditions proches de la clinique.

Si Medicyc dispose d’une partie recherche depuis l’origine, PROTEUS® ONE disposera quant à
lui d’une ligne de recherche indépendante - dite de R&D - moyenne et haute énergie, à plus long
terme. Cette dernière, financée dans le cadre du programme de recherche national en radiothéra-
pie par des particules lourdes, dénommé « France Hadron » [11], est en cours de construction et
devrait entrer en service au cours de l’année 2020.

3.1.3 Ligne Medicyc : spécifications techniques

La ligne Medicyc est représentée sur la figure 3.2. Elle est constituée d’un cyclotron isochrone
délivrant des protons de 65 MeV, d’une ligne de transport et d’une salle de traitement. L’une des
spécificités de Medicyc est d’extraire les protons directement à 65 MeV. Le faisceau obtenu est
donc véritablement mono-énergétique, ce qui permet de mieux maitriser les incertitudes liées au
traitement. L’autre spécificité de Medicyc est d’avoir un cycle utile très important (taux de panne
inférieur à 1%) et un faisceau très constant dans le temps. Cette particularité est notamment due
au fait que son entretien est entièrement assuré sur site par l’équipe technique ayant participé à
sa conception.

D’un point de vue technique les protons sont délivrés par paquet - bunch - de 4 ns à raison d’un
paquet toutes les 40 ns. Le nombre de protons par paquet est variable selon le type de traitement,
il varie de 12600 à 50403 environ. L’intensité du faisceau délivré par Medicyc varie ainsi de 50 à
200 nA.

Actuellement le DPGA est installé de manière permanente sur la ligne Medicyc à la sortie d’un
aimant de déviation. Il est donc situé avant les filtres, les collimateurs et la salle de traitement. À
cet endroit l’extension transverse du faisceau mesurée est de 2,53 x 3,82 cm² (FWHM) (figure 3.3).

Trois campagnes de prise de données successives ont permis de valider le système d’acquisi-
tion sur faisceau de protons et de montrer le potentiel du système DPGA. Ces données ont égale-
ment permis de pouvoir valider la simulation développée dans le cadre de ce travail.

3.1.4 PROTEUS® ONE

Le système PROTEUS® ONE installé à Nice est un prototype. Premier au monde à être installé,
son retour d’expérience permet à IBA d’affiner sa conception et de former le personnel technique
pour les 30 autres PROTEUS® ONE en cours d’installation dans le monde. La ligne PROTEUS® ONE
est représentée sur la figure 3.4.

Le PROTEUS® ONE est constitué de deux éléments : un synchrocyclotron supra conducteur
(S2C2) et une tête rotative isocentrique compacte appelée portique (ou gantry en anglais). L’uti-
lisation d’éléments supraconducteurs pour le S2C2 permet d’obtenir un accélérateur compact

2. Lorsque l’acuité visuelle des patients avant traitement est supérieure à 5/10.
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FIGURE 3.2 – Vue d’ensemble de la ligne Medicyc. Elle est composée d’un cyclotron (en haut à gauche), de la
ligne de faisceau et de la salle de traitement (en bas à droite). Le DPGA est positionné à la sortie d’un aimant
de déviation (à droite du schéma). La structure du faisceau est illustrée à gauche du schéma.

FIGURE 3.3 – Extension transverse du faisceau Medicyc mesurée par un film Gafchromic à la sortie de l’ai-
mant de déviation. Gauche : selon x. Droite : selon y .
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de 55 tonnes et de 2,5 m de diamètre. Cette technologie a également l’avantage de diminuer la
consommation énergétique du S2C2. D’un point de vue technique le S2C2 délivre un faisceau
de protons avec une énergie maximale de 230 MeV. Comme le S2C2 est un synchrocyclotron,
les bunchs sont délivrés par bouffées. Cet ensemble de bunchs est appelé burst. La structure
temporelle du S2C2 est constituée d’un burst toutes les millisecondes. Chaque burst contient en
moyenne 125 millions de protons avant transmission (qui varie selon l’énergie de 0,9% à 6,5%)
répartis dans environ 400 bunchs. Les protons sont délivrés entre les six et huit premières micro-
secondes du burst. La période des bunchs est de 17 ns pour une durée de 3 ns (figure 3.4).

Limité par un angle de rotation de 220°, le portique du PROTEUS® ONE utilise le mouvement
de la table de traitement pour obtenir une couverture angulaire totale de 360°. Après production
par le synchrocyclotron, le faisceau est directement introduit dans le portique rotatif. La première
partie comprend le système de sélection d’énergie et le collimateur. Le PBS est situé dans l’avant-
dernière partie (figure 3.5). Les aimants de la ligne de faisceau et du portique ne sont pas supra
conducteurs et l’ensemble pèse 75 tonnes.

La vérification de la position du patient et l’évaluation de modifications anatomiques sont
assurées par un couple d’imageurs RX qui sera dans le futur remplacé par une tomographie volu-
mique à faisceaux coniques à l’isocentre (CBCT).

À terme, le DPGA devrait être installé sur la ligne de recherche comme sur la figure 3.4. Cette
ligne devrait être pourvue d’un système de balayage sans portique.

FIGURE 3.4 – Vue d’ensemble de la ligne PROTEUS® ONE avec des photos du synchrocyclotron S2C2 et de
la salle de traitement. Sur la photo de la salle de traitement, on peut distinguer le portique rotatif et la table
de traitement. La structure temporelle du S2C2 est représentée en haut à gauche. La macrostructure est
représentée en rouge.
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FIGURE 3.5 – Vue CAO du portique du PROTEUS® ONE. Le faisceau de protons produit par le synchrocy-
clotron est introduit dans le portique rotatif (à droite de l’image). La première partie comprend le système
de sélection d’énergie et le collimateur. Le PBS est situé dans l’avant-dernière partie du portique entre les
aimants à 70° et 60°.

3.2 Le système DPGA, une « quasi »TEP

Comme expliqué dans le chapitre précédent, l’application de la TEP au contrôle balistique en
ligne des traitements d’hadronthérapie est soumise à plusieurs contraintes, qui rendent rédhibi-
toire l’utilisation d’une camera TEP standard. Le système proposé ici ne reprend que le principe
de la TEP et se classe dans une catégorie à part.

3.2.1 Le détecteur pixelisé de grande acceptance (DPGA) : caractéristiques techniques

Le détecteur est appelé Détecteur Pixelisé de Grande Acceptance (DPGA, LAPD en anglais),
son nom rappelant son concept initial : un détecteur pixelisé possédant un large champ de vue,
compte tenu des ouvertures nécessaires au passage du faisceau.

Le DPGA est constitué de deux demi-couronnes avec chacune 120 canaux de détection offrant
une couverture angulaire de 175˚(figure 3.6(b)). Chaque canal de détection est constitué d’un cris-
tal de LYSO 3 [12] (13 x 13 x 15 mm3) couplé à un tube photomultiplicateur (PMT) Hamamatsu
R1450 [13] provenant de caméras TEP Siemens Ecat HR+. Afin d’améliorer la collection de lumière,
les cristaux sont recouverts de trois couches de ruban Téflon d’épaisseur 0,2 mm (figure 3.7(a)).
Les canaux de détection sont ensuite regroupés par quatre pour former un quartet. Chaque quar-
tet est alors couplé à une carte électronique front-end (figure 3.7(a)) qui a trois rôles : répartir la
haute tension commune vers les dynodes au travers d’un pont diviseur, permettre l’ajustement
individuel du gain de chaque PMT et mettre en forme les signaux pour les adapter à la gamme
d’entrée de l’électronique de lecture. Cinq quartets sont regroupés pour former un « module »
et six modules constituent une demi-couronne (figure 3.7(b,c)). L’ensemble permet d’obtenir un
champ de vue interne d’un diamètre de 300 mm. Par rapport à l’axe longitudinal (selon z), toutes
les faces des cristaux sont positionnées à 150 mm (figure 3.7(b)). Contrairement aux caméras TEP
conventionnelles, les lignes sont décalées les unes par rapport aux autres de 6,5 mm (la moitié de
la largeur d’un cristal) selon l’axe du faisceau. Ce décalage a été pensé pour compenser la granu-
larité assez grossière du détecteur. La figure 3.8 montre une vue dépliée d’une demi-couronne du
DPGA. Les six modules sont représentés en bleu, rouge et gris.

3.2.2 Système de coordonnées

Le système de coordonnées est défini comme suit :

— L’axe z est l’axe du faisceau, passant par le centre du détecteur et orienté positivement dans
le sens du faisceau.

3. LYSO : Oxyorthosilicate de Lutécium et d’Ytrium dopé Cérium Lu 2(1−x) Y2x Si O5 : Ce
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FIGURE 3.6 – (a) Vue CAO de la géométrie complète du DPGA. Au centre du détecteur, on distingue une
cible posée sur un porte cible. Le porte cible est mobile sur un rail gradué au millimètre. L’ensemble de la
structure qui contient les cassettes est en aluminium. La structure complète, d’un poids d’environ 80 kg,
est installée sur un support mécanique adapté permettant l’ajustement de la position du détecteur. (b)
Dimensions du champ de vue interne du DPGA. Les cristaux sont représentés en rouge.

FIGURE 3.7 – (a) Un quartet connecté à sa carte électronique front-end (b) Un module constitué de cinq
quartets (c) Une demi-couronne constituée de six modules.
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FIGURE 3.8 – Vue dépliée d’une demi-couronne du DPGA. Chaque carré coloré représente un cristal LYSO.
Les modules sont représentés avec des couleurs différentes. Les dimensions indiquées dans la figure sont
en millimètres. Les deux demi-couronnes sont identiques. Les modules sont décalés selon trois positions
dans la demi-couronne de gauche. Dans celles de droite, les décalages sont diamétralement opposés.
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— L’axe des ordonnées y est orienté vers le haut.

— L’axe des abscisses x complète le système tel que (x,y ,z) forme un trièdre direct.

L’origine du système de coordonnées (également définie comme le centre du détecteur) se
trouve le long de l’axe z au milieu des deuxième et cinquième modules (en rouge sur la figure 3.8).

3.2.3 Électronique de lecture

Le développement d’une électronique de lecture rapide se justifie par la volonté d’acquérir une
statistique suffisante permettant une mesure en temps réel et de résoudre les difficultés à extraire
la faible quantité de signal d’intérêt du bruit de fond très présent durant les irradiations. Une me-
sure très précise du temps de détection des différents événements est l’une des clefs permettant
d’atteindre cet objectif.

De plus le contrôle balistique temps réel impose un échantillonnage rapide des signaux sur un
grand nombre de canaux de détection pour traiter au plus vite l’information. Un échantillonnage
rapide laisse la possibilité de pouvoir changer le couple LYSO-PMT pour des technologies plus
rapides. En effet, comme expliqué dans le chapitre précédent, la mesure du temps de vol peut per-
mettre de réduire le taux de coïncidences fortuites, d’améliorer la qualité de l’image reconstruite
à statistique constante ou bien encore d’accélérer la reconstruction tomographique.

Dans le DPGA, l’électronique de lecture à échantillonnage est basée sur l’utilisation de circuits
intégrés DRS4 développés au Paul Scherrer Institut [14]. Les cartes ASM, développées au labora-
toire de physique de Clermont, accueillent les circuits DRS4 pour l’échantillonnage des signaux
et fournissent tous les composants externes nécessaires à leur utilisation. Nous allons rapidement
décrire dans ce paragraphe les échantillonneurs rapides DRS4 et les cartes ASM.

L’électronique du DPGA a pour premier objectif de proposer un système d’échantillonnage ra-
pide adapté à la lecture d’un grand nombre de voies. Son fonctionnement schématique consiste
à échantillonner de manière continue chaque voie. En parallèle, une logique de déclenchement
vérifie les caractéristiques des événements détectés. Lorsqu’un événement compatible avec les
caractéristiques de deux photons d’annihilation est validé, les données mémorisées dans l’échan-
tillonneur sont lues, numérisées et stockées.

3.2.3.1 Échantillonneurs rapides DRS4

Initialement conçus pour l’expérience MEG [15], les DRS sont des mémoires analogiques à
capacités commutées (SCA). Ces circuits intégrés peuvent échantillonner en continu un signal
d’entrée analogique à haute vitesse. Après un déclenchement par un signal de trigger, le signal
analogique est numérisé à une vitesse inférieure, généralement quelques MHz. Ce temps de lec-
ture est la cause d’un certain temps mort.

L’électronique de lecture est équipée de la quatrième génération de DRS, le DRS4, conçu en
2007. Les points forts du DRS4 sont la fréquence d’échantillonnage élevée et leur haute bande pas-
sante analogique (tableau 3.1). Après calibration temporelle des cellules du DRS4, il est possible
d’atteindre une résolution temporelle sur les signaux échantillonnés inférieure à quatre picose-
condes.

Dans le DPGA actuel, avec une période d´échantillonnage d’environ 200 ps, la forme du front
de montée de l’impulsion des photomultiplicateurs est largement échantillonnée sur sa durée
d’environ 20 ns. Le temps sur le front de montée des impulsions est mesuré en post-traitement
par application d’un discriminateur à fraction constante (CFD).

3.2.3.2 Cartes ASM

La pièce maîtresse du système d’électronique de lecture est la carte ASM (Analog Sampling
Module) visible sur la figure 3.9. Au nombre de 12 pour l’ensemble du système DPGA, ces cartes
ont été spécialement conçues et fabriquées pour cette application. La carte ASM est une carte
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TABLEAU 3.1 – Caractéristiques des DRS4 tels qu’ils sont utilisés dans l’électronique du DPGA.

Fréquence d’échantillonnage 5,12 GHz
Bande passante analogique (-3 dB) 950 MHz

Fréquence de lecture 30 MHz
Nombre de canaux 8

Profondeur d’échantillonnage 1024 échantillons par canal

VME 6U construite autour du FPGA Cyclone IV d’Altera. Chacune dispose de 24 entrées permet-
tant de recevoir un signal analogique différentiel avec une amplitude maximale de 600 mV.

FIGURE 3.9 – Vue d’ensemble d’une carte ASM. Cette carte est une carte VME 6U construite autour du FPGA
Cyclone IV d’Altera (au centre). En haut gauche, nous pouvons distinguer les 24 entrées permettant de
recevoir un signal analogique différentiel. Trois ensembles DRS4 et ADC sont placés sur trois mezzanines
placées côte à côte. Les données peuvent être envoyées par le connecteur VME (à droite) ou par fibres
optiques (au centre).

Dans le DPGA, seules 20 entrées sont utilisées sur chaque carte pour recevoir les signaux des
cartes électroniques front-end (tous les canaux d’un même module sont connectés à une même
carte ASM). Les quatre entrées restantes peuvent être utilisées à d’autres fins, comme par exemple
recevoir le signal RF de l’accélérateur.

Les cartes ASM ont deux rôles :

— Elles accueillent les circuits DRS4 pour l’échantillonnage des signaux et fournissent tous les
composants externes nécessaires à leur utilisation.

— Elles génèrent un premier niveau de déclenchement.

Pour cela, le signal analogique différentiel en entrée est divisé en deux voies :

1. Voie dite de « données » qui va lire, échantillonner et numériser le signal à l’aide d’un DRS4
et d’un ADC. Le DRS4 et l’ADC peuvent traiter 8 voies en parallèle et sont placés sur une
mezzanine. Cette mezzanine est amovible ce qui permet de pouvoir la remplacer facilement.

2. Voie dite de « déclenchement » qui constitue le premier niveau de la logique de déclenche-
ment. Pour cela deux discriminateurs à seuil sont placés sur la voie et vont comparer en
permanence l’amplitude des échantillons enregistrés avec des valeurs de seuils haut et bas
entre lesquels l’amplitude d’une impulsion correspond à celle d’un photon de 511 keV. Si
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une telle impulsion est détectée, un signal logique est envoyé à la carte de déclenchement
THOR qui, en retour, peut renvoyer un signal pour stopper l’échantillonnage et autoriser la
numérisation des données.

La figure 3.10 montre une impulsion typique après numérisation et soustraction du piédestal.
Le temps de montée (défini comme le temps nécessaire pour que l’amplitude passe de 20% à 80%
de sa valeur maximale) est d’environ 8 ns.

FIGURE 3.10 – Impulsion typique après numérisation et soustraction du piédestal.

Une fois numérisées, les données sont mises en forme et envoyées vers un ordinateur via un
protocole informatique normé de transfert de données. Les performances du protocole de trans-
fert de données sont très importantes car tant que les données ne sont pas transmises, les DRS4
concernés sont stoppés et les voies correspondantes sont dites « busy » ou encore « occupées » et
ne peuvent plus enregistrer de nouvelles données. Le temps d’occupation des voies contribue au
temps mort du système.

Dans le cadre du système DPGA, deux acquisitions basse et haute bande passante (basées sur
les technologies VME et µTCA respectivement) ont été développées. Ces deux acquisitions pré-
sentent des différences majeures en termes de fonctionnement et de performance que nous allons
maintenant détailler.

3.2.4 Transfert de données

3.2.4.1 Transfert par protocole parallèle 32 bits basé sur l’architecture VME

Profitant de l’expérience accumulée par les électroniciens du laboratoire dans différentes ex-
périences de physique, le VME a été le premier protocole de transfert utilisé pour le DPGA. Ini-
tialement développé au début des années 80 par Motorola pour des applications industrielles, ce
protocole a beaucoup évolué pour offrir un support performant et fiable tout en étant compatible
avec la technologie disponible et les besoins de ses utilisateurs. De plus, l’un des objectifs du VME
est de laisser le choix des composants et des méthodes au concepteur afin qu’il puisse optimi-
ser les coûts ou les performances, ou les deux, sans restriction de compatibilités. Le VME est un
bus informatique de type maître-esclave fournissant une voie d’interconnexion commune entre
plusieurs éléments pour leur permettre de communiquer et d’échanger des informations (figure
3.11). Ces différents éléments sont reliés au bus par des connecteurs dont l’ensemble constitue un
fond de « panier » (« back plane » en anglais, littéralement plan arrière). Chaque emplacement ou
logement dans le fond de panier peut recevoir une carte électronique. Les cartes viennent s’en-
ficher et se connecter dans les emplacements du fond de panier. Le connecteur comprend des
broches pour les adresses, les données, les signaux de contrôle et l’alimentation électrique.

Le maître a le contrôle du bus. Il commande les échanges en interrogeant et en envoyant les
instructions aux esclaves par le bus d’adressage. Il sélectionne ainsi le périphérique désiré pour
procéder au transfert de données depuis ce dernier. L’esclave vérifie les paramètres envoyés sur le
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bus par le maître. S’il est concerné et qu’il peut répondre à cette requête, le transfert des données
débute sur le bus de données.

Informatiquement c’est le protocole BLT 32 (bloc transfert 32 bits) qui est utilisé dans le DPGA
pour transférer les données. Ce protocole permet à l’ordinateur de traiter les données reçues comme
un ensemble de blocs de 256 mots de 32 bits et non comme des mots indépendants ce qui per-
met de réduire les temps morts lors de la lecture. Le débit maximal du mode VME BLT 32 est de
320 Mb.s−1.

Cependant le bus VME est un bus série, où les données des différentes cartes connectées sont
lues les unes après les autres. La multiplication du nombre de cartes multiplie d’autant le temps
de l’opération. Ainsi, pour une carte ASM lue par le protocole VME BLT 32 le taux d’acquisition
théorique est de 1 kHz (figure 3.12), pour douze cartes ASM le taux d’acquisition théorique est de
83 Hz.

Afin d’accélérer le complexe développement d’une nouvelle acquisition à large bande pas-
sante, le protocole VME n’a pas été optimisé après sa mise au point et le taux réel d’acquisition
avec ce système est de 25 Hz, soit ≈ 30% du taux d’acquisition théorique. Cependant le dévelop-
pement rapide de ce protocole aura permis de pouvoir tester, caractériser et montrer le potentiel
du système DPGA.

Nos expérimentations sous un faisceau de protons ont montré que le taux d’acquisition phy-
sique, c’est-à-dire le taux d’événements qu’on l’on peut théoriquement acquérir est de l’ordre de la
dizaine de MHz. Puisque le temps mort dû à la lecture et à la numérisation du DRS4 et de l’ADC est
négligeable devant le temps mort de la transmission VME, il est rapidement apparu indispensable
d’utiliser un autre protocole de transfert de données plus rapide basé sur l’architecture µTCA.

FIGURE 3.11 – Fonctionnement schématique de la lecture des données des cartes ASM par VME. En rouge
le bus d’adressage, en bleu le bus de données. Figure adaptée de [3].

3.2.4.2 Transfert par fibres via un châssis µTCA

À l’origine, destiné au domaine des télécommunications, le standard de châssis µTCA « Micro
Telecommunications Computing Architecture » s’est rapidement étendu à de nombreuses autres
applications dans le domaine du militaire, du contrôle industriel, de l’avionique, de la physique
des accélérateurs ou encore de l’acquisition de données. En effet, l’architectureµTCA possède une
large bande passante basée sur des interfaces séries par liens optiques.

Le châssisµTCA est composé de plusieurs étages. Chaque étage comprend plusieurs supports.
Chaque support intègre jusqu’à 12 cartes AMC « Advanced Mezzanine Cards », toutes interconnec-
tées. L’alimentation électrique est assurée spécifiquement par des modules de puissance « Power
Modules » qui peuvent alimenter plusieurs modules ou être placés en redondance. Tous ces mo-
dules et unités sont pilotés par des électroniques de gestion dédiées appelées « Shelf Manager »et
« Carrier Manager » (MCH).
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FIGURE 3.12 – Temps de numérisation et de transit des données d’une carte ASM. Figure adaptée de [3].

Les éléments principaux d’un châssis µTCA sont les cartes AMC. Leurs natures peuvent être
diverses en fonction de l’application voulue. Dans le cadre du DPGA, l’AMC doit principalement
assurer un rôle de liaison série haut débit, en concentrant les données envoyées par les ASM puis
assurer leur mise en forme et les envoyer vers le PC d’acquisition.

Dans cette optique, le laboratoire de physique des particules de Marseille a développé l’AMC40,
une carte générique dédiée aux liaisons séries haut débit. Cette carte présente l’avantage de pou-
voir traiter jusqu’à 36 fibres en entrée, ce qui permet de connecter l’ensemble des cartes ASM. Le
micrologiciel de la carte AMC40 est développé au laboratoire de physique de Clermont. Les don-
nées des cartes ASM sont envoyées simultanément par lien optique de 3 Gb.s−1 à la carte AMC40
qui va les convertir au format 64 bits et les transférer par deux liens optiques de 10 Gb.s−1 au PC
d’acquisition.

En plus de la bande passante haut débit, le protocole µTCA permet de lire uniquement les
voies qui ont déclenché un signal de trigger ce qui permet de réduire considérablement le temps
mort de lecture.

Le protocole de transfert de données entre l’AMC40 (µTCA) et le PC d’acquisition est l’User
Datagram Protocol (UDP, littéralement protocole de datagramme utilisateur) qui en utilisant un
mode de transmission sans connexion, c’est-à-dire sans contrôler que les paquets envoyés soient
effectivement reçus par le PC d’acquisition, permet d’accélérer l’envoi de données.

Bien que ce protocole soit également applicable à la carte processeur du VME (CPU), c’est un
protocole plus sécurisé qui a été implémenté : le TCP/IP. À l’inverse de l’UDP, ce dernier dispose
de mécanismes de contrôle sur l’envoi et la réception des paquets qui permet au PC d’acquisition
de demander le renvoi d’un paquet perdu. Ce protocole a donc permis dans un premier temps de
limiter les sources d’erreur à ce niveau et ensuite de pouvoir se concentrer sur le développement
du micrologiciel de l’ASM.

3.2.5 Logique de déclenchement et algorithmes de sélections de données

Les scintillateurs sont capables de détecter un grand nombre de particules sur une large gamme
d’énergie. Or, comme les capacités de la chaine d’acquisition sont limitées, il est indispensable de
trier les événements pour ne garder que ceux qui ont un intérêt. Pour cela le système d’acquisition
du DPGA inclut un système de déclenchement – trigger – basé sur la détection en coïncidence tem-
porelle de deux photons de 511 keV ainsi que trois niveaux de sélection répartis en trois couches.

3.2.5.1 Système de déclenchement

Pour générer un signal de déclenchement, les signaux analogiques de chaque canal passent
par deux comparateurs dont les seuils sont programmés par un convertisseur numérique-analogique,
DAC (Digital Analog Converter) de 12 bits contrôlé par le FPGA. Lorsqu’au moins un canal d’une
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carte ASM possède un signal entre le seuil bas et le seuil haut, un signal logique de déclenche-
ment (appelé ensuite « signal de déclenchement unique ») est généré et envoyé à la carte THOR.
Comme il existe une correspondance une à une entre les cartes ASM (et donc les signaux de dé-
clenchement unique) et les modules du DPGA, la carte THOR recherche la coïncidence entre les
modules. Seules les coïncidences entre les modules sur les demi-couronnes opposées du DPGA
sont recherchées. Trois configurations de coïncidence sont actuellement implémentées dans la
carte de trigger THOR :

1. Configuration 1 - LvR - : Coïncidence entre deux modules quelconques situés sur chaque
demi-couronne du DPGA.

2. Configuration 2 - Lv3L - : Coïncidence entre un module situé sur une demi-couronne du
DPGA et son module opposé par rapport à l’axe du détecteur sur l’autre demi-couronne ou
un de ses voisins.

3. Configuration 3 - LvL - : Coïncidence entre un module situé sur une demi-couronne du
DPGA et son module opposé par rapport à l’axe du détecteur sur l’autre demi-couronne.

FIGURE 3.13 – Les différentes équations géométriques pouvant être choisies dans la logique de déclenche-
ment de la moins restrictive (à gauche) à la plus restrictive (à droite). À l’heure actuelle, lorsqu’un cristal est
touché, c’est toute la ligne à laquelle il appartient (dans l’axe du faisceau sur la figure 3.8) qui est considérée
lors de l’équation géométrique. Les flèches rouges montrent quelles combinaisons de lignes génèreront un
signal de trigger si c’est un cristal d’une ligne de gauche qui est touché par le premier photon de la coïnci-
dence.

Ces configurations représentées sur la figure 3.13 permettent de sélectionner géométrique-
ment les photons issus d’une même annihilation β+tout en couvrant la cible avec un champ de
vue plus ou moins grand.

Dans le système actuel la gamme d’énergie entre les deux seuils est assez large (200 – 1000 keV).
Cela permet de ne pas perdre d’événements qui, si la différence entre les seuils était choisie plus
petite, pourraient être écartés uniquement à cause des différences de gains des PMTs entre les
différentes voies du DPGA. Des algorithmes de sélection sont donc appliqués en post-traitement
sur les données enregistrées pour compenser a posteriori la largeur importante de cette fenêtre en
énergie.

3.2.6 Organisation des niveaux de sélections des événements

Le système d’acquisition, DAQ, est organisé en trois couches et est illustré sur la figure 3.14. La
couche 1, commune aux systèmes VME et µTCA, est composée des cartes ASM et THOR décrites
dans les sections précédentes. Cette couche contient la logique de déclenchement et produit des
données sous forme numérique.

Une fois qu’une décision de déclenchement positive est prise, les données sont envoyées à
la couche 2. Dans le système VME, cette couche est assurée par le CPU VME et dans le système
µTCA par la carte AMC40 .
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Dans le système VME, comme il n’est pas possible de sélectionner les voies qui ont déclenché
une coïncidence, les données sont filtrées en rejetant les canaux qui n’ont pas de signal (un ca-
nal est considéré comme n’ayant pas de signal si l’amplitude du signal numérisé est inférieure à
800 coups d’ADC, soit environ 1,5 fois celle du piédestal).

Les données filtrées sont envoyées à la troisième couche constituée du PC d’acquisition. L’en-
semble de ces données filtrées et issues d’une même décision de déclenchement positive sont
regroupées pour former un événement. Ces événements sont enregistrés sur disque puis lus, ana-
lysés et sélectionnés pour reconstruire les coordonnées d’un point d’annihilation β+. Bien que la
sélection des événements et la reconstruction soient toutes deux effectuées en ligne, pendant l’ir-
radiation, il reste possible de retraiter les données à tout moment puisque les événements sont
stockés dans deux formats, binaire et ROOT [16]. Le premier contient toutes les informations per-
mettant de retraiter toutes les données et le second des informations réduites et calibrées pouvant
être utilisées pour une analyse hors ligne.

Pour optimiser au mieux le temps de traitement et d’analyse des événements, le logiciel de
la couche 3 du système VME a été implémenté en utilisant le langage Go [17]. Par sa volonté
de vouloir faciliter et accélérer la programmation à grande échelle, Go est particulièrement bien
adapté pour implémenter efficacement des applications parallèles et des serveurs web, qui sont
deux fonctions largement utilisés dans le système DAQ et son système de monitoring associé. En
outre, son langage syntaxique simplifié permet une vitesse de compilation nettement supérieure
aux autres langages et une vitesse d’exécution proche du C/C++. Cependant, ce langage est peu
usité par les chercheurs et le logiciel de la couche 3 du système µTCA a été implémenté en C/C++.

Des différences logicielles importantes sont présentes sur la couche 2, puisque le logiciel im-
plémenté sur la carte processeur du VME (CPU) est programmé en C++ contre du VHDL pour
la µTCA. En effet, par sa nature de langage de description de matériel, le VDHL permet, contrai-
rement au C++, d’exécuter plusieurs instructions en parallèle ce qui augmente sensiblement les
performances de traitements et d’envoi des données provenant des différentes cartes ASM. Néan-
moins, son développement est nettement plus complexe et son comportement est plus proche de
l’électronique que de l’informatique [18]. En effet, le VHDL n’est pas un langage de programma-
tion mais un langage haut niveau de description de systèmes électroniques.

En plus des algorithmes d’analyses, un système de monitoring des données en temps réel a
été développé. Ce système est basé sur la création d’un serveur à partir d’un exécutable Go implé-
menté dans la troisième couche du système DAQ (figure 3.14).

Les données de monitoring sont accessibles à partir de n’importe quel client web (Chrome,
Firefox...) du moment que l’ordinateur soit connecté au même réseau que le PC d’acquisition.

Ces données comprennent des quantités liées au détecteur et des données liées au faisceau
afin de vérifier le bon fonctionnement du système (comme le profil d’activité β+ reconstruit, les
taux de déclenchement et d’acquisition, le spectre en énergie, les signaux numérisés de tous les
canaux du DPGA, le signal RF du cyclotron, ...).

En raison de la taille relativement importante des données de monitoring, la page web ne peut
pas être actualisée pour chaque événement sans dégradation de la bande passante de la DAQ. Elle
est donc rafraîchie tous les 50 événements, soit environ toutes les 2 s. Cette fréquence est suffisante
pour suivre visuellement l’évolution du profil en temps réel.
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FIGURE 3.14 – Illustration des deux systèmes de DAQ. À gauche l’architecture VME, à droite l’architecture
µTCA.
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3.3 Algorithme de reconstruction des données

3.3.1 Méthode du minimum d’approche

Le contrôle balistique en temps réel par l’utilisation de l’activitéβ+impose de mesurer et d’ana-
lyser le profil d’activité le long de l’axe du faisceau aussi vite que possible après le début du traite-
ment. Cette exigence rend difficile l’utilisation de la reconstruction itérative conventionnelle utili-
sée en TEP puisque ce genre d’algorithme a besoin d’une statistique élevée et d’un temps de calcul
assez long pour obtenir un résultat fiable [19].

Toutefois, dans le cadre de la protonthérapie, comme les photons d’annihilation sont produits
dans l’enveloppe ou du moins au voisinage du faisceau incident, il est possible d’obtenir un a
priori sur la position du vertex des photons d’annihilation à partir de la connaissance théorique
de la position du faisceau.

En effet à partir de la position théorique du faisceau, on peut calculer les coordonnées du point
d’annihilation en considérant que l’annihilation a lieu au point d’approche minimum entre la LOR
reconstruite et l’axe du faisceau (figure 3.15). Les coordonnées du point d’annihilation M(xm , ym ,
zm) peuvent s’écrire, avec les quantités définies sur la figure 3.15, comme :

xm = x1 −
(x2 −x1) (x1 −x0)+ (

y2 − y1
)(

y1 − y0
)

(x2 −x1)2 + (
y2 − y1

)2 (x2 −x1)

ym = y1 −
(x2 −x1) (x1 −x0)+ (

y2 − y1
)(

y1 − y0
)

(x2 −x1)2 + (
y2 − y1

)2

(
y2 − y1

)

zm = z1 −
(x2 −x1) (x1 −x0)+ (

y2 − y1
)(

y1 − y0
)

(x2 −x1)2 + (
y2 − y1

)2 (z2 − z1)

Cette technique est appelée algorithme de l’approche minimale (MA). En raison de la granu-
larité du détecteur, seules certaines valeurs de zm sont reconstruites par l’algorithme MA. Les va-
leurs des coordonnées obtenues sont donc discrètes. Afin d’estimer le profil continu sous-jacent,
une estimation non paramétrique est effectuée.

FIGURE 3.15 – Schéma de principe et notations utilisées pour le calcul des coordonnées du point d’annihi-
lation par approche minimum.

3.3.2 Estimation du profil d’activité β+continu

Pour estimer le profil d’activité β+continu à partir du profil discret reconstruit par l’algorithme
MA, on utilise une méthode non paramétrique basée sur des fonctions de densité de probabi-
lité gaussienne. Cette méthode d’estimation par noyau (ou encore méthode de Parzen-Rosenblatt
[20]) est décrite dans [21].

Le profil continu est donné par :
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f̂1 (z) = 1

n

n∑
i=1

1

hi
K

(
z − zi

hi

)
où n est la taille de l’échantillon, les zi sont les valeurs de z reconstruites par l’algorithme MA, K
est un noyau (kernel en anglais) donné par :

K (z) = 1p
2π

e−
z2

2

et hi est un paramètre de lissage de l’estimation autour de zi . Concrètement l’utilisation de cette
méthode nécessite deux ingrédients :

1. Le noyau K (dans notre cas une fonction de densité de probabilité gaussienne).

2. Le paramètre de lissage h.

Si le choix de la fonction noyau a peu d’impact sur la qualité de l’estimation (à condition que
ce noyau soit lisse, comme avec un noyau gaussien), le paramètre de lissage a un impact très signi-
ficatif sur les résultats. Pour illustrer cela, examinons visuellement, à partir des quatre graphiques
de la figure 3.16, l’estimation obtenue à partir d’un même profil d’activité discret pour différentes
valeurs du paramètre de lissage h. On peut constater qu’une valeur trop faible pour h produit des
résultats sans intérêt, la densité étant non nulle seulement à proximité immédiate des valeurs dis-
crètes, alors qu’une valeur trop élevée produit un lissage excessif avec perte des détails.

(a) h = 1 (b) h = 1.8

(c) h = 3 (d) h = 5

FIGURE 3.16 – Profils d’activité reconstruits avec l’algorithme MA (histogramme discret) et son estimation
par noyau (courbe verte) pour différents paramètres de lissage h.

3.3.3 Validation de la méthode de reconstruction avec une source radioactive ponc-
tuelle

Pour évaluer les capacités de l’algorithme MA à reconstruire la position d’annihilation β+, deux
expériences et une simulation Monte-Carlo ont été effectuées. Dans les deux cas, une source ra-
dioactive émettrice β+est déplacée le long de l’axe du faisceau (z) et la position reconstruite des
sources ponctuelles est comparée à la position vraie de la source.
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Par simulation Monte-Carlo, les données produites nous ont permis de constater que l’erreur
moyenne, définie comme la différence moyenne entre la position reconstruite et la position vraie,
était au centre du champ de vue inférieure à 0,5 mm. Il faut noter que, dans le cadre de cette
première simulation, la source β+est placée dans l’air et ne tient donc pas compte des effets de
diffusion qui se produisent dans le matériau entourant la source en situation réelle. Ce résultat
montre donc que pour une source ponctuelle placée dans des conditions idéales, l’erreur sur la
position reconstruite est très faible.

En parallèle de cette simulation, deux expériences différentes ont été réalisées : la première,
effectuée à l’aide d’une source de 22Na d’une activité de 14,4 kBq (figure 3.17) consistait à mesurer
le profil d’activité β+pour différentes positions de la source. Le balayage est effectué le long de l’axe
z par pas de 5 mm autour du centre du champ de vue pour un total de huit positions. Un exemple
de profil d’activité reconstruit pour une position donnée est illustré par la figure 3.18. La figure
3.19 montre la position reconstruite en fonction de la position vraie. Les positions sont définies
par rapport à une position de référence car seules les positions relatives ont pu être mesurées
avec une bonne précision. En effet, expérimentalement la mesure des positions de la source est
effectuée à l’aide d’une règle dont la position absolue par rapport au DPGA n’était pas connue
précisément. Les résultats présentés dans la figure 3.19 montrent une bonne corrélation entre
les positions reconstruite et vraie. La position reconstruite est égale à la position vraie avec une
précision inférieure au millimètre.

La seconde expérimentation a été réalisée à l’aide du faisceau de protons de 65 MeV de la ligne
Medicyc. Elle a consisté à irradier une cible de PMMA constituée d’un ensemble de dix lamelles
minces de PMMA placées perpendiculairement à l’axe du faisceau (figure 3.20). Ces lamelles de
3 mm d’épaisseur étaient séparées par une distance de 19,5 mm. Le centre de l’ensemble a été
placé à (x, y) = (0, 0). Ce type de cible permet d’induire une distribution d’activité β+fractionnée
en plusieurs pics le long de l’axe du faisceau puisque l’activité induite dans l’air est très faible.

De la même manière que pour l’expérience précédente avec la source de 22Na, la comparaison
des positions connues et reconstruites permet d’évaluer la capacité de l’algorithme MA à recons-
truire correctement la position z. Cependant, au lieu d’être ponctuelle la source possède dans le
plan perpendiculaire au faisceau une extension de 2,53 x 3,82 cm² (FWHM) (figure 3.3). Le profil
d’activité reconstruit est présenté sur la figure 3.21. Comme attendu, cette figure montre que le
profil d’activité reconstruit est fractionné en plusieurs pics. Les positions reconstruites ont été ob-
tenues à partir de la position du sommet des pics. En les comparant aux positions réelles (figure
3.22), on constate, comme dans le cas d’une source ponctuelle, une précision inférieure à 1 mm (là
encore la position absolue de la cible n’est pas connue précisément et seules les positions relatives
par rapport à la première position de la cible ont été considérées).

Ces résultats montrent que l’algorithme MA permet de reconstruire la position des sources
ponctuelles le long de l’axe du faisceau avec une précision d’environ 1 mm.
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FIGURE 3.17 – Vue de la source ponctuelle de 22Na positionnée dans le DPGA.

FIGURE 3.18 – Profil d’activité reconstruit avec l’algorithme MA (histogramme discret) et son estimation par
noyau (courbe pleine) pour une source de 22Na près du centre du champ de vue du DPGA.
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FIGURE 3.19 – Position reconstruite en fonction de la position réelle pour différentes positions de la source.
Le balayage est effectué le long de l’axe z par pas de 5 mm autour du centre du champ de vue pour un total
de huit positions. Les positions réelles et reconstruites sont relatives à la première position (désignée par
l’exposant 0). Les valeurs attendues sont représentées par une ligne noire. Les différences entre les points de
données et les valeurs théoriques sont une mesure de la précision de l’algorithme MA. Le graphique inséré
en haut à gauche montre les profils reconstruits pour toutes les positions de sources.

(a) Vue de la cible. (b) Schéma de positionnement de
la cible.

FIGURE 3.20 – Cible constituée d’un ensemble de dix lamelles minces de PMMA placées perpendiculaire-
ment à l’axe du faisceau.
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FIGURE 3.21 – Profil d’activité reconstruit obtenu après irradiation de la cible constituée d’un ensemble de
lamelles minces de PMMA par le faisceau de protons Medicyc. Nous pouvons remarquer que compte tenu
du champs de vue du DPGA, seules huit des dix lamelles sont visibles.

FIGURE 3.22 – Position reconstruite en fonction de la position réelle pour la cible de PMMA fractionnée en
lamelles (voir texte). Les deux positions sont relatives à la première position (désignée par l’exposant 0). La
valeur attendue est également indiquée par la ligne rouge. Les différences entre les points de données et les
valeurs théoriques sont une mesure de la précision de l’algorithme MA.
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3.4 Bilan

3.4.1 Bilan du système DPGA

Le système DPGA est un démonstrateur dédié au contrôle balistique d’un faisceau de hadrons
en temps réel. Ses caractéristiques techniques ainsi que les premiers essais avec une source ponc-
tuelle et un faisceau de protons ont été décrits. Le DPGA utilise des cristaux de LYSO couplés à
des photomultiplicateurs pour détecter les photons de 511 keV provenant d’annihilations β+. Des
cartes électroniques ont été développées pour le système d’acquisition (DAQ) et de déclenche-
ment (trigger). Pour la partie DAQ, une électronique à échantillonnage rapide de 5 GHz est utili-
sée. Pour la partie déclenchement, une carte électronique programmable mettant en œuvre des
décisions de déclenchement spécifiques à la TEP en ligne est utilisée.

Les essais sur faisceau de proton de 65 MeV s’effectuent sur la ligne Medicyc à Nice au sein de
l’Institut Méditerranéen de ProtonThérapie - IMPT.

La reconstruction du profil d’activité β+s’effectue avec un algorithme appelé algorithme d’ap-
proche minimale (MA). Cet algorithme, couplé à une méthode non paramétrique, permet de re-
construire en ligne la position de sources ponctuelles le long de l’axe du faisceau avec une pré-
cision d’environ 1 mm. Ces résultats prometteurs semblent montrer qu’une alternative aux al-
gorithmes de reconstruction itérative conventionnels utilisés en TEP est possible. La suite de ce
travail s’attachera à évaluer les capacités du système DPGA sur faisceau dans de nouvelles confi-
gurations.

3.4.2 Bilan et perspectives pour le système d’acquisition du DPGA

Lorsqu’on compare les systèmes VME et µTCA (tableau 3.2), il est indéniable que le système
µTCA possède de bien meilleures performances. Néanmoins la µTCA nécessite un investissement
financier deux fois plus élevé ainsi qu’un long et complexe développement du micrologiciel asso-
cié. De nombreux tests sont nécessaires afin de stabiliser le taux d’acquisition et de s’assurer de
l’intégrité des données.

Dans le cadre du DPGA, ce taux d’acquisition a été stabilisé à un premier palier de 2 kHz.
Toutefois nos tests ont montré que la µTCA est capable de proposer dans nos conditions d’expéri-
mentations un taux d’acquisition crête de 10 kHz, de façon très ponctuelle. En effet l’architecture
µTCA permet de lire uniquement les voies à l’origine d’un déclenchement laissant les autres voies
libres, réduisant le volume de données à traiter pour un événement. Par la suite, de futurs déve-
loppements devraient permettre de se rapprocher du taux d’acquisition théorique de 20 kHz.

En réalité, le taux d’acquisition théorique de la µTCA, 20 kHz, est limité par le temps de lecture
et de numérisation incompressible de l’ensemble DRS4 et ADC. Si cela s’avérait nécessaire, il serait
possible de remplacer l’ensemble par des ADC plus rapides [22] et de nombreuses optimisations
peuvent encore être effectuées, comme réduire le nombre d’échantillons [1] par exemple.
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TABLEAU 3.2 – Comparaison des caractéristique des systèmes VME et µTCA.

VME µTCA

Bande passante
40 Mo.s−1 / carte ASM

480 Mo.s−1 / 12 cartes ASM
20 Gb.s−1

Taux d’acquisition théorique :
1 Carte ASM

12 Cartes ASM
1 kHz
83 Hz

5 kHz
5 kHz

Mode de lecture Série (toutes les cartes) Parallèle (par mezzanine)
Taux d’acquisition avec un déclenchement

sur deux mezzanines en coïncidence temporelle
83 Hz Au moins 20 kHz

Temps de transmission (ASM vers AMC40) 1 ms / Carte 50 µs / mezzanine

Ordre de prix (€)
8k

(4k chassis + 4k CPU)
14k

(4 k chassis + 10 k par AMC40)

PC d’acquisition
PC de bureau

400 €

PC disposant de plusieurs ports fibres
4000 € (2018)

Protocole d’échange DAQ - PC TCP/IP UDP
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Dans la première partie, les différents défis à relever pour le contrôle balistique en hadronthérapie
ont été identifiés. Puis les différentes solutions techniques qui peuvent être mises en place ont été
présentées. Certaines de ces solutions ont abouti à la construction et au développement du Détec-
teur Pixelisé de Grande Acceptance, le DPGA. Après une explication détaillée des paramètres néces-
saires à la simulation, cette deuxième partie s’attachera à étudier les performances de ce détecteur
dans diverses conditions d’irradiation.
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Chapitre 4

Simulation Monte-Carlo avec Geant4

Préambule

Ce chapitre décrit les outils informatiques utilisés pour la simulation du DPGA et de la phy-
sique associée. Les motivations de la simulation Monte-Carlo sont d’abord exposées. En-
suite l’environnement de simulation Geant4 est introduit, en se concentrant sur le concept
du tracking. Puis, les propriétés de Geant4 sont décrites ainsi que les étapes nécessaires
pour développer une simulation d’un système de détection. Enfin, nous nous intéresse-
rons à la physique implémentée dans Geant4 et aux modèles les plus pertinents dans le
cadre de la protonthérapie.
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4.1 Motivations

Lorsqu’on conçoit puis exploite un instrument de détection de particules ionisantes, il est in-
téressant de pouvoir s’appuyer sur un outil devenu incontournable : la simulation Monte-Carlo.
En effet, par la modélisation de phénomènes naturels nous pouvons anticiper le comportement
du dispositif, estimer ses performances et éventuellement l’optimiser bien avant sa construction,
ce qui permet de réduire le coût de réalisation. Lorsque le détecteur est construit et produit des
données, la simulation peut également aider à comprendre certains effets expérimentaux.

4.2 Simulation Monte-Carlo des interactions particule-matière

4.2.1 Contexte historique

Le terme « Monte-Carlo » (MC) a été introduit durant la seconde guerre mondiale par Stanislaw
Ulam, Nicholas Metropolis et Von Neumann en tant que nom de code pour dissimuler des travaux
confidentiels sur l’élaboration d’une bombe atomique à Los Alamo (USA). Ces travaux, dans le
projet Manhattan, impliquaient une collaboration entre mathématiciens et physiciens pour étu-
dier la diffusion des neutrons dans les matériaux fissibles. Ce fut la première application de la
technique Monte-Carlo au transport des particules. Les générateurs de nombres aléatoires utili-
sés pour reproduire la nature stochastique des interactions sont très similaires aux jeux de hasard
pratiqués à Monte-Carlo, d’où le choix de ce nom.

Toutefois la méthode a beaucoup évolué et s’est étendue à des domaines aussi variés que la
météorologie, la finance, l’astrophysique ou les diverses branches de la physique fondamentale
des interactions rayonnement-matière. Bien qu’initialement inventée en 1947 par Metropolis, et
publiée pour la première fois en 1949 dans un article coécrit avec Ulam, ce n’est qu’en 1963 que
Zerby [1] publia un article sur l’utilité de la méthode MC pour simuler le transport des particules
en physique médicale et en présenta les premières applications à travers l’étude de la réponse d’un
compteur à scintillation. Actuellement, la méthode MC est reconnue pour être la plus efficace pour
estimer les distributions spatiales des particules et des dépôts d’énergie. Dans le milieu médical,
elle est utilisée dans la totalité des disciplines du diagnostic et de la thérapie par rayonnement,
mais également pour la radioprotection des patients [2].

4.2.2 Principe du transport des particules par méthode Monte-Carlo

4.2.2.1 Principe général

D’une manière générale, les méthodes Monte-Carlo utilisent des nombres aléatoires pour si-
muler des phénomènes comportant une ou plusieurs variables aléatoires.

On considère une simulation Monte-Carlo élémentaire, visant à évaluer l’espérance (et la va-
riance) d’une variable aléatoire en générant un grand nombre d’échantillons qui suivent la même
loi de probabilité que la variable aléatoire.

Soit X une variable aléatoire continue (appelée aussi variable à densité), qui peut prendre toute
valeur réelle dans l’intervalle [a,b]. On définit une fonction p(x) appelée densité de probabilité de
la variable aléatoire, telle que la probabilité d’obtenir une valeur dans l’intervalle [x1,x2] soit :

P(x1 ≤ x ≤ x2) =
∫ x2

x1

p(x)d x

La densité de probabilité doit vérifier la condition suivante, appelée condition de normalisa-
tion : ∫ b

a
p(x)d x = 1

On introduit aussi la fonction de répartition F(x) qui donne la probabilité d’obtenir une valeur
inférieure ou égale à x :
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F(x) =
∫ x

a
p(x ′)d x ′

De manière générale, une distribution continue de densité de probabilité pour la variable aléatoire
X peut être générée en égalant sa fonction de répartition à un nombre u, où u est une valeur d’une
variable aléatoire de densité uniforme sur l’intervalle [0,1], puis en inversant cette relation. Une
valeur de x s’obtient donc selon :

x = F−1(u)

La probabilité d’obtenir x compris entre x1 et x2 est bien celle recherchée :

P(x1 ≤ x ≤ x2) = P(x1 ≤ F−1(u) ≤ x2)

= P(F(x1) ≤ u ≤ F(x2))

= F(x2)−F(x1)

=
∫ x2

x1

p(x)d x

Ainsi lorsque la fonction de répartition est inversible analytiquement, on peut générer des
nombres aléatoires selon une loi quelconque à partir d’une loi uniforme sur l’intervalle [0,1].

Néanmoins comme la méthode d’inversion nécessite qu’il soit possible d’inverser la fonction
de répartition, cette méthode est en réalité limitée à quelques lois élémentaires. Lorsque ce n’est
pas le cas on peut utiliser d’autres méthodes plus complexes.

4.2.2.2 Illustration dans le cas de la propagation d’un photon

Le principe du transport peut se schématiser en trois étapes simples. Pour illustrer ces trois
étapes nous allons suivre le transport d’un photon dans un matériau homogène :

1. La première étape consiste à calculer le libre parcours moyen (λ) par la formule :

λ= A

ρNAσtot

où σtot est la section efficace totale d’interaction, NA le nombre d’Avogadro, A le numéro
atomique du matériau et ρ la masse volumique du matériau. La section efficace totale est
calculée à une énergie incidente donnée comme la somme des sections efficaces de chaque
processus auquel la particule est sensible (par exemple l’effet photoélectrique, l’effet Comp-
ton, la diffusion Rayleigh et la création de paires pour le photon). La longueur d’interaction
du photon considéré, xi , est tiré aléatoirement suivant une loi exponentielle 1

λe−x/λ. xi est
ainsi obtenu par tirage d’un nombre aléatoire u uniformément réparti dans l’intervalle ]0,1]
et par l’application de la relation xi = −λ log(u). Puis on compare la valeur de la longueur
d’interaction tirée aléatoirement xi avec l’épaisseur du matériau t :

— Si xi < t , le photon interagit.

— Si xi > t le photon n’interagit pas.

2. La deuxième étape consiste à déterminer quel processus se produit effectivement au cours
de l’interaction, parmi l’effet photoélectrique (P), la diffusion Compton (C), la diffusion Ray-
leigh (R) et la création de paires (G) :

— On calcule la section efficace totale pour une énergie donnée à partir de la valeur de
chaque section efficace : σtot = σp +σc +σR +σG.
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— Puis on tire aléatoirement et uniformément une valeur entre 0 et 1 que l’on compare

aux différentes contributions
σp

σtot
,

(σp+σc )
σtot

,
(σp+σc +σR)

σtot
et 1, pour déterminer quel pro-

cessus se produit parmi les quatre.

3. Enfin au cours de la troisième étape, on détermine l’état final du processus, par exemple
l’angle de diffusion du photon incident (déterminé à partir de la section efficace différen-
tielle angulaire) et l’énergie d’émission de l’électron éjecté dans le cas du processus Comp-
ton.

Selon l’application, les algorithmes des codes de simulation utilisent différentes méthodes
d’échantillonnage (directe, de rejet...) [3]. Cependant, à cause du nombre important de phéno-
mènes physiques intervenant, l’application de la méthode Monte-Carlo nécessite de disposer d’une
grande population de nombres aléatoires pour simuler l’histoire de chaque particule depuis sa
création jusqu’à sa disparition dans le milieu. La méthode Monte-Carlo repose donc sur les proba-
bilités et dépend ainsi fortement de la qualité du tirage aléatoire. Ainsi on va chercher à maximiser
le nombre de tirages informatiquement. Il est important de noter que les nombres aléatoires sont
obtenus à partir de générateurs de nombres pseudo-aléatoires. Le terme pseudo insiste sur le fait
qu’il est impossible de générer informatiquement une séquence de nombres de façon totalement
aléatoire. C’est pourquoi il existe de nombreux générateurs différents, ainsi que des tests standar-
disés permettant d’estimer la fiabilité et la rapidité de ces générateurs [4]. Le générateur utilisé par
défaut dans nos simulations est le Mersenne Twister. Il possède une grande période (219937-1), et
reste plus rapide que la plupart des autres générateurs [5].

4.2.3 Classification des codes Monte-Carlo

La plupart des codes de suivi de particules à l’échelle macroscopique ne simulent pas explici-
tement toutes les interactions et adoptent un compromis entre le temps de calcul et la précision.
Pour cela Berger introduit, en 1963, la technique « d’histoire condensée ». Cette technique consiste
à regrouper les interactions individuelles en étapes globales au cours desquelles énergie, direction
et déplacement sont échantillonnées à partir de distributions appropriées.

Pour implémenter l’histoire condensée, il existe deux possibilités conduisant à deux classe de
codes :

1. Classe I, qui contient tous les algorithmes qui regroupent toutes les interactions. La produc-
tion de particules secondaires est prise en compte globalement après chaque étape par une
distribution de la perte d’énergie de la particule primaire. MCNP(X) [6, 7], ITS [8] et ETRAN
[9] utilisent cette approche.

2. Classe II ou encore appelée classe « mixte » : associe méthode condensée et méthode dé-
taillée. Ainsi les évènements engendrant une perte d’énergie et/ou déflexion angulaire infé-
rieures à des valeurs seuils préétablies (qualifiés d’évènements faibles) sont traités par mé-
thode condensée, tandis que les collisions fortes, dites « catastrophiques », de par la perte
d’énergie et/ou la déflexion angulaire élevées qu’ils produisent, sont simulées par la mé-
thode détaillée [2]. Parmi les codes de cette catégorie, on distingue les codes FLUKA [10],
GEANT4 [11] et PENELOPE [12].

Toutefois si à l’origine ces deux classes de codes étaient destinées à simuler rapidement la
trajectoire des électrons, ils se révèlent très imprécis pour suivre des particules de faible énergie
incidente. En effet, seule une simulation pas-à-pas peut assurer une précision à petite échelle (ty-
piquement inférieure au micromètre) et à faible énergie (jusqu’à quelques eV). Cette précision est
un prérequis indispensable pour simuler fidèlement les interactions physiques des applications
à l’échelle microscopique. Parmi les principaux domaines d’applications, nous pouvons citer la
radiobiologie, la micro- et la nano-dosimétrie.

Dans la catégorie des codes de simulation en mode pas-à-pas, capable de suivre des parti-
cules incidente d’une centaine de keV à quelques eV, on peut citer : Geant4-DNA [13], une version
spécifique de Geant4.
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Geant4-DNA a pour objectif de développer la première plate-forme ouverte librement acces-
sible à tous les utilisateurs pour la simulation des dommages biologiques précoces induits par les
radiations ionisantes. Il est développée pour simuler les interactions électromagnétiques des élec-
trons, des protons, des atomes d’hydrogène et des particules alpha (incluant leurs états de charge)
dans l’eau liquide, le principal constituant du milieu biologique.

4.3 Geant4

4.3.1 Introduction

Geant4, acronyme de GEometry ANd Tracking, est une plateforme logicielle pour la simula-
tion du passage de particules à travers la matière par la méthode de Monte-Carlo qui utilise la
programmation « orientée-objet » (C++)[11].

Geant4 a été conçu et construit comme une véritable « boîte à outils » pour permettre son
adaptation facile et une utilisation optimale dans différents domaines d’application comme la
physique des hautes énergies, la médecine, la physique des accélérateurs, l’astrophysique ou en-
core la radiobiologie.

Geant4 permet à l’utilisateur de créer un modèle géométrique avec un grand nombre de vo-
lumes élémentaires et de matériaux différents. Il permet également de définir des volumes sen-
sibles qui enregistrent des informations simulant les réponses du détecteur. Il offre également la
possibilité de sélectionner l’ensemble des particules d’intérêt et les processus physiques qui ré-
gissent leurs interactions. L’utilisateur peut également interagir avec la boîte à outils par le biais
d’un choix d’interfaces. De plus l’utilisateur, peut également visualiser la géométrie et les trajec-
toires des particules avec une variété de systèmes graphiques [14].

Geant4 est organisé en classes et chacune d’entre elles traite d’aspects particuliers de la simu-
lation (par exemple une classe pour la géométrie, une classe pour les particules, une classe pour la
gestion des observables à enregistrer...). Techniquement pour implémenter une simulation, l’uti-
lisateur développe ses propres classes qui héritent de celles de GEANT4.

Enfin, à la différence d’autres codes comme FLUKA [10] ou encore MCNPX [15], le code source
de GEANT4 est accessible à la communauté. Cet aspect est intéressant car il offre la possibilité à
tout utilisateur d’accéder à la structure interne du code et ainsi de pouvoir la modifier et l’aména-
ger selon sa convenance.

4.3.2 Architecture globale

Geant4 propose de nombreuses classes C++ que l’utilisateur appelle dans sa propre applica-
tion. Les classes sont organisées en 17 catégories comme représenté sur le schéma 4.1.

Les catégories situées en bas du diagramme sont utilisées virtuellement par toutes les catégo-
ries supérieures et constituent la base de la boite à outil. La catégorie « Global » fournit le système
d’unités, de constantes, de générateurs de nombres aléatoires et de types de base utilisés dans le
code. Les catégories « materials », « particles », « graphical representations » et « geometry » incluent
des classes pour la modélisation de la géométrie. « Intercoms » permet d’interagir avec Geant4
par le biais de l’interface utilisateur, comme par exemple avec la fonctionnalité de visualisation.
Au-dessus de ces six classes se trouvent des catégories qui gèrent le suivi des particules et des
processus qu’elles doivent suivre. Dans GEANT4 la trajectoire d’une particule et les informations
associées sont accessibles par les classes « Track » et « Step ».

— La trajectoire (Track) : la trajectoire est le suivi complet d’une particule depuis sa créa-
tion jusqu’à sa disparition. La classe G4Track conserve ainsi les informations de la particule
(énergie, impulsion, position, temps, . . . ), tout en contenant également les informations sta-
tiques (masse, charge, ...). Après l’application de chacun des processus. La trajectoire est
mise à jour.
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FIGURE 4.1 – Catégorie de classes de Geant4

FIGURE 4.2 – Track
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— Le pas (Step) : il représente la trajectoire d’une particule entre deux interactions discrètes
(photoélectrique, Compton, ...). La classe G4Step stocke les informations transitoires du pas.
Le Step est défini par deux points, PreStepPoint et PostStepPoint. Le Step contient les infor-
mations entre deux positions d’une particule telles que l’énergie, les changements de trajec-
toires et le temps de vol de la particule durant le pas (voir figures 4.3 et 4.2).

FIGURE 4.3 – Step

« Processes » est la catégorie de classes qui contient les modèles d’interactions physiques im-
plémentés et « Digits+Hits » gère les paramètres du ou des volume(s) sensible(s) défini(s) par l’uti-
lisateur et les observables à enregistrer.

Ainsi une simulation GEANT4 suit donc étape par étape (« Step ») la trajectoire (« Track ») d’un
projectile. Au début de chaque « Step », chaque processus physique susceptible de se produire pro-
pose une distance de prochaine interaction. Le processus proposant le plus petit parcours est re-
tenu. Cela prend aussi en compte les changements de milieu et un éventuel pas maximum imposé
par l’utilisateur. Une fois le processus choisi, le ou les modèles le décrivant sont appliqués et modi-
fient l’état de la particule le long du « Step » pour les processus continus ou à la fin du « Step » pour
les processus discrets. Les éventuelles particules secondaires créées suivront la même procédure.
Une fois que la particule a une énergie cinétique nulle, les processus au repos comme la décrois-
sance radioactive sont activés. Lorsque toutes les particules sont au repos et dans un état stable
ou qu’elles sont sorties du volume délimité par l’utilisateur, la simulation s’arrête.

Au-dessus de Step et de Track se trouve l’échelle principale de Geant4, l’Event ou encore évé-
nement. Un événement au sens de Geant4 est donc l’ensemble des steps et des tracks d’une seule
particule primaire. Les informations qui peuvent être stockées sont :

— La liste des particules

— La liste des trajectoires des particules

— La liste des interactions, appelées dans Geant4 : « hits »

L’échelle la plus globale est le Run qui est constitué d’un ensemble d’events pour une simu-
lation. Le Run commence à partir de la génération du faisceau primaire et se termine lorsque
toutes les données et histogrammes sont stockés. Au cours d’un même Run, la géométrie, les vo-
lumes sensibles et les processus physiques restent inchangés. Un Run est représenté par un objet
G4Run et il commence par une méthode de la classe G4RunManager appelée BeamOn(). La classe
G4RunManager contient aussi la méthode Initialize(), qui gère la construction de la géométrie du
détecteur, la construction des particules et des processus physiques et le calcul des tableaux de
sections efficace. Cette méthode est donc obligatoire avant de lancer la simulation.

Un résumé des différentes couches de Geant4 est représenté sur la figure 4.4.
Enfin, les catégories « Visualization », « Persistency » et « Interfaces » relient GEANT4 à des pro-

grammes externes.

4.3.3 Géométrie

La catégorie géométrie permet de décrire des structures géométriques complexes. La défini-
tion de la géométrie, également appelée construction du détecteur, impose de définir non seule-
ment des volumes géométriques, mais également leurs matériaux, leurs positions et leurs relations
logiques les uns avec les autres, en cas d’imbrications.

Les premières choses à définir dans la classe DetectorConstruction sont les matériaux et les
éléments impliqués dans la simulation. Pour construire les matériaux, il existe trois classes prin-
cipales :
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FIGURE 4.4 – Applications utilisateur et kernel de GEANT4

— G4Isotope qui décrit les propriétés des atomes. L’objet contient un nom, un numéro ato-
mique, un nombre de nucléons, une masse par mole.

— G4Element qui décrit les propriétés des éléments, notamment la composition isotopique.
Par exemple, l’oxygène naturel est constitué des isotopes 16O, 17O et 18O. Cette classe est
similaire à la classe G4Isotopes.

— G4Material qui décrit les propriétés macroscopiques de la matière : densité, état, des gran-
deurs macroscopiques comme la longueur de radiation...

Certains matériaux sont inclus dans la base de données interne Geant4, qui est dérivée de la base
de donnée du NIST (National Institute of Standards and Technology). Ils peuvent être utilisés par
défaut [16]. De cette façon, l’abondance naturelle de divers isotopes et les propriétés des maté-
riaux sont automatiquement mises en œuvre. Après le choix des matériaux, l’utilisateur doit défi-
nir les objets géométriques et leur position. Geant4 utilise le concept de volume solide pour gérer la
forme, le concept de volume logique pour indiquer les matériaux utilisés, et le concept de volume
physique pour gérer le positionnement spatial, l’orientation et les relations logiques des éléments
géométriques. Cette classe est une des classes obligatoires que l’utilisateur doit implémenter.

4.3.4 Particules

Geant4 fournit différents types de particules qui peuvent être utilisés dans les simulations.
Chaque particule est représentée par sa propre classe qui est dérivée de G4ParticleDefinition. Les
particules sont organisées en six grandes catégories :

1. Lepton

2. Méson

3. Baryon

4. Boson

5. « Short-lived » qui au sens de Geant4 sont les particules avec une durée de vie inférieure à
10−12 s

6. Ion
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La classe G4ParticleDéfinition possède des propriétés qui caractérisent les particules indivi-
duelles, telles que le nom, la masse, la charge, le spin, etc. Par exemple, les protons sont représen-
tés par la classe G4Proton et on peut accéder à la particule par la méthode : G4Proton : : Proton-
Definition().

La classe G4Ions représente tous les noyaux lourds. Plus d’une centaine de types de particules
sont fournis par défaut pour être utilisés dans divers processus physiques [17].

4.3.5 Implémentation d’un faisceau de particule primaire

Une classe obligatoire à implémenter est G4VUserPrimaryGeneratorAction, qui gère la façon
dont les particules primaires sont générées. L’utilisateur doit utiliser trois méthodes pour sélec-
tionner la position, la quantité de mouvement et l’énergie cinétique des particules primaires :

— SetParticlePosition(x, y, z) : définit la position à laquelle les particules primaires sont géné-
rées.

— SetParticleMomentumDirection(x, y, z) : permet de définir la direction initiale des particules
primaires.

— SetParticleEnergy(aKineticEnergy) : définit l’énergie cinétique initiale des particules primaires.

Après l’implémentation de ces trois méthodes, l’utilisateur doit invoquer la méthode GeneratePri-
maryVertex(anEvent) pour générer les particules primaires [17].

4.3.6 Processus physiques et « PhysicsList »

Geant4 inclut une grande variété de modèles physiques qui couvrent la physique des photons,
électrons, muons, hadrons et ions pour des énergies allant de quelques eV à plusieurs PeV. Les
processus physiques décrivent comment les particules interagissent avec un matériau. Ils sont re-
groupés en cinq catégories suivant les mots clés (la terminologie sera conservée) : electromagnetic,
hadronic, decay, optical et phonon.

C’est à l’utilisateur de choisir les processus physiques pour les applications qui l’intéressent
et de les implémenter dans une classe appelée PhysicsList. La physique de Geant4 sera expliquée
en détail dans la section suivante. Toutefois, devant le nombre important de processus physiques
à maitriser, et dans un souci d’accessibilité, la communauté Geant4 a mis à disposition des « pa-
quets » de processus adaptés à chaque application (calorimétrie en physique des hautes énergies,
dosimétries à basse énergie . . . ). Pour une même application, plusieurs « paquets » encore appe-
lés « physics list » peuvent exister puisque, pour un même problème physique, différents modèles
peuvent coexister. De plus, pour accélérer le temps de calcul, un même modèle peut être implé-
menté avec différents niveaux de précision.

4.3.7 Analyse

GEANT4 inclut le paquet g4tools qui fournit le code pour écrire et lire des histogrammes ou
des données dans plusieurs formats : ROOT ou CSV 1 par exemple. La classe permettant d’interagir
avec ce paquet est nommée AnalysisManager.

4.3.8 La fonction Main()

La fonction main() en langage C++ est le point d’accès du programme. Dans la fonction, une
instance de la classe G4RunManager doit être créée. Dans le RunManager, il est obligatoire de
donner toutes les informations nécessaires pour construire et exécuter la simulation :

1. DetectorConstruction

2. PrimaryGeneratorAction

1. CSV signifie "valeurs séparées par des virgules" et ROOT correspond à un format binaire optimisé.
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3. PhysicsList

4. SteppingAction

5. AnalysisMananger

Les trois premières classes sont obligatoires, tandis que les autres classes sont liées à l’analyse
des données et sont appelées classes d’action utilisateur. La simulation commence par la méthode
BeamOn(N), où N est le nombre d’événements, c’est-à-dire le nombre de particules primaires qui
vont être simulées. Lorsque l’exécution se finit, les objets G4RunManager sont supprimés, les his-
togrammes sont sauvegardés et la simulation se termine.

4.4 Physique implémentée dans Geant4

4.4.1 Physics list électromagnétique

L’ensemble des processus et modèles physiques électromagnétiques (EM) standard comprend
des modèles de simulation de l’ionisation, du Bremsstrahlung, de la création de paire et d’autres
interactions électromagnétiques pour des énergies allant de 1 keV à 10 PeV. Le package EM basse
énergie comprend des modèles alternatifs pour la simulation des interactions électromagnétiques
des photons, des électrons, des hadrons à des énergies inférieures à 100 eV. Il contient également
des modèles pour la simulation de la relaxation atomique et des modèles qui décrivent l’inter-
action du rayonnement avec les systèmes biologiques. L’ensemble peut effectuer une simulation
détaillée du transport de particules dans un milieu. Pour la partie électromagnétique, la physics
list recommandée est G4EmStandardPhysics. Très complète, elle gère les interactions des γ, e+, e−

, des ions légers (p, n, 2H,3H,3He, 4He), des pions (π+,π−) et des ions génériques au sens de Geant4,
tels que Z > 4. Le tableau 4.1 détaille tous les processus physiques électromagnétiques utilisés.

TABLEAU 4.1 – Processus électromagnétiques implémentés dans les « physics list » G4EmStandardPhysics.

Particule Processus
γ G4PhotoElectricEffect, G4ComptonScattering, G4GammaConversion

e− G4eMultipleScattering, G4eIonisation, G4eBremsstrahlung
e+ G4eMultipleScattering, G4eIonisation, G4eBremsstrahlung, G4eplusAnnihilation

ions G4hMultipleScattering, G4ionIonisation,
hadrons G4hMultipleScattering, G4hIonisation

Étant donné le niveau minimum de précision recommandé par la communauté, la physics list
G4EmStandardPhysics_option3 a été spécialement conçue pour toutes les applications nécessi-
tant de décrire avec une grande précision les interactions des électrons, des hadrons et des ions
en l’absence de champ magnétique. Les différences par rapport au niveau de précision par défaut
sont :

— Le modèle G4UrbanMscModel96 utilisé pour la diffusion multiple de e+, e−, hadrons et ions
à toutes les énergies (contre G4UrbanMscModel par défaut).

— Le paramètre RangeFactor pour la diffusion multiple de e+, e− est réglé à 0,01 (0,04 par dé-
faut). RangeFactor est un paramètre compris entre 0 et 1, qui limite la taille du pas de pro-
pagation à l’entrée dans un nouveau volume, particulièrement contraignant pour les parti-
cules de faible énergie.

— L’utilisation de l’option fUseDistanceToBoundary pour décrire la diffusion multiple des élec-
trons et des positons.

— L’augmentation du nombre d’intervalles en énergies dans les tables de sections efficaces à
220 (contre 84 par défaut).

— Le paramètre dRoverRange utilisé dans le calcul de la limite de pas par le processus d’ionisa-
tion est réduit par rapport à la valeur par défaut (0,2 à 0,1) pour les ions α, 3He. dRoverRange
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définit la fraction maximale du parcours d’une particule en un step. Autrement dit, dRover-
Range limite la taille du step pour éviter qu’il ne soit trop grand.

— Le paramètre finalRange utilisé pour limiter la taille du step des processus d’ionisation a été
ajusté en fonction des particules : 0,1 mm pour les e+,e−, 0,05 mm pour les muons, pions
et protons, 0,01 mm pour les α et 3He et 0,001 mm pour les ions. Ce paramètre fixe la limite
pour la réduction progressive de la longueur du step. En principe, la taille du step décroît
à mesure que la particule perd de l’énergie. En théorie cette taille de step peut tendre vers
0. Le paramètre finalRange fixe une longueur en deçà de laquelle la particule terminera son
processus.

— Le modèle G4KleinNishinaModel est utilisé pour simuler la diffusion Compton en incluant
l’élargissement Doppler et la désexcitation atomique.

— Le modèle G4IonParametrisedLossModel basé sur les tables de l’ICRU 73 est utilisé pour
gérer la perte d’énergie des ions.

— Le processus de diffusion G4RayleighScattering est utilisé par défaut avec le modèle Liver-
more.

— Le processus G4NuclearStopping est utilisé pour simuler de manière précise la perte d’éner-
gie des particules chargées lors de leur parcours. Les particules éligibles sont les α, 3He et les
ions.

4.4.2 Physique hadronique : Modèles théoriques

Les modèles physiques des interactions hadroniques dans Geant4 couvrent une large gamme
d’énergie. Cette gamme d’énergie va de quelques eV à 7 TeV (pour les expériences LHC), voire des
valeurs encore plus élevées pour la physique des rayons cosmiques. Il n’existe pas (du moins à
l’heure actuelle) un unique modèle général qui couvre toute la gamme d’énergie mais une variété
de modèles théoriques qui peuvent être contraints par des données expérimentales lorsqu’elles
existent. Bien entendu, dans une seule application, seule une petite partie de cette gamme peut
être nécessaire. Pour cela Geant4 inclut un très large choix de modèles d’interactions et de don-
nées expérimentales que l’utilisateur peut choisir en fonction d’un compromis entre performance
et temps de simulation. L’ensemble actuel de modèles hadroniques théoriques comprend les mo-
dèles :

— Quark-Gluon-String (QGS)

— Fritiof (FTF)

— Dynamique moléculaire quantique, Quantum Molecular Dynamics (QMD)

— Cascade de Bertini (BERT)

— Cascade intranucléaire de Liège (INCL++)

— Cascade binaire (BIC)

Dans tous ces modèles, l’énergie, la quantité de mouvement et la plupart des nombres quan-
tiques sont conservés. Ils traitent les interactions inélastiques des protons, neutrons, pions, kaons
et hyperons. L’utilisateur doit choisir le modèle le plus approprié en fonction de ses objectifs et de
la gamme d’énergie concernée [17].

4.4.2.1 QGS

Le modèle QGS simule l’interaction, avec les noyaux, des protons, des neutrons, des pions et
des kaons dans une gamme d’énergie comprise entre 15 GeV et quelques dizaines de TeV. Il est
généralement utilisé pour les simulations de physique des hautes énergies [17].
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4.4.2.2 FTF

Le modèle FTF est utilisé pour la simulation des interactions hadron-noyau pour lesquelles
la quantité de mouvement dans le référentiel du laboratoire est supérieur à 3− 4 GeV/c et des
interactions noyau-noyau où Pl ab > 2− 3 GeV/c. Il suppose que toutes les interactions hadron-

hadron sont des réactions binaires de type h1 +h2 −→ h
′
1 +h

′
2 et, comme le QGS, il est utilisé pour

les simulations liées à la physique des hautes énergies [17].

4.4.2.3 QMD

Le modèle QMD est un modèle de dynamique moléculaire quantique utilisé pour la simula-
tion des interactions ion-ion donné valide à partir de quelques dizaines de MeV/A jusqu’à 3 GeV/A
[18].

Ce modèle est implémenté dans Geant4 par la classe G4QMDReaction et est basé sur le code
JAERI-QMD (JQMD) [19]. C’est un code de transport qui suit l’évolution de la fonction densité à un
corps, donnée par l’équation de Landau-Vlasov. Cette fonction est approximée par une somme de
gaussiennes, représentant chacune un des nucléons du noyau. Le potentiel nucléaire est ensuite
créé dynamiquement à partir de cette fonction densité. Il dépend ainsi du temps et évolue au cours
de la réaction. L’évolution du système est calculée par pas de temps de 1 fm/c et tous les nucléons
sont propagés dans ce potentiel. L’évolution est stoppée au bout d’un temps de 100 fm/c, pour
lequel l’équilibre thermique est supposé atteint.

4.4.2.4 BERT

Le modèle en cascade intranucléaire de Bertini gère les interactions des protons, neutrons,
pions, kaons et hyperons incidents jusqu’à 10 GeV. Il inclut les modèles de pré-équilibre, d’explo-
sion de noyaux, de fission et d’évaporation. Il traite les réactions nucléaires initiées par des ha-
drons à longue durée de vie, tels que les protons ou les neutrons, et les rayons γ avec des énergies
entre 0 et 10 GeV.

Le modèle est basé sur le fait que, dans les collisions particule-noyau, la longueur d’onde
de Broglie de la particule incidente est plus courte, ou du même ordre de grandeur, que la dis-
tance intra-nucléon moyenne, ce qui justifie une description des interactions en termes de col-
lisions particule-particule. Le noyau cible est modélisé par des sphères concentriques de densité
constante (jusqu’à six), et le projectile est transporté en ligne droit à travers le milieu nucléaire
et interagit en fonction du libre parcours moyen déterminé par la section efficace totale hadron-
nucléon. La cascade commence lorsqu’une particule incidente frappe un nucléon et produit des
particules secondaires. Les particules secondaires peuvent à leur tour interagir avec d’autres nu-
cléons ou être absorbées. Pour les noyaux très excités par le rayonnement, des processus de désin-
tégration de Fermi ou de fission peuvent se produire. Dans l’étape finale, l’évaporation nucléaire
se produit tant que l’énergie d’excitation est suffisamment grande pour éliminer les fragments du
noyau. L’émission gamma se produit alors à des énergies inférieures à 0,1 MeV. La cinématique
relativiste est appliquée tout au long de la cascade. La cascade se termine lorsque toutes les parti-
cules, cinématiquement capables de le faire, s’échappent du noyau [17]. Dans le code, ce modèle
est implémenté dans la classe G4CascadeInterface.

4.4.2.5 INCL++

La cascade intranucléaire de Liège a été développée pour étudier les réactions de spallation
où des particules incidentes d’environ 200 MeV sont impliquées. La technique de modélisation la
plus appropriée dans cette gamme d’énergie est la cascade intranucléaire (INC) combinée au mo-
dèle d’évaporation. Le(s) projectile(s) à haute énergie déclenche(nt) une avalanche de collisions
binaires dans le noyau cible. Toutes les particules, nucléons et pions, sont suivies individuellement
et sont supposées se déplacer dans un volume sphérique. En raison de ces collisions, l’émission
de nucléons et de pions est possible. La cascade s’arrête lorsque le noyau restant se thermalise. La
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liste des applications possibles de ce modèle comprend des simulations de réacteurs nucléaires
pilotés par accélérateur (ADS), des simulations de cibles de spallation, des simulations des radia-
tions présentes à proximité d’accélérateurs de haute énergie, dans l’espace et lors des radiothéra-
pies proton ou carbone. La gamme d’énergie de ce modèle pour les nucléons et les pions incidents
est de 1 MeV à 20 GeV. En principe, tout noyau cible à partir du deutérium est acceptable, mais les
noyaux lourds proches de la vallée de stabilité ont été étudiés et testés de manière plus appro-
fondie que les noyaux légers ou instables. Les noyaux légers (de A = 2 à A = 18 inclus) peuvent
également être utilisés comme projectiles.

Le modèle est implémenté dans la classe G4INCLXXInterface [17].

4.4.2.6 BIC

Une alternative à la cascade de style Bertini est le modèle de cascade binaire Geant4. Il est spé-
cifiquement conçu pour les protons et les neutrons dont l’énergie cinétique incidente, E ki n , est
inférieure à 3 GeV, les ions avec E ki n < 1,5 GeV/A et les ions légers avec E ki n < 3 GeV/A. Le mo-
dèle est basé sur une description 3D détaillée du noyau qui place les nucléons dans l’espace selon
une densité nucléaire de type Woods-Saxon pour les noyaux lourds avec A > 16 :

ρ (r ) = ρ0

1+ e[(r−R)/a]

avec

ρ0 = 3

4πR3

(
1+ a2π2

R2

)−1

où R = r0 A1/3, r0 = 1.16(1 - 1,16A2/3) et a ∼ 0,545 fm. Pour les noyaux légers, A < 17, la densité du
noyau est donnée par :

ρ0 =
(
πR2)−3/2

e−r 2/R²

Un potentiel optique est inclus pour simuler l’effet collectif du noyau sur les nucléons participant
à la réaction. Lorsque les protons et les neutrons sont utilisés comme projectiles, le potentiel op-
tique est représenté par le potentiel scalaire.

V (r ) = P2
F(r )

2m

où P2
F(r ) est l’impulsion de Fermi locale et m est la masse du neutron ou du proton.

La particule incidente et les particules secondaires sont ensuite propagées à travers le noyau
le long de trajectoires courbes calculées par l’intégration numérique de l’équation du mouvement
dans le potentiel. La cascade se termine lorsque les énergies moyennes des particules secondaires
sont inférieures à un seuil, qui varie de 18 à 90 MeV en fonction de A [20]. Le modèle est implé-
menté par les classes G4BinaryCascade et G4BinaryLightIonsReaction [17].

4.4.2.7 Modèle de pré-équilibre et de désexcitation

Si le modèle QMD laisse les fragments de la voie de sortie dans un état d’équilibre thermique,
les modèles de cascade se contentent de gérer la collision et laissent les fragments dans un état
hors équilibre. Ainsi, pour les modèles de cascades, une étape intermédiaire (dite étape de pré-
équilibre) est nécessaire pour atteindre l’équilibre thermique avant de commencer la désexcita-
tion statistique. Dans Geant4, une classe appelée G4PreCompoundModel est alors chargée d’ame-
ner les fragments dans l’état recherché. Ce modèle est implémenté dans la classe G4PreCompoundModel,
qui est un champ de G4BinaryCascade, G4CascadeInterface et de G4INCLXXInterface. Donc, lorsque
l’utilisateur active les cascades de Bertini, binaire ou de Liège, il active automatiquement le mo-
dèle de pré-équilibre [21].

Lorsque l’équilibre thermique est atteint, le noyau est dit « thermalisé ». Toutefois celui-ci ren-
ferme encore une importante énergie d’excitation résiduelle qu’il est nécessaire de dissiper via
des modèles de désexcitation. Cette dissipation peut consister en une émission radiative et/ou
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en l’évaporation d’une ou plusieurs particules légères. Si l’énergie résiduelle est suffisante, les
noyaux les plus lourds peuvent même fissionner puisque les processus d’évaporation et de fis-
sion entreront alors en compétition [22]. Fermi-breakup, multi-fragmentation et évaporation de
photons sont également disponibles [21]. Dans Geant4, les modèles de désexcitation ne sont pas
affectés directement à un processus. Ils sont d’abord reliés entre eux puis affectés au modèle
G4PreCompound par le biais de la classe G4ExcitationHandler.

4.4.3 Physique hadronique : Modèles (semi-) empiriques

En plus des modèles basés sur la théorie, Geant4 fournit également les modèles dits empi-
riques. Dans ces modèles, les sections efficaces et les canaux de réaction ne sont pas calculés selon
des formules théoriques, mais sont extraits de base de données. Ce type de modèle est utilisé pour
le transport des neutrons, l’évaporation des photons, la production d’isotopes et le calcul des sec-
tions efficaces pour la diffusion des hadrons. Toutefois il existe de nombreux cas où les données
expérimentales sont imprécises ou inexistantes, en particulier dans le cas des particules à courte
durée de vie et des hadrons à haute énergie. Dans ces cas, l’approche théorique est utilisé pour
évaluer [23] les données de sections efficaces manquantes, d’où l’appellation semi-empirique (par
la suite on parlera de bases de données « évaluées »). Or les données produites par une évaluation
peuvent ne pas refléter la réalité physique et donc provoquer un certain nombre d’artefacts dans
la simulation, par exemple une surproduction d’isotopes induits par les protons et les neutrons.
Ainsi lorsqu’on utilise ce type de base de données il est important de pouvoir s’assurer de la qualité
d’une évaluation, ce sont les « benchmarks » ou en français « expériences intégrales ».

Dans le cadre de la physique nucléaire ces données sont écrites sous une forme très codifiée
et standardisée : le format ENDF [23]. Une base de donnée au format ENDF est segmentée en
plusieurs fichiers évalués où sont stockés :

1. Des informations générales (les noms des auteurs, des commentaires sur la constitution des
fichiers).

2. Les paramètres de la région des résonances.

3. Les sections efficaces pour toutes les voies ouvertes en fonction de l’énergie du projec-
tile sous forme intégrée (σ(E)), simplement différentielle en énergie (dσ/dE) ou en angle
(dσ/dΩ), ou doublement différentielle (d²σ/dΩdE).

4. Les schémas de décroissance (importants pour la gestion de la radioactivité résiduelle des
produits de réactions nucléaires).

5. Les multiplicités moyennes de neutrons (crucial pour la neutronique).

6. Des informations sur les incertitudes associées à toutes les quantités ci-dessus.

Dans le cadre de Geant4, la base de données évaluées utilisée est la base de référence ENDF/B-
VII [24]. Toutefois, cette base reste largement incomplète dans le domaine des basses énergies
et n’atteint que 150 MeV pour la plupart des isotopes et parfois moins pour certains. Toutefois
lorsque les données expérimentales ne sont pas disponibles, il est également possible d’utiliser la
base de données TENDL [25] générée par le code TALYS [26].

Le code TALYS est un code moderne et modulaire qui intègre l’ensemble des modèles utili-
sés dans l’évaluation des données nucléaires. Un des avantages de TALYS réside en sa capacité
à fournir des résultats à partir des informations minimales que sont le type de projectile, l’éner-
gie (ou les énergies) incidente(s) et la nature de la cible. De plus son domaine d’application est
vaste, il peut simuler des réactions nucléaires induites par des neutrons, protons, deutons, tritons,
hélium-3, particules α ou photons γ sur une cible de numéro atomique Z allant de 3 (lithium) à
110 (darmstadtium). Ainsi TALYS permet de prévoir le comportement de différentes observables,
dont les valeurs de sections efficaces de production de radionucléides, en fonction de l’énergie de
la particule incidente (qui peut aller de 1 keV à 1 GeV).

Dans Geant4, les modèles qui utilisent des bases de données sont appelés modèles de « haute
précision » et contiennent dans leur nom les lettres « HP ». Ce genre de modèle n’est pas proposé
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par défaut et a comme principal inconvénient un temps de calcul important. En effet, par rapport
à un modèle purement théorique et à cause de l’intégration des données tabulées le temps de
calcul est plus élevé. Pour optimiser les performances de simulation, Geant4 stocke les bases de
données au format G4NDL.

4.4.4 Processus de désintégration radioactive

Le processus de désintégration radioactive est mis en œuvre dans la classe G4RadioactiveDecay
qui simule la désintégration, soit en vol ou au repos, de noyaux radioactifs par désintégration α,
β+, β−ou par capture électronique. La simulation s’appuie sur les données du "Evaluated Nuclear
Structure Data File" (ENSDF) [24], qui fournit des informations sur les demi-vies nucléaires, la
structure du niveau nucléaire des nucléides et les rapports d’embranchement de désintégration.

4.4.5 Processus photoleptonique

Les réactions gamma-nucléaires et lepto-nucléaires sont traitées dans Geant4 comme des pro-
cessus hybrides qui nécessitent des modèles électromagnétiques et hadroniques pour leur mise en
œuvre. Les sections efficaces photonucléaires sont paramétrées dans la classe G4PhotoNuclearCrossSection
qui couvre toutes les énergies de photons incidents à partir du seuil de production des hadrons.
La base de données photonucléaires contient environ 50 noyaux pour lesquels les sections effi-
caces d’absorption photonucléaire ont été mesurées. Un modèle de réactions électronucléaires a
également été inclus.

4.4.6 Listes de physique pré-compilées

La PhysicsList est l’une des trois classes obligatoires qu’un utilisateur doit implémenter pour
effectuer une simulation dans Geant4. Dans cette classe, toutes les particules et leurs processus
d’interaction d’intérêt doivent être instanciés. L’utilisateur peut développer sa propre classe de
liste physique, en ajoutant des processus et des particules de son intérêt, ou peut exploiter des
listes de physique de référence pré-compilées recommandées par la communauté pour certains
type d’applications.

Dans le cas des applications hadroniques, les principales listes physiques pré-compilées sont :

— G4HadronPhysicsFTFP_BERT_HP : fournit des processus de capture élastique, inélastique
et de fission. Les processus inélastiques des noyaux hadroniques sont contrôlés par les mo-
dèles FTF, BERT et Precompound. Le paquet NeutronHP est inclus pour simuler la physique
des neutrons à des énergies inférieures à 20 MeV.

— G4HadronInelasticQBBC : comme la liste physique précédente, il implémente les proces-
sus de capture élastique, inélastique et fission. Les processus hadroniques inélastiques sont
traités par les modèles FTF, BERT, BIC et Precompound. En particulier, la cascade binaire est
utilisée de 0 à 1,5 GeV pour les interactions des protons et des neutrons avec les noyaux.

— G4HadronPhysicsINCLXX : contient QGSP, FTF, INCL+++ et un modèle de pré-équilibre
pour simuler des interactions hadroniques. Il est indiqué pour simuler les réactions de spal-
lation.

— G4HadronPhysicsQGSP_BIC : les processus inélastiques du noyau hadronique sont implé-
mentés par les modèles QGSP, FTF, BIC et pré-équilibre.

— G4HadronPhysicsQGSP_BIC_HP : cette classe est similaire à la précédente G4HadronPhysicsQGSP_-
BIC mais la physique des neutrons d’énergies inférieures à 20 MeV est traitée par le modèle
neutronique de haute précision avec le paquet NeutronHP.

— G4HadronPhysicsQGSP_BIC_AllHP : cette classe est similaire à la précédente G4HadronPhysicsQGSP_-
BIC, mais elle contient également la sous-classe G4ParticleHPInelastic qui simule l’interac-
tion de particules chargées à faible énergie en exploitant des bases de données évaluées et
des sections efficaces fournies par les bibliothèques ENDF/B-VII et TENDL.
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4.4.7 Bilan

Dans cette section, nous nous sommes attachés à présenter et expliquer de manière synthé-
tique les principaux modèles hadroniques implémentés dans Geant4 version 10.4. Nous avons
présenté six modèles différents couvrant une gamme d’énergie de quelques MeV à plusieurs TeV.
Un inventaire de ces principaux modèles hadroniques en fonction de la gamme d’énergie est pré-
senté sur la figure 4.5.

Dans le cadre de la protonthérapie, seules les collisions proton-ion pour des énergies infé-
rieures à 230 MeV nous intéressent. Dans ce cas, c’est le modèle de la cascade binaire BIC spécifi-
quement conçu pour les collisions proton-ion qui est le plus adapté. Pour ce modèle, deux physics
list coexistent : G4HadronPhysicsQGSP_BIC et sa version « haute précision » G4HadronPhysicsQGSP_-
BIC_AllHP. Avant de choisir une des deux physics list et compte-tenu des études qui pointent le
manque de données expérimentales disponibles dans le domaine des basses énergies, il est im-
portant d’évaluer la performance de ces deux physics list avec les (rares) données présentes dans
la littérature.

FIGURE 4.5 – Inventaire des principaux modèles hadroniques implémentés dans Geant4

4.5 Conclusion

Dans le cadre de ce travail, c’est le code de calcul Monte-Carlo Geant4 qui a été utilisé. Si les
modèles de simulation inclus dans Geant4 sont efficaces pour la physique électro-magnétique
(EM), ce n’est pas le cas en ce qui concerne les réactions hadroniques à basse énergie. En effet, les
modèles hadroniques utilisés ont d’abord été développés pour les expériences du LHC pour des
énergies supérieures au GeV, puis adaptés aux basses énergies.

Dans le cadre de la protonthérapie, dont les énergies s’étalent de 0 à 230 MeV, les deux physics
list conseillées par la communauté sont : G4HadronPhysicsQGSP_BIC et G4HadronPhysicsQGSP_-
BIC_AllHP. Afin de choisir la physics list la plus adaptée à notre application de contrôle en ligne par
la mesure des émetteurs β+, nous avons effectué une analyse comparative de ces deux physics list
avec des données présentes dans la littérature. Le résultat de cette analyse est présenté dans le
chapitre suivant.
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Chapitre 5

Étude de la simulation de la production
des émetteurs β+

« Si tu as le choix entre deux
théories, choisis la plus drôle. »

Anonyme

Préambule

Comme expliqué dans le chapitre précédent, si les modèles de simulation inclus dans
Geant4 sont efficaces pour la physique électro-magnétique (EM), ce n’est pas le cas en ce
qui concerne les réactions hadroniques à basse énergie. En effet, les modèles hadroniques
utilisés ont d’abord été développés pour les expériences du LHC pour des énergies supé-
rieures au GeV, puis adaptés à basse énergie. Dans le cadre de la protonthérapie, dont les
énergies s’étalent de 0 à 230 MeV, les deux physics list conseillées par la communauté sont :
QGSP_BIC et QGSP_BIC_AllHP. Afin de choisir la physics list la plus adaptée à notre appli-
cation de contrôle en ligne en temps réel par la détection de l’activité β+induite au cours de
l’irradiation, nous avons effectué une analyse comparative de ces deux physics list avec des
données présentes dans la littérature. Par ailleurs, une attention particulière a été portée
sur les principaux émetteurs β+produits.
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5.1 Introduction

Dans le cadre de ce travail, nous avons simulé avec Geant4 (10.4) l’activité β+induite lors de
l’irradiation d’une cible de PMMA par un faisceau de protons. La précision de la simulation de l’ac-
tivité β+radio-induite dépend de l’exactitude des modèles physiques d’interaction hadronique.

Dans le cadre de la protonthérapie, dont les énergies s’étalent de 0 à 230 MeV, les deux physics
list conseillées par la communauté sont : QGSP_BIC et QGSP_BIC_AllHP.

Pour pouvoir comparer ces deux physics list avec les données présentes dans la littérature,
nous avons retenu trois critères :

1. Le taux de production des différents émetteurs β+.

2. La distribution de l’activité β+.

3. Les performances d’exécution.

Le premier critère, défini comme le rapport entre le nombre d’émetteurs β+produits sur le
nombre total de protons, permet d’évaluer quantitativement le nombre de β+produits. Le second
critère permet d’évaluer si la distribution d’activité β+simulée reproduit fidèlement celle mesurée
expérimentalement. Le dernier critère permet d’évaluer la faisabilité d’utiliser ces physics list pour
une simulation d’un grand nombre de protons.

5.2 Procédure expérimentale

Dans Geant4, le modèle de cascade binaire (QGSP_)BIC est un modèle hybride entre un mo-
dèle de cascade intra-nucléaire classique et un modèle de dynamique moléculaire quantique (QMD)
[1]. Bien que le modèle BIC soit continuellement amélioré, il lui est encore difficile de reproduire
avec précision les résultats expérimentaux de production d’isotopes, que ce soit en termes de sec-
tion efficace de production, de distribution angulaire ou de distribution énergétique [2]. En effet,
les données expérimentales disponibles, comme les sections efficaces doublement différentielles
en angle et en énergie, manquent pour contraindre les modèles de réaction noyau-noyau comme
le BIC, particulièrement pour les énergies inférieures à quelques centaines de MeV/nucléon.

En attendant de nouvelles campagnes de mesures, Geant4 propose, depuis la version 10.1, une
extension « haute précision » du modèle BIC, le modèle (QGSP_)BIC_AllHP spécifiquement déve-
loppé pour améliorer la simulation des interactions nucléaires à basse énergie. En effet, contrai-
rement à la plupart des modèles qui calculent une valeur de section efficace chaque fois qu’un
processus peut se produire, le BIC_AllHP va directement lire cette valeur dans une bibliothèque.
L’utilisation d’une bibliothèque contenant des données tabulées permet l’utilisation de modèles
complexes pour l’évaluation des données manquantes sections efficaces sans rendre la simulation
trop longue à exécuter.

En particulier, BIC_AllHP utilise, pour la production d’isotopes, une adaptation de la biblio-
thèque TENDL [3] basée sur TALYS. Comme les données de la base TENDL sont produites par
TALYS à l’aide de modèles statistiques [3], l’utilisation du modèle BIC_AllHP est limitée au do-
maine de validité des modèles statistiques utilisés, soit pour des particules incidentes d’énergie
allant jusqu’à 200 MeV.

5.2.1 Les données expérimentales de l’expérience de Dendooven et al.

Dans la littérature, les données expérimentales de taux de production des émetteurs β+pour
des irradiations protons sont rares, partielles et entachées d’importantes erreurs [4, 5, 6]. De plus,
ce type de données est surtout disponible pour des émetteurs à longue durée de vie (oxygène-15
et carbone-11). Nous avons donc choisi de nous focaliser sur l’expérience de Dendooven et al.
[5] puisqu’elle est la seule étude à avoir mesuré le taux de production des émetteurs β+de courte
durée de vie pour une irradiation de protons de basse énergie dans du PMMA.

Les données expérimentales des expériences de Dendooven et al. [5] ont été obtenues à par-
tir de deux expériences différentes effectuées pour plusieurs cibles irradiées par un faisceau de
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protons de 55 MeV délivré par le cyclotron AGOR de l’université de Groningen. Pour la première
expérience, les cibles étaient constituées de graphite ou d’eau. Pour la deuxième expérience, les
cibles étaient constituées de phosphore ou de calcium. Afin de permettre une vérification croisée
entre les deux expériences, une cible en graphite a également été irradiée.

Les photons d’annihilation sont détectés par un détecteur germanium « clover » composé de
quatre cristaux individuels de germanium. Une description détaillée du dispositif expérimental
est disponible dans la publication de Dendooven et al. [5].

Pour déterminer le taux de production dans certains matériaux représentatifs du tissu humain
et dans le PMMA, Dendooven et al. ont utilisé les taux de production mesurés à l’aide de cibles de
composition simple (eau, carbone, phosphore et calcium). La simulation reproduit l’expérience
relative au PMMA. Le tableau 5.1 présente les principaux canaux de production des différents
émetteurs β+pour les éléments carbone et oxygène selon [4, 5]. La plupart des émetteurs β+sont
créés à partir d’un seul type de réaction (p, xn) et peuvent être classés en deux catégories : courte
durée de vie et longue durée de vie. Pour ce travail, les émetteurs de courte durée de vie sont
définis comme les radioisotopes β+dont la demi-vie est inférieure à la seconde. Deux émetteurs
β+spécifiques (l’azote-13 et le fluor-17) sont produits par des canaux de réaction de type fusion.

TABLEAU 5.1 – Caractéristiques d’intérêt pour les émetteurs β+potentiellement produits lors d’une irradia-
tion de protons à 55 MeV avec une cible de PMMA.

Isotope T1/2 Réaction de production principale

Émetteurs β+produits avec le carbone
11
6 C 20,36 min 12

6 C
(
p,pn

)11
6 C

10
6 C 19,29 s 12

6 C
(
p,2n

)11
7 N

∣∣11
7 N → 10

6 C+p
9
6C 126,5 ms 12

6 C
(
p,p3n

)9
6C

12
7 N 11 ms 12

6 C
(
p,n

)12
7 N

13
7 N 9,96 min p+12

6 C → ξγ+13
7 N ξ ∈ [1;4]

8
5B 770 ms 12

6 C
(
p,nα

)8
5B

Émetteurs β+produits avec l’oxygène
15
8 O 2,04 min 16

8 O
(
p,pn

)15
8 O

14
8 O 1,17 min 16

8 O
(
p,p2n

)14
8 O

13
8 O 8,58 ms 16

8 O
(
p,p3n

)13
8 O

17
9 F 1,07 min p+16

8 O → ξγ+17
9 F ξ ∈ [1;4]

5.2.2 Configuration de la simulation

La géométrie de simulation est une cible cubique de PMMA, de composition identique à l’une
des expériences de Dendooven et al. [5] (60,0% C, 32,0% O, 8% H avec une densité de 1,19 g/cm3)
et de dimensions de 5 x 5 x 5 cm3. La source simulée est un faisceau de 1010 protons de 55 MeV
placé à 10 cm de l’entrée de la cible de PMMA. Le faisceau de protons est simulé sans extension
latérale.

Le modèle BIC_AllHP est utilisé conformément aux recommandations d’utilisation de Geant4
avec les variables d’environnement de Geant4 DO_NOT_SET_PHP_AS_HP et G4PHP_DO_NOT_-
ADJUST_FINAL_STATE paramétrées à 1. Ces paramètres sont indispensables pour assurer l’exé-
cution sans erreurs de la simulation[7].

Le processus de réaction menant à la première production d’un émetteur β+, puis à la produc-
tion du β+et finalement à l’annihilation de ce β+en deux gamma de 511 keV peut être décomposé
spatialement en trois positions :

1. Position de la réaction nucléaire ayant donné lieu à la production d’un radioisotope émet-
teur β+, également appelée vertex de production.

2. Position de la désintégration du radioisotope β+, également appelée vertex.
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3. Position d’annihilation du positon dans la cible.

5.3 Résultats

5.3.1 Taux de production des émetteurs β+

Les taux de production des émetteurs β+mesurés par Dendooven et al. [8] et ceux obtenus par
la simulation des deux modèles hadroniques (BIC et BIC_AllHP) à 55 MeV mettent en évidence les
mêmes émetteurs β+ : 11C, 15O, 12N, 10C, 14O et 8B. Le tableau 5.2 présente les taux de production
mesurés et simulés de ces isotopes.

TABLEAU 5.2 – Taux de production des émetteurs β+produits dans une cible de PMMA par un faisceau de
protons de 55 MeV obtenus expérimentalement par Dendooven et al. [8] et par la simulation avec deux
modèles hadroniques (BIC et BIC_AllHP).

Isotope

Taux de production [β+/proton]

Données expérimentales
mesurées par Dendooven et al. [8]

Simulation Geant4 10.4p02

QGSP_BIC QGSP_BIC_AllHP
11C (4,6±0,1) 10−3 3,76 10−3 5,10 10−3

15O (2,02±0,06) 10−3 2,20 10−3 2,17 10−3

12N (2,4±0,2) 10−4 6,69 10−4 7,18 10−5

10C (1,4±0,1) 10−4 1,28 10−5 3,26 10−5

14O (3,0±0,6) 10−5 1,33 10−5 2,51 10−5

8B (3,2±0,7) 10−5 2,96 10−6 5,06 10−5

Total (7,1±0,2) 10−3 6,71 10−3 7,46 10−3

À partir de ce tableau, on constate que les trois isotopes ayant les taux de production les plus
élevés dans les données ( 11C, 15O et 12N) sont également ceux dont les taux de production sont
les plus élevés dans la simulation. Pour tous les isotopes, la simulation conduit à des taux de pro-
duction du même ordre de grandeur que ceux mesurés dans les données.

Néanmoins, si l’on examine plus en détail les différences relatives entre la simulation et les
données représentées à la figure 5.1, nous pouvons observer des différences significatives allant
de 10% à presque 100% (à l’exception de l’azote-12 obtenu avec le modèle BIC pour lequel on
obtient une différence de 174%).

FIGURE 5.1 – Différence relative des taux de production des émetteurs β+ mesurés par Dendooven et al. et
ceux obtenus par simulation de deux modèles hadroniques différents (BIC et BIC_AllHP).
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Pour les émetteurs β+de courte durée de vie, l’isotope principal est l’azote-12, le bore-8 ayant
un taux de production inférieur de deux ordres de grandeur. Le taux de production de l’azote-12
est surestimé de 174% avec le modèle BIC, tandis qu’il est sous-estimé de -71% avec le modèle
BIC_AllHP. Pour le bore-8, la situation est inversée : le modèle BIC sous-estime son taux de pro-
duction de -91% et le BIC_AllHP le surestime de 59%.

Bien que pour le contrôle balistique en temps réel, l’objectif soit d’acquérir des émetteurs β+de
courte durée de vie, les émetteurs β+de longue durée de vie restent importants car ils fournissent
des informations sur l’ensemble du traitement. Le taux de production du carbone-11, l’émetteur
β+le plus produit, est sous-estimé de -18% pour le modèle BIC, alors que le BIC_AllHP le sures-
time de 11%. Le taux de production de l’oxygène-15 est légèrement sur-estimé pratiquement de
la même manière par les deux modèles, c’est-à-dire respectivement 9% et 8%. Ces deux radio-
isotopes représentent à eux seuls plus de 93% du nombre total d’émetteurs β+produits.

Les émetteurs β+carbone-10 et oxygène-14, qui ont une demi-vie de l’ordre de la dizaine de
secondes, n’ont a priori pas d’intérêt majeur pour le contrôle balistique en temps réel puisque
leurs taux de production cumulés sont deux fois moins élevés que ceux des radioisotopes à courte
durée de vie. Le taux de production du carbone-10 est largement sous-estimé de -91% (BIC) et -
71% (BIC_AllHP). Le taux de production de l’oxygène-14 est sous-estimé de -56% (BIC) et de -17%
(BIC_AllHP).

Si l’on ne prend en compte que les taux de production des trois émetteurs β+les plus produits
(11C, 15O et 12N), il semble légèrement préférable d’utiliser le modèle BIC_AllHP pour les simula-
tions Geant4. Toutefois, il est important de noter que cela conduit à sous-estimer la contribution
de l’isotope à courte durée de vie (12N) par rapport à celle des isotopes à longue durée de vie (11C
et 15O ). Les taux de productions des émetteurs minoritaires (10C, 14O et 8B) sont du même ordre
de grandeur que dans les données expérimentales.

En plus des émetteurs β+dont il a été question jusqu’à présent, d’autres émetteurs non ob-
servés expérimentalement (taux de production inférieur à 10−6 β+/proton) sont présents dans les
résultats de la simulation. Les deux plus importants sont le fluor-17 et l’azote-13. Leurs taux de
production sont présentés dans le tableau 5.3. Le fait que la simulation surestime leurs taux de
production n’est a priori pas un problème car la contribution de ces deux émetteurs β+reste mar-
ginale.

TABLEAU 5.3 – Taux de production du fluor-17 et de l’azote-13 pour un faisceau de protons de 55 MeV et
une cible PMMA obtenus expérimentalement par Dendooven et al. [8] et par la simulation avec les deux
modèles hadroniques (BIC et BIC_AllHP).

Taux de production [β+/proton]
Isotope Données expérimentales [8] Simulation G4 10.4p02

BIC BIC_AllHP
17F <10−6 4,84 10−5 8,5 10−7

13N <10−6 1,84 10−6 1,46 10−4

En plus des positons provenant de la désintégration des émetteurs β+, les résultats de simu-
lation montrent que les positons pourraient également être produits à partir des gamma prompts
par le processus de création de paire. Entre la création du gamma prompt et l’annihilation du po-
siton, il s’écoule un temps très court (en moyenne quelques centaines de picosecondes). Ainsi, ces
positons ne sont présents que pendant le passage des paquets de protons dans la cible et peuvent
donc être facilement éliminés en sélectionnant uniquement les LOR acquises pendant les temps
de pause du faisceau.

Bien que le traitement des tumeurs profondes nécessite d’utiliser des faisceaux de protons
ayant une énergie bien supérieure à 55 MeV (généralement entre 100 et 220 MeV), la détermina-
tion du parcours des protons par un système TEP est obtenue par la mesure de l’activitéβ+présente
près du pic de Bragg, dans la partie distale de la tumeur, où les protons ont perdu la majeure partie
de leur énergie initiale. En effet, autour du pic de Bragg, les protons ont généralement une énergie
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cinétique inférieure à 30 MeV. Ainsi, les énergies des protons incidents à prendre en compte pour
la production des émetteurs β+sont donc principalement les faibles énergies, d’où l’importance
des données à 55 MeV discutées précédemment.

Néanmoins, pour une évaluation plus précise de la qualité du traitement, il est également im-
portant de pouvoir déterminer la dose déposée le long du trajet du faisceau. Pour cela, il est alors
indispensable de pouvoir modéliser avec précision la production des émetteurs β+pour toute la
gamme d’énergie. Le tableau 5.4 contient les taux de production obtenus avec les modèle BIC et
BIC_AllHP à 65, 120 et 220 MeV. Pour ces trois énergies, les taux de production ont été calculés pour
des cibles de PMMA de longueur de 50 mm, 100 mm et 280 mm. Pour toutes les énergies, les trois
isotopes ayant les taux de production les plus élevés sont le carbone-11, l’oxygène-15 et l’azote-12,
comme pour le faisceau de 55 MeV. Pour les faisceaux de 65 et 120 MeV, les différences relatives
entre les modèles BIC et BIC_AllHP sont similaires à celles observées avec le faisceau de 55 MeV
(tableau 5.2). Les plus grandes différences entre les deux modèles sont observées à 220 MeV pour
le carbone-11 et l’oxygène-15 et sont respectivement de 70% et 79%. Pour l’azote-12, par rapport
au BIC, le modèle BIC_AllHP prédit des taux de production inférieurs d’un facteur compris entre
5 et 15.

TABLEAU 5.4 – Taux de production des émetteurs β+ pour des faisceaux de protons de 65, 120 et 220 MeV
dans une cible de PMMA par la simulation avec deux modèles hadroniques (BIC et BIC_AllHP)

Isotope

Simulation Geant4 10.4p02 Taux de production [β+/proton]
BIC BIC_AllHP

65 MeV 120 MeV 220 MeV 65 MeV 120 MeV 220 MeV
11C 4,46 10−3 1,33 10−2 3,21 10−2 7,23 10−3 1,80 10−2 4,03 10−2

15O 2,90 10−3 7,22 10−3 1,69 10−2 2,81 10−3 6,22 10−3 1,16 10−2

12N 9,69 10−4 2,33 10−3 4,53 10−3 8,67 10−5 1,50 10−4 8,05 10−4

10C 4,27 10−5 4,51 10−4 1,77 10−3 7,44 10−5 4,47 10−4 1,48 10−3

14O 4,46 10−5 4,16 10−4 1,45 10−3 3,70 10−5 1,05 10−4 4,32 10−4

8B 4,67 10−6 1,21 10−5 2,76 10−5 8,34 10−5 2,53 10−4 5,49 10−4

17F 4,77 10−5 4,97 10−5 5,06 10−5 1,83 10−6 1,35 10−5 4,48 10−5

13N 2,17 10−6 1,64 10−5 1,04 10−4 1,46 10−4 8,51 10−4 1,49 10−3

γ 3,89 10−4 8,04 10−4 1,69 10−3 1,38 10−4 3,30 10−4 8,09 10−4

Autres 3,15 10−6 1,59 10−5 1,28 10−4 4,25 10−8 8,07 10−6 6,24 10−5

Total 8,87 10−3 2,47 10−2 5,88 10−2 1,07 10−2 2,64 10−2 5,76 10−2

5.3.2 Distribution des positions de vertex et d’annihilation des émetteurs β+ produits
au cours d’une irradiation proton

En plus de pouvoir prédire précisément le taux de production des émetteurs β+, le contrôle
balistique en temps réel requiert de pouvoir prédire avec précision la distribution spatiale des
émetteurs β+émis à proximité du pic de Bragg. La figure 5.2 représente les distributions longitu-
dinales des positions de vertex (figures de gauche) et d’annihilations (figures de droite) des émet-
teurs β+induits lors de l’irradiation d’une cible de PMMA par un faisceau de protons de 55 MeV.
Les figures situées en haut correspondent à des simulations effectuées avec BIC, tandis que les fi-
gures situées en bas sont obtenues avec BIC_AllHP. Le profil de dose est représenté par une courbe
noire.

Les distributions des positions de vertex et d’annihilation des émetteurs β+obtenues avec le
modèle BIC ont une forme moins régulière que celles obtenues avec BIC_AllHP. On remarque que
les courbes BIC présentent une discontinuité à une profondeur d’environ 7 mm. À cette profon-
deur, l’énergie moyenne du faisceau de protons est de 45 MeV.

Pour comprendre la présence de cette discontinuité, il est nécessaire de se rappeler que bien
que le modèle de cascade intra-nucléaire soit donné valide pour des protons dont l’énergie ciné-
tique incidente est inférieure à 3 GeV, la cascade binaire se termine lorsque les énergies des parti-
cules secondaires sont inférieures à un seuil, qui varie de 18 à 90 MeV en fonction du nombre de
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nucléons du projectile. De plus, lorsque l’énergie cinétique des particules primaires est inférieure
à quelques dizaines de MeV, la cascade n’a pas lieu. Si l’énergie du projectile est inférieure ou égale
à cette limite, le modèle fusionne alors systématiquement le projectile et la cible. Le noyau fu-
sionné est ensuite géré par un modèle de pré-équilibre. Certains auteurs déterminent cette limite
à 45 MeV pour les protons incidents [9], ce qui correspond à la valeur observée.

Les discontinuités observées pour les courbes obtenues avec la physics list BIC semblent donc
être la conséquence directe d’un soudain changement de modèle. Étonnamment, cet effet n’est
pas visible pour l’oxygène-15 (courbe verte). Afin de pouvoir étudier de manière approfondie ces
discontinuités, il faudrait modifier le code source de Geant4 et baisser (ou augmenter) cette limite
manuellement. Compte tenu du temps imparti à la thèse, ces discontinuités n’ont pas été étudiées.
De plus, le front distal, partie la plus importante de la distribution de l’activité β+pour ce qui nous
concerne, n’est pas affecté par cet effet.

Comme ces discontinuités sont dues à un changement de modèle et non à un phénomène
physique, on ne les observe pas avec le modèle BIC_AllHP. En effet, ce dernier utilise, pour la pro-
duction d’isotopes, une adaptation de la bibliothèque TENDL[3] basée sur TALYS.

Au-delà de l’impact de cette discontinuité sur le profil d’activité β+d’annihilation, on observe
également des différences de profil entre les deux modèles. En effet, autour du front distal, les
profils d’activité obtenus avec BIC_AllHP pour les isotopes à longue durée de vie sont moins pro-
noncés et sont plus proches du pic de Bragg.

Par ailleurs, on remarque que le grand parcours des positons de l’azote-12 et des gamma
prompts, de l’ordre de la vingtaine de millimètres, atténue fortement les différences entre les pro-
fils annihilations obtenus avec les deux physics list. La forme du profil d’annihilation est donc
moins dépendante de la précision de la modélisation des réactions nucléaires. En effet, pour l’azote-
12, malgré des différences significatives entre les profils vertex obtenus avec les deux physics list,
les profils d’annihilation sont similaires.

FIGURE 5.2 – Distributions des vertex des émetteurs β+produits (colonne de gauche) et des positions d’an-
nihilation (colonne de droite) induit par un faisceau de protons de 55 MeV dans une cible de PMMA
(5×5×5 cm3) pour BIC (en haut) et BIC_AllHP (en bas).
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5.3.3 Évaluation des profils d’activités β+obtenus par simulation

Afin d’évaluer la précision avec laquelle Geant4 simule les distributions d’activités β+, nous
avons effectué des comparaisons entre ces distributions et des données expérimentales pour les
trois isotopes principaux (11C, 15O et 12N) pour un faisceau de protons de 55 MeV sur une cible de
PMMA.

En réalité nous avons comparé les profils vertex car les données utilisées ne sont pas des distri-
butions mesurées expérimentalement mais des distributions reconstruites à partir de sections ef-
ficaces. Les profils sont reconstruits par une méthode analytique qui consiste à convertir la fluence
de protons à la surface de chaque voxel en taux de production des émetteurs β+à partir de leurs
sections efficaces.

Les sections efficaces expérimentales sont extraites de la base de données EXFOR [10] pour le
carbone-11 et l’oxygène-15 et des travaux de Rimmer et al. [11] pour l’azote-12 (figure 5.3).

En plus des données expérimentales, cette figure représente également les valeurs de section
efficace utilisées en interne par Geant4. Ces valeurs sont obtenues directement par la lecture des
bases de données intégrées à Geant4 pour BIC_AllHP et indirectement par l’estimation du libre
parcours moyen pour BIC.

Le libre parcours moyen, noté λ, est une grandeur ayant la dimension d’une longueur. Il cor-
respond à la distance moyenne que va parcourir la particule avant de subir une interaction et se
défini comme suit :

λ= 1

σN

Les termes σ et N sont respectivement la section efficace d’interaction et le nombre de particules-
cibles par unité de volume.

Ainsi la détermination du libre parcours moyen peut donc directement donner la section ef-
ficace. Dans Geant4, le libre parcours moyen peut s’obtenir en compilant les « track length » de
plusieurs protons. Comme nous l’avons vu précédemment, cette distribution est exponentielle et
nécessite donc de procéder à un ajustement exponentiel pour obtenir une estimation fiable d’une
valeur de section efficace et de son incertitude associée.

Comme Geant4 regroupe les processus en catégories, par exemple, le processus d’interaction
hadronique inélastique sera la somme de tous les processus hadroniques inélastiques, seule la
section efficace de l’ensemble des processus d’interaction hadronique inélastique pourra être cal-
culée et non celle d’un seul canal.

Pour obtenir cette dernière, il suffira alors de multiplier la section efficace du processus d’in-
teraction hadronique inélastique par le nombre de réactions qui contribuent à un canal donné
(par exemple l’ensemble des réactions qui produisent un carbone-11...), Ni puis de diviser par le
nombre total d’interaction hadronique inélastique Ntot :

σi = Ni

Ntot
σ

Si cette méthode de calcul de la section efficace par l’estimation du libre parcours moyen est
l’un des exemples « extended » de Geant4 (Hadr03), nous avons préféré utiliser un équivalent dis-
ponible dans GAMOS [12], un logiciel avancé et open source, basé sur Geant4. En effet, GAMOS
intègre la possibilité d’obtenir les sections efficaces des processus hadroniques canal par canal,
pour plusieurs énergies, directement par des lignes de commandes.

Les distributions des vertex sont ensuite reconstruites à partir des sections efficaces selon la
méthode suivante :

1. Conversion de l’énergie associée à une valeur de section efficace expérimentale en une dis-
tance parcourue dans la matière. Par simulation, il est en effet possible de relier l’énergie
cinétique moyenne des protons incidents à une distance parcourue dans la matière (figure
5.4). Par exemple un proton d’énergie initiale de 55 MeV aura en moyenne une énergie ciné-
tique d’environ 39 MeV après avoir parcouru 10 mm dans du PMMA.
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(a) 12C(p, x)11C.

(b) 16O(p, x)15O.

(c) 12C(p, x)12N.

FIGURE 5.3 – Sections efficaces de la principale réaction de production pour les principaux émetteurs
β+produits lors d’une irradiation proton. Les sections efficaces expérimentales sont extraites de la base de
données EXFOR [10] pour le carbone-11 et l’oxygène-15 et des travaux de Rimmer et al. [11] pour l’azote-12
et sont représentées par des points colorés. Les valeurs de section efficace utilisées en interne par Geant4
sont obtenues directement par la lecture des bases de données intégrées à Geant4 pour BIC_AllHP et indi-
rectement par l’estimation du libre parcours moyen pour BIC.
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FIGURE 5.4 – Évolution de l’énergie cinétique des protons ayant entrainé une réaction nucléaire en fonction
de la distance parcourue dans une cible de PMMA durant une irradiation protons à 55 MeV. La moyenne est
représentée par un cercle, la médiane par une ligne au centre d’une boite. Le dessus de la boite représente
le quartile supérieur (Q3) et le dessous de la boite représente le quartile inférieur (Q1). Le profil de dose
correspondant est représenté en rouge.

2. Multiplication des valeurs de section efficace par la fluence. En effet, la diffusion et les réac-
tions nucléaires provoquent une légère diminution de la fluence en profondeur (figure 5.5)
dont il faut tenir compte.
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FIGURE 5.5 – Évolution de la fluence des protons en fonction de la distance parcourue dans une cible de
PMMA durant une irradiation protons à 55 MeV.

Afin de s’assurer que cette méthode donne des distributions précises, une validation d’auto-
consistance a été effectuée en l’appliquant pour chaque isotope. Les profils obtenus par la mé-
thode analytique sont alors comparés aux profils vertex. Les résultats sont présentés sur la figure
5.6. Si pour le modèle BIC un bon accord a été trouvé en tenant compte des incertitudes asso-
ciées, on observe quelques désaccords pour BIC_AllHP. Ces désaccords peuvent s’expliquer par
les incertitudes ajoutées à chaque étape de la méthode :

— La relation entre l’énergie cinétique et la distance parcourue (profondeur) est obtenue en
prenant, pour une valeur d’énergie cinétique, la moyenne de la distribution des parcours des
protons. Or cette distribution n’est pas gaussienne et la moyenne n’est donc pas forcément
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le meilleur estimateur.

— La lecture directe des valeurs de sections efficaces dans les bases de données intégrées à
Geant4 a été obtenue sans indication d’erreurs associées à ces valeurs de section efficaces :
aucune incertitude n’est indiquée sur les profils obtenus par la méthode analytique pour le
modèle BIC_AllHP.

Cependant autour du front distal, on observe un bon accord. La méthode est donc valide dans
le cadre de notre étude. Toutefois, dans le cadre d’une étude sur l’ensemble du profil (par exemple
l’étude d’un SOBP), cette méthode devra être affinée.

Les résultats de la méthode appliquée aux sections efficaces expérimentales sont présentés sur
la figure 5.7. Cette figure montre les profils vertex des trois principaux isotopes ainsi que les profils
reconstruits pour plusieurs jeux de données de section efficace.

Les distributions simulées sont normalisées de façon à ce que leur maximum corresponde à
celui de la distribution reconstruite (lorsque plusieurs distributions reconstruites sont présentées,
comme c’est le cas pour l’oxygène-15 et le carbone-11, celle correspondant aux données expéri-
mentales les plus récentes est prise).

Pour l’oxygène-15 et le carbone-11, on observe d’importantes différences entre les données de
sections efficaces autour du front distal :

— Carbone-11 : si l’accord entre le modèle BIC et les données expérimentales est faible, le mo-
dèle BIC_AllHP montre un accord raisonnable avec l’ensemble de données de 2016 de K.
Matsushita et al..

— L’oxygène-15 : si l’accord entre le modèle BIC et les données expérimentales est également
faible (cependant moins que pour le carbone-11), le modèle BIC_AllHP montre un bon ac-
cord global avec toutefois un front distal qui semble un peu plus profond dans la cible (en-
viron 1 mm).

Pour l’azote-12, les profils simulés sont en profond désaccord avec les données. En effet, dans
les données, le front distal est bien plus prononcé que dans la simulation. La résolution spatiale
de cet isotope dans la simulation devrait donc être sous-estimée. Comme l’azote-12 est l’émetteur
β+dominant pour le contrôle en ligne en temps réel, on s’attend donc à ce que l’incertitude de la
mesure du parcours des protons prédite par la simulation soit plus élevée que dans la réalité.

5.3.4 Performances d’exécution de la simulation

Dans une perspective clinique de l’utilisation des émetteurs β+pour le contrôle balistique en
temps réel, il est important que le temps de simulation soit raisonnable. En effet, des temps de
simulation trop importants pourraient ne pas être compatibles avec le temps alloué à la planifica-
tion complète du traitement puisque, pour pouvoir comparer l’activité β+simulée à celle mesurée
durant le traitement, il est nécessaire de simuler l’activité β+à partir du plan de traitement (voir
section 2.4).

La figure 5.8 représente le nombre de protons simulés par jour en fonction de l’énergie. On
constate que, dans des conditions similaires, BIC_AllHP est, pour toutes les énergies, environ
quatre fois plus lent que BIC. Ainsi, pour un ordinateur équipé d’un processeur Intel Xeon E5-
2650 v2 2,60 GHz, il faut environ une journée pour simuler 180 (40) millions de protons avec le
modèle BIC (BIC_AllHP) à 55 MeV. À 120 MeV (220 MeV), le nombre de protons simulés par jour
diminue à environ 100 et 20 millions (40 et 12 millions) pour respectivement les modèles BIC et
BIC_AllHP.

Bien que la détermination précise du nombre de protons simulés requis pour effectuer un
contrôle balistique de qualité avec un système TEP n’entre pas dans le cadre de ce travail et que
les capacités de calculs peuvent varier considérablement d’un centre de traitement à l’autre, il
est important de garder à l’esprit que le temps de simulation peut, en pratique, nous empêcher
d’utiliser certains modèles nucléaires s’ils nécessitent des temps de calculs trop long.

Pour pallier ce problème inhérent à des exigences élevées en matière de simulation, les équipes
de développement de Geant4 incluent dans leur plan de travail des objectifs d’optimisation du
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(a) 12C(p, x)11C.

(b) 16O(p, x)15O.

(c) 12C(p, x)12N.

FIGURE 5.6 – Comparaisons entres les profils reconstruits à partir des données de sections efficaces expéri-
mentales et des profils obtenus par comptage pour les principaux émetteurs β+produits lors de l’irradiation
d’une cible de PMMA par un faisceau de protons.
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(a) 12C(p, x)11C.

(b) 16O(p, x)15O.

(c) 12C(p, x)12N.

FIGURE 5.7 – Distributions des vertex pour le carbone-11 (en haut à gauche), l’oxygène-15 (en haut à droite)
et l’azote-12 (en bas) induites par des protons de 55 MeV dans une cible PMMA (5 x 5 x 5 cm3). Les distribu-
tions obtenues avec la simulation GEANT4 à l’aide du modèle BIC (BIC_AllHP) sont représentées par une
ligne rouge (bleue). Les sections efficaces expérimentales, extraites de la base de données EXFOR [10] pour
le carbone-11 et l’oxygène-15 et des travaux de Rimmer et al. [11] pour l’azote-12, sont représentées par des
points colorés.
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temps de calcul de la simulation [13]. Par ailleurs, le CERN a lancé en 2013 le projet GeantV qui
vise à accélérer les simulations actuelles en développant un système de simulation de détecteur à
haute performance intégrant une simulation optimisée et complète pouvant s’adapter sur diffé-
rentes architectures informatiques [14].

FIGURE 5.8 – Évolution du nombre de protons simulés (en millions par jour) en fonction de l’énergie inci-
dente pour deux physics list différentes lors d’une irradiation de protons dans du PMMA. Pour chacun des
deux modèles, une courbe de tendance polynomiale a été tracée en rouge.

5.4 Conclusion

Geant4 est un outil qui permet de simuler la production des émetteurs β+principaux produits
lors d’une irradiation avec un faisceau de protons. Par conséquent, il permet également de simuler
un contrôle balistique en ligne et en temps réel avec un système TEP. Pour obtenir ce résultat, deux
modèles hadroniques, BIC et BIC_AllHP, ont été étudiés et comparés aux données expérimentales
obtenues pour un faisceau de protons de 55 MeV dans une cible cubique de PMMA. Les trois
émetteurs β+ayant les taux de production les plus élevés dans les données expérimentales (11C,
15O et 12N ) sont aussi ceux dont le taux de production est le plus élevé dans la simulation.

La contribution réelle de chacun de ces isotopes dépend du temps d’acquisition des données.
Avec les systèmes TEP actuels, le temps d’acquisition devrait être de l’ordre de quelques secondes.
Dans ce cas, la précision de la mesure semble être principalement dépendante de l’azote-12. Pour
cet émetteur β+, la simulation de la distribution des vertex montre d’importants écarts par rapport
aux données. En particulier, dans la région du front distal, le profil obtenu à partir des données
expérimentales est plus résolu que celui prévu par la simulation. On s’attend donc à ce que l’in-
certitude de la mesure du parcours des protons prédite par la simulation soit plus élevée que dans
la réalité.

Dans le cadre de ce travail focalisé sur la mesure du front distal du profil d’activité β+, nous
avons choisi d’utiliser la physics list BIC qui présente un bon compromis entre précision et temps
de calcul. Toutefois il sera important de se rappeler que l’utilisation de BIC conduit à surestimer
la contribution de l’azote-12 par rapport à celle des isotopes à longue durée de vie (11C et 15O ).

Les prochains développements de Geant4, GeantV et de nouvelles campagnes de mesures de-
vraient logiquement placer BIC_AllHP comme la physics list de référence pour simuler les réac-
tions hadroniques basse énergie des protons.
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M. Herman, S. Hlavač, K. Katō, B. Lalremruata, Y. Lee, A. Makinaga, K. Matsumoto, M. Mi-
khaylyukova, G. Pikulina, V. Pronyaev, A. Saxena, O. Schwerer, S. Simakov, N. Soppera, R. Su-
zuki, S. Takács, X. Tao, S. Taova, F. Tárkányi, V. Varlamov, J. Wang, S. Yang, V. Zerkin, Y. Zhuang,
Towards a more complete and accurate experimental nuclear reaction data library (exfor) : In-
ternational collaboration between nuclear reaction data centres (nrdc), Nuclear Data Sheets
120 (2014) 272–276 (2014). doi:10.1016/j.nds.2014.07.065. x, xi, 134, 135, 139

[11] E. Rimmer, P. Fisher, Resonances in the (p, n) reaction on 12c, Nuclear Physics A 108 (3) (1968)
561–566 (1968). doi:10.1016/0375-9474(68)90324-2. x, xi, 134, 135, 139

141

https://doi.org/10.1140/epja/i2003-10219-7
http://www.theses.fr/2017NORMC250
http://www.theses.fr/2017NORMC250
https://doi.org/10.1016/j.nds.2012.11.002
https://doi.org/10.1016/j.nds.2012.11.002
https://doi.org/10.1088/0031-9155/47/1/302
https://doi.org/10.1088/0031-9155/47/1/302
https://doi.org/10.1088/0031-9155/60/23/8923
https://doi.org/10.1088/0031-9155/60/23/8923
https://doi.org/10.1016/j.apradiso.2017.12.009
https://doi.org/10.1016/j.apradiso.2017.12.009
http://tesi.cab.unipd.it/62579/
http://tesi.cab.unipd.it/62579/
https://doi.org/10.1088/1361-6560/ab23d7
https://doi.org/10.1063/1.2720453
https://doi.org/10.1063/1.2720453
https://doi.org/10.1016/j.nds.2014.07.065
https://doi.org/10.1016/0375-9474(68)90324-2


BIBLIOGRAPHIE

[12] P. Arce, J. I. Lagares, L. Harkness, D. Pérez-Astudillo, M. Cañadas, P. Rato, M. de Prado, Y. Abreu,
G. de Lorenzo, M. Kolstein, A. Díaz, Gamos : A framework to do geant4 simulations in different
physics fields with an user-friendly interface, Nuclear Instruments and Methods in Physics
Research Section A : Accelerators, Spectrometers, Detectors and Associated Equipment 735
(2014) 304–313 (2014). doi:10.1016/j.nima.2013.09.036. 134

[13] Hadronic | geant4.web.cern.ch.
URL http://geant4.web.cern.ch/collaboration/working_groups/hadronic 140

[14] G. Amadio, J. Apostolakis, M. Bandieramonte, A. Bhattacharyya, C. Bianchini, R. Brun, P. Ca-
nal, F. Carminati, L. Duhem, D. Elvira, J. d. F. Licht, A. Gheata, R. L. Iope, G. Lima, A. Mohanty,
T. Nikitina, M. Novak, W. Pokorski, R. Seghal, O. Shadura, S. Vallecorsa, S. Wenzel, The GeantV
project preparing the future of simulation, Journal of Physics : Conference Series 664 (7)
(2015) 072006 (Dec. 2015). doi:10.1088/1742-6596/664/7/072006. 140

142

https://doi.org/10.1016/j.nima.2013.09.036
http://geant4.web.cern.ch/collaboration/working_groups/hadronic
http://geant4.web.cern.ch/collaboration/working_groups/hadronic
https://doi.org/10.1088/1742-6596/664/7/072006


Chapitre 6

Développement de la simulation du
système DPGA dans Geant4 et de la
chaîne d’analyse des données simulées

Préambule

Jusqu’à présent, nous avons introduit les éléments fondamentaux de la simulation du point
de vue des processus physiques et des grandeurs d’intérêt pour appréhender le contrôle en
ligne. Avant d’étudier la problématique de la mesure en ligne, nous allons décrire l’appli-
cation spécialement développée avec Geant4.10.4 pour reproduire les caractéristiques du
détecteur et simuler des conditions d’irradiation très diverses.
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CHAPITRE 6. DÉVELOPPEMENT DE LA SIMULATION DU SYSTÈME DPGA DANS GEANT4 ET
DE LA CHAÎNE D’ANALYSE DES DONNÉES SIMULÉES

6.1 Structure générale de la simulation

Comme décrit dans le chapitre 4, parmi les environnements de simulations Monte-Carlo uti-
lisés en physique nucléaire, l’un des plus performants est basé sur l’environnement Geant4. En
effet conçu et construit comme une véritable « boîte à outils », il peut simuler efficacement des
modèles physiques dans une large gamme d’énergie et manipuler des géométries complexes.

Comme pour tout programme de simulation, il est indispensable de définir les paramètres
suivants :

— Modélisation de la géométrie.

— Mise en place des processus physiques.

— Définition de la source.

— Mise en place du modèle de détecteur.

Nous abordons les trois premières étapes ici. Quant à la dernière, elle sera décrite en détail
plus loin lors de la description de la simulation du profil d’activité β+reconstruit.

6.1.1 Modélisation de la géométrie

Puisque la construction du DPGA a été achevée avant le début de ce travail, nous avons pu
directement utiliser les plans mécaniques pour le modéliser. Le détecteur modélisé, visible sur la
figure 6.1, a donc des propriétés géométriques identiques à celle du DPGA (voir section 3.2).

Les 240 canaux de détection sont représentés à travers les 240 cristaux de LYSO de 13 x 13 x 15 mm3

entourés d’une couche de téflon. Les PMT sont représentés par un tube en verre. Les canaux de
détection sont regroupés par quatre pour former un quartet. Cinq quartets forment un module et
chaque demi-couronne est constituée de six modules. Les lignes sont décalées les unes par rap-
port aux autres de 6,5 mm (la moitié de la largeur d’un cristal) selon l’axe du faisceau.

Comme nous n’avons pas pu obtenir la constitution exacte des cristaux utilisés dans le DPGA,
nous avons utilisé celle des cristaux de LYSO Prelude 420 de Saint-Gobain. En accord avec la no-
tice des cristaux Prelude [1], le LYSO sera modélisé avec les caractéristiques mentionnées dans le
tableau 6.1.

Dans la simulation, le rôle des cristaux est d’arrêter les photons et de leur permettre d’interagir.
Tous les processus en aval liés à la création de photons lumineux et ceux liés au fonctionnement
des tubes photomultiplicateurs n’ont pas été modélisés. La numérotation des cristaux est la même
que celle utilisée dans le DPGA.

Au centre du champ de vue du détecteur est placé un volume objet dans lequel vont avoir lieu
les annihilations. Le principal objet utilisé pour la simulation représente une cible parallélépipé-
dique de PMMA dans laquelle viendra interagir le faisceau d’ions incident. C’est une configuration
que nous utilisons lors de nos expériences en faisceau. Le DPGA dispose dans son champ de vue
d’un support permettant de poser une cible de PMMA à la même position que celle simulée. Le
PMMA est modélisé avec les caractéristiques mentionnées dans le tableau 6.1.

Afin de pouvoir simuler les interactions pouvant avoir lieu dans les modules, les supports mé-
caniques des modules ont également été simulés (figure 6.1b). Ainsi, en plus des cristaux de LYSO,
le module est modélisé avec le téflon qui entoure les cristaux, la barre support en POM-C (tableau
6.1), les flasques latérales en POM-C et le capot à rabats latéraux en PVC.

6.1.2 Mise en place des processus physiques

Pour la partie électromagnétique, nous utilisons la physics list recommandée par la commu-
nauté, G4EmStandardPhysics_option3, décrite à la section 4.4 avec une légère modification. Afin
d’optimiser le temps de calcul, les processus de relaxations atomiques sont désactivés.

Pour la partie hadronique, nous avons choisi d’utiliser la physics list QGSP_BIC (pour Quark
Gluon String Physics and Binary Ion Cascade) qui gère l’ensemble des interactions nucléaires de

144
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(a) Vue complète du DPGA modélisé et d’une cible de
PMMA de 5x5x5 cm3 placée au centre du champ de vue.

(b) Vue détaillée d’une demi-couronne.

FIGURE 6.1 – Le DPGA modélisé dans Geant4. Les 240 canaux de détection sont représentés par 240 cristaux
de LYSO entourés de Téflon (en jaune sur la figure).

TABLEAU 6.1 – Caractéristiques des matériaux modélisés dans Geant4 pour la simulation du DPGA et de sa
cible.

LYSO PMMA POM-C
G4_PLASTIC_SC_VINYLTOLUENE

(PVC)
G4_Pyrex_Glass

(verre)
Densité (g.cm−3) 7.1 1,19 1,41 1,032 2,23

Composition

Lu1.8

Y0.2

Si
O5

:Ce

C5

H8

O2

C
H2

O

C9

H10

B0.0400639

O0.539561

Na0.0281909

Al0.011644

Si0.377219

K0.00332099
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type nucléon-noyau ou noyau-noyau, inélastiques, en vol et au repos. La physics list est donc uti-
lisée avec les modèles listés ci-dessous :

— G4EMStandardPhysics - Physique électromagnétique. Remplacée par la physics list G4EmStandardPhysics_-
option3.

— G4EMExtraPhysics - Rayonnement synchrotron. Rayonnement électromagnétique émis lorsque
les particules chargées sont accélérées radialements.

— G4DecayPhysics - Désintégrations des éléments instables.

— G4HadronElasticsPhysics - Diffusion élastique des hadrons.

— G4HadronPhysicsQGSP_BIC - Physique des hadrons (voir chapitre 5).

— G4StoppingPhysics - Permet la capture nucléaire au repos des particules chargées négative-
ment (π−, µ− etc.)

— G4IonPhysics - Physique des ions. Processus et modèles inélastiques pour l’alpha, le deuté-
ron et le triton.

Afin de simplifier le modèle, les processus de désintégrations radioactifs ne sont par défaut pas
pris en compte dans la physics list QGSP_BIC. Nous avons donc rajouté la classe G4RadioactiveDecay
pour pouvoir étudier les émetteurs β+.

6.1.3 Définition de la source

Pour pouvoir générer des particules primaires de manière la plus souple possible, nous avons
choisi d’utiliser le module GeneralParticleSource (GPS). Ce module permet de spécifier facile-
ment, par ligne de commande ou par macro, tous les types de sources. De plus, ce type de mo-
dule est particulièrement bien adapté à la génération de faisceau car il est possible de spécifier la
distribution spectrale, spatiale et angulaire des particules de la source primaire.

Afin de tenir compte de la structure temporelle des accélérateurs, nous avons choisi de spéci-
fiquement développer des lignes de commandes dédiées.

Au cours de nos simulations nous avons principalement utilisé deux types de sources : une
source ponctuelle de positons et des faisceaux de protons. La première a été utilisée pour carac-
tériser l’acceptance du DPGA. Les faisceaux de protons ont été définis par rapport aux caractéris-
tiques de la ligne Medicyc et de la ligne PROTEUS® ONE (voir tableau 6.2). Dans les deux cas, le
faisceau de protons est simulé sans extension latérale et si la simulation des protons est indépen-
dante, les caractéristiques temporelles de la ligne faisceau sont appliquées à la création de chaque
proton.
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TABLEAU 6.2 – Paramètres de la structure temporelle des faisceaux Medicyc et PROTEUS® ONE utilisés dans
la simulation. Dans le cas de PROTEUS® ONE, l’intensité du faisceau dépend de l’énergie initiale du faisceau
(les taux de transmission (TT) sont de 1,5 % à 120 MeV et de 6,2% à 220 MeV).

Medicyc PROTEUS® ONE
Période des bunchs (ns) 40 17

Temps de déversement (ns) 4 3

Nombre de protons par bunch 1260 (5 nA)
120 MeV 220 MeV

5312 (TT 1,5%) 21955 (TT 6,2%)
Période des burst / 1 ms

Nombre de bunchs par burst / 353

6.2 Simulations effectuées

Nous allons ici introduire les différentes simulations que nous avons effectuées dans le cadre
de ce travail de thèse. Le but n’est pas ici d’en faire une description détaillée, elles seront réin-
troduites et replacées dans leur contexte dans les paragraphes ad-hoc. En revanche cela permet
d’avoir une vision globale de l’utilisation que nous avons faite de la simulation Monte-Carlo dans
le cadre du développement du DPGA et des algorithmes de reconstruction qui lui sont associés.
Cela permet également de visualiser la façon dont nous avons utilisé Geant4 comme un outil pour
générer des lots de données ayant des caractéristiques identiques à celles acquises par le DPGA.

6.2.1 Simulation effectuées pour déterminer l’acceptance et la sensibilité absolue du
DPGA

Comme nous l’avons expliqué dans le chapitre 2, l’un des défis à résoudre pour pouvoir ef-
fectuer un contrôle en ligne en temps réel est la faible statistique disponible pour la mesure. Pour
résoudre ce défi, le DPGA a donc été conçu comme un détecteur pixélisé possédant un grand
champ de vue, en tenant compte des ouvertures nécessaires au passage du faisceau. Néanmoins,
d’une part, en TEP 3D, la sensibilité (le taux de coïncidences vraies détectées) varie en fonction
de la position le long de l’axe du tomographe (axe longitudinal) comme le montre la figure 6.2 et
d’autre part, une géométrie incomplète provoque des artefacts géométriques dans les distribu-
tions d’activité reconstruites.

Ainsi pour pouvoir comprendre nos données expérimentales et éventuellement corriger cette
variation de sensibilité, il est important de pouvoir caractériser la sensibilité du DPGA le long de
l’axe longitudinal. Pour cela nous avons déterminé la sensibilité absolue définie comme le taux
de coïncidences vraies détectées pour une source de positons en (X = 0, Y = 0) sans atténuation.
Nous avons également caractérisé les composantes de la sensibilité : l’acceptance et l’efficacité
de détection des cristaux. L’acceptance, encore appelé efficacité géométrique, est définie comme
le taux d’événements où deux cristaux situés sur chaque demi-couronne du DPGA sont traversés
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par des photons. En effet, seule une partie des photons interagissent et déposent 511 keV dans les
cristaux de LYSO du DPGA. Dans le cadre du DPGA, l’efficacité définie comme la probabilité que
deux photons de 511 keV soient totalement absorbés est d’environ 23%.

Ainsi à partir de la figure 6.3, nous pouvons observer que l’acceptance du DPGA est de 5,2% au
centre du champ de vue et qu’elle a, « comme prévu », une forme en triangle. Le pic de sensibilité
absolue est d’environ 1,5%. Si l’on compare avec les pics de sensibilités des TEP, généralement
comprises entre 0,5 et 5% (voire 8% pour des TEP adaptées aux petits animaux [2]) la sensibilité du
DPGA peut apparaitre faible. À titre de comparaison, l’OpenPET, qui a développé une géométrie
optimisée, possède un pic de sensibilité de 5,1% en mode ouvert (et jusqu’à 7,2% en mode fermé)
[3].

Néanmoins, au-delà de la géométrie ouverte, le DPGA est un démonstrateur et la partie dé-
tecteur n’a pas été optimisée. En effet, la taille des cristaux reste faible par rapport à la surface
couverte. Pour augmenter cette sensibilité sans changer le détecteur, nous avons essayé de re-
grouper (clusteriser) les mesures de charges de différents cristaux voisins de la plus grande charge
mesurée. Si en théorie la clusterisation permet d’espérer un gain de sensibilité de l’ordre de 20%
(figure 6.3), en pratique le bruit de fond et les faibles énergies déposées sur les cristaux voisins
rendent difficile la mise en place d’un algorithme de clusterisation suffisamment efficace.

FIGURE 6.2 – Variabilité de la sensibilité axiale en TEP 3D. Une source positionnée au centre du tomographe
(position A) est vue avec un angle d’ouverture plus important que pour source excentrée (B). Adapté de [4].

6.2.2 Simulation d’une irradiation par un faisceau de protons et analyse des données
enregistrées

Le développement de cette simulation a été motivé par trois objectifs :

1. Comparer les résultats expérimentaux obtenus sur la ligne Medicyc.

2. Évaluer les performances du système DPGA pour les futures expérimentations sur la ligne
230 MeV (PROTEUS® ONE) avec un système de DAQ µTCA.

3. Simuler un traitement complet.

En réalité le troisième objectif est une finalité qui s’inscrit dans les objectifs à long terme du
DPGA. Si cet objectif ne rentre pas dans le cadre de ce travail compte tenu du temps imparti à la
thèse, il rappelle que la simulation devra être la plus modulaire possible afin d’ajouter à terme un
plan de traitement.

Pour atteindre ces objectifs, nous avons développé une simulation capable de simuler l’irra-
diation d’une cible par un faisceau de protons pour les lignes Medicyc et PROTEUS® ONE. Des
exemples d’irradiation d’une cible de PMMA par un faisceau de protons de 65 MeV et 120 MeV
sont présentés sur la figure 6.4. Le faisceau de protons est simulé sans extension latérale. Chacun
des protons est simulé indépendamment et constitue un événement au sens de la simulation.
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FIGURE 6.3 – Évolution de l’acceptance et de la sensibilité absolue du DPGA en fonction de la position le
long de l’axe longitudinal.

(a) Irradiation d’une cible de PMMA de 5x5x5 cm3 par un
faisceau de protons de 65 MeV.

(b) Irradiation d’une cible de PMMA de 5x5x10 cm3 par un
faisceau de protons de 120 MeV.

FIGURE 6.4 – Irradiation d’une cible de PMMA par des faisceaux de protons de différentes énergies avec
Geant4. Le pic de Bragg est placé au centre du champ de vue du DPGA. Les protons sont représentés en
bleu, les gamma en vert, les électrons en rouge, les positons en violet et les dépôts d’énergie en jaune.
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La simulation devait également être conçue pour enregistrer des données permettant d’étu-
dier le dépôt de dose, le profil d’activité β+et la reconstruction du profil d’activité β+mesurée par
le DPGA simulé.

L’enregistrement des données est séparé en deux parties indépendantes :

1. Une partie « cible », qui comprend un enregistrement des caractéristiques de tous lesβ+produits
dans la cible.

2. Une partie « cristal », qui comprend un enregistrement des caractéristiques de toutes les
interactions (hits) ayant eu lieu dans les cristaux pour un événement simulé.

La première partie contient donc toutes les informations pour étudier le profil d’activité β+. En
revanche la deuxième partie ne contient que des informations brutes. Pour que les événements
simulés obtenus soit comparables aux événements réels plusieurs étapes sont nécessaires.

6.2.3 Étapes de la simulation du profil d’activité β+reconstruit

6.2.3.1 Agrégation de dépôts d’énergie par cristal

Premièrement, nous agrègerons, par événement, l’ensemble des hits générés dans les cris-
taux correspondants. En effet, au cours d’un même événement, plusieurs particules et photons
peuvent déposer de l’énergie dans un même cristal. Comme en hadronthérapie, les dépôts d’éner-
gie au sein d’un même événement peuvent avoir lieu à des temps différents, nous avons agrégé les
dépôts d’énergie des hits dans un même cristal uniquement si les temps de détection sont dans
les 200 ns qui suivent la détection du premier hit dans ce cristal.

Une fois que tous les cristaux sont constitués, les différentes composantes des cristaux sont
calculées :

— L’énergie déposée dans le cristal est la somme de chaque dépôt d’énergie à laquelle est ajou-
tée, par tirage gaussien, la résolution en énergie du DPGA (13% à 511 keV). En réalité cette
résolution est une valeur moyenne puisqu’elle fluctue d’une voie à l’autre. En effet, les cris-
taux n’ont pas tous le même rendement de scintillation, leur couplage à la photocathode du
PMT n’est pas rigoureusement reproductible et les gains des PMT ne sont pas identiques.

— Le temps de l’interaction dans le cristal est calculé à partir de la moyenne du temps d’inter-
action des hits.

6.2.3.2 Application de l’approche minimale par événement

Les coïncidences temporelles sont recherchées, par événement, en appliquant les sélections
géométrique, temporelle et énergétique expérimentales. Lorsqu’une coïncidence est trouvée, l’ap-
proche minimale est appliquée et une recherche de l’émetteur β+ayant produit la coïncidence est
effectuée à partir de l’enregistrement des données de la cible.

À cette étape, les événements obtenus correspondent donc aux événements expérimentaux, si
ce n’est les critères énergétique et temporel qui correspondent déjà aux événements retenus pour
l’analyse. Les événements sont appelés « événements reconstruits ».

6.2.3.3 Méthode de duplication des données

Bien que la simulation soit voulue la plus fidèle possible, simuler un faisceau de protons de
plusieurs minutes représente un temps de calcul prohibitif. Pour pallier ce problème nous avons
développé une méthode pour dupliquer les événements simulés :

1. Les événements simulés sont triés en fonction du temps de création du proton (figure 6.5 1).

2. Le lot d’événements simulé est dupliqué jusqu’à obtenir le nombre de protons souhaité (fi-
gure 6.5 2).

3. Pour éviter d’avoir un même motif, les temps d’annihilations de chacun des émetteursβ+sont
de nouveau tirés avec une loi exponentielle (figure 6.5 3).
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Cette méthode de duplication à partir d’événement traités permet de minimiser le volume de
données et le temps de calcul à condition que le nombre d’événements reconstruits soit suffisam-
ment élevé.

FIGURE 6.5 – Illustration de la méthode de duplication des données simulées à partir des événements re-
construits. Cette méthode se décompose en 3 étapes : (1) Les événements simulés sont triés en fonction
du temps de création du proton. (2) Le lot d’événements simulé est dupliqué jusqu’à obtenir le nombre de
protons souhaité. (3) Pour éviter d’avoir un même motif, les temps d’annihilations de chacun des émetteurs
β+sont de nouveau tirés avec une loi exponentielle.

6.2.3.4 Simulation de la DAQ

La DAQ est modélisée sous la forme d’un temps mort non extensible. Après un tri temporel
des événements reconstruits, une fréquence d’acquisition f est appliquée. Après qu’un premier
événement ait été acquis, les événements sont ensuite acquis à raison d’un événement toutes les
40 ms dans le cas de la DAQ VME (25 Hz).

6.2.4 Simulation du dépôt d’énergie

Pour optimiser le volume de l’ensemble des données enregistrées, la simulation n’enregistre
que les événements ayant produit un émetteur β+. Ainsi, pour obtenir le dépôt de dose correspon-
dant, nous avons choisi d’effectuer une simulation indépendante utilisant les « Command-based
scoring » [5]. En effet, les Command-based scoring sont un ensemble de commandes interactives
permettant à l’utilisateur d’enregistrer facilement des grandeurs physiques couramment utilisées
(telles que l’énergie déposée, la dose, le flux ...) à partir d’un volume voxélisé. Les Command-based
scoring permettent également à l’utilisateur de filtrer les particules.

L’ensemble des dépôts de dose obtenus pour des irradiations de protons de plusieurs énergies
dans une cible de PMMA est présenté sur la figure 6.6. Nous avons également établi des tables de
conversions entre la position du pic de Bragg et l’énergie des protons pour plusieurs matériaux
(figure 6.7).
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FIGURE 6.6 – Comparaison de la distribution de dose en profondeur de faisceaux de protons d’énergie cli-
niques dans du PMMA.

FIGURE 6.7 – Évolution de la position du Pic de Bragg en fonction de l’énergie initiale du proton pour diffé-
rents matériaux. La composition des matériaux « G4_* » est disponible dans [5].
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6.3 Bilan

Le code Monte-Carlo Geant4 a été utilisé pour développer la simulation de notre prototype
expérimental, le DPGA, dans diverses conditions. La simulation est utilisée pour générer les inter-
actions ayant lieu dans la cible et dans les cristaux.

Dans un premier temps cette simulation nous a permis de caractériser la sensibilité absolue
du détecteur DPGA et d’étudier le profil d’activité β+. Dans un second temps, à partir de para-
mètres expérimentaux mesurés sur le détecteur DPGA, nous avons développé, hors ligne, un pro-
gramme spécifique pour reconstruire des lots de données ayant des caractéristiques compatibles
avec celles acquises par le DPGA. Afin de valider notre simulation et de mieux comprendre la ré-
ponse de notre détecteur, nous comparerons les simulations avec nos données expérimentales
prises sur la ligne Medicyc.

Dans le cadre de ce travail, nous avons choisi de développer une simulation complète des
interactions hadroniques. Dans un contexte clinique, afin de minimiser le temps de calcul, on
ne simule généralement pas la production des émetteurs β+à partir des interactions hadroniques
mais en appliquant la méthode analytique décrite dans le chapitre précédent à la section 5.3. Pour
rappel, cette méthode consiste à convertir la fluence de protons à la surface de chaque voxel en
taux de production des émetteurs β+à partir de leurs sections efficaces.

Si cette méthode analytique ne permet pas d’étudier le profil d’activité β+, ni l’impact du bruit
de fond et ajoute quelques incertitudes, elle reste une alternative intéressante pour prédire rapi-
dement le production d’isotopes β+et donc l’activité β+au cours de l’irradiation. Une description
détaillée de l’application de cette méthode dans un cadre clinique se trouve dans [6, 7, 8, 9].
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Chapitre 7

Étude des radioisotopes β+produits au
cours de l’irradiation

Préambule

Comme expliqué dans la première partie de ce manuscrit, dans le cadre de l’hadronthé-
rapie, les radioisotopes β+sont créés tout au long du parcours du projectile par des réac-
tions nucléaires. Leur nature et leur taux de production sont directement dépendants de
la composition de la matière traversée, de l’énergie initiale du hadron et de la nature de
ce dernier. En conséquence la forme du profil d’activité β+mesuré varie significativement
selon les conditions initiales. Ce chapitre a donc pour objectif l’étude du profil d’activité
β+dit « vrai », c’est-à-dire le profil β+issu directement de la position d’annihilation des β+.
Ce profil correspondrait à des spectres physiques (bruts) qui seraient mesurés par un dé-
tecteur parfait, tant en termes d’acceptance que de résolution en énergie. Ce profil vrai est
donc une première étape pour comprendre, sans biais de reconstruction et indépendam-
ment de tout instrument, les conditions rencontrées lors des expérimentations réalisées ou
à venir. Dans le cadre de ce travail focalisé sur la mesure du front distal du profil d’activité
β+, nous avons choisi d’utiliser la physics list BIC qui présente un bon compromis entre
précision et temps de calcul.
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7.1 Émetteursβ+produits au cours d’une irradiation par des protons de
65 MeV

7.1.1 Principaux radioisotopes β+produits lors de l’irradiation d’une cible de PMMA

Nous avons simulé l’irradiation d’une cible de PMMA de 5 x 5 x 5 cm3, composée des éléments
C, O et H, par un faisceau de protons de 65 MeV similaire à celui de Medicyc. Nous obtenons un
taux de production total, défini comme le rapport entre le nombre d’émetteurs β+produits sur
le nombre total de protons, de 9,48.10−3 β+/proton (soit pour le cas d’un faisceau Medicyc à 5
nA, environ 299 millions de β+/seconde 1) principalement (taux de production de chaque radioi-
sotope supérieur à 0,01 %) dû à huit radioisotopes β+. Ces différents radioisotopes sont reportés
dans le tableau 7.1.

TABLEAU 7.1 – Caractéristiques d’intérêt obtenues par simulation pour les principaux isotopes β+produits
durant une irradiation en protons à 65 MeV dans une cible de PMMA (5x5x5 cm3). L’incertitude indiquée
correspond à l’écart-type de la distribution.

Isotope t1/2

Énergie moyenne
de création

du e+

[MeV]

Parcours moyen
du e+

[mm]
(longitudinal)

Taux
d’échappement

du e+ de la
cible
[%]

Réaction de
production principale

Énergie de seuil
de production

[MeV]

8
5B 770 ms 4,5 ± 3,2

14,0 ± 10,5
(7,2 ± 7,9)

35 12
6 C(p,n α) 8

5B 28,32

10
6 C 19,29 s 0,8 ± 0,4

2,0 ± 1,4
(1,1 ± 0,9)

7
12
6 C

(
p,2n

)
11
7 N |

11
7 N → 10

6 C+p
35,94

11
6 C 20,36 min 0,4 ± 0,2

0,8 ± 0,5
(0,6 ± 0,3)

1 12
6 C(p, pn) 11

6 C 20,29

12
7 N 11 ms 6,0 ± 2,7

18,1 ± 9,0
(9,5 ± 8,4)

49 12
6 C(p,n) 12

7 N 19,64

13
7 N 9,96 min 0,5 ± 0,3

1,1 ± 1,0
(0,8 ± 0,7)

1
p + 12

6 C→ ξγ+13
7 N

ξ ∈ [1;4]
/

14
8 O 1,17 min 0,7 ± 0,4

1,9 ± 1,4
(1,0 ± 0,9)

6 16
8 O(p,p2n)14

8 O 30,71

15
8 O 2,04 min 0,7 ± 0,4

1,8 ± 1,2
(1,0 ± 0,8)

2 16
8 O(p,pn) 15

8 O 16,65

17
9 F 1,07 min 0,7 ± 0,4

1,8 ± 1,2
(1,0 ± 0,8)

<1
p + 16

8 O→17
9 F+ξγ

ξ ∈ [1;4]
/

Trois critères doivent être vérifiés pour effectuer le contrôle balistique du faisceau par la me-
sure du profil d’activité β+. On doit avoir :

1. Corrélation spatiale entre la trajectoire des protons et le lieu de création des radioiso-
topes β+ qui doivent être issus d’une réaction directe entre les protons et les atomes de la
cible de PMMA.

2. Corrélation spatiale entre lieu de création et d’annihilation desβ+ : il est nécessaire que les
β+s’annihilent à un endroit proche de leur lieu de création. Cette distance entre les lieux de
création et d’annihilation est caractérisée par le parcours moyen et influe sur la résolution
spatiale intrinsèque.

3. Forte activité β+dans les premiers instants du traitement : Ceci nécessite d’avoir des émet-
teurs β+produits en grande quantité et ayant une demi-vie la plus courte possible.

Le premier critère est vérifié comme on peut le voir dans le tableau 1, colonne « Réaction de
production principale ». Les radioisotopes sont créés à la suite de réactions hadroniques directes
entre les protons et les éléments présents tout au long de leur parcours. On peut toutefois noter
une exception pour le 10C dont la création passe majoritairement (65%) par l’intermédiaire du 11N.
Cependant ce dernier ayant une période de désintégration imperceptible, cela n’a pas d’impact
sur la corrélation entre le lieu de création du radioisotope β+et le passage du faisceau de protons.

1. Medicyc : 2,5.107 bunchs/seconde et 5 nA : 1260 protons/bunch
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Le deuxième critère est déjà un peu plus complexe à évaluer. La plupart des radioisotopes uti-
lisés lors d’un examen clinique en TEP produisent des β+qui ont un parcours moyen inférieur à
5 mm [1], ce qui introduit une incertitude inférieure à 0,5 mm sur la résolution spatiale [2], né-
gligeable devant les 4 à 6 mm de résolution pour la plupart des systèmes TEP corps entier [3].
Dans le cas d’une irradiation par protons, les radioisotopes produits (tableau 1) ont des β+avec
un parcours moyen qui varie d’un demi mm à plusieurs dizaines de mm. Dans notre cas, les β+du
carbone-11 et l’oxygène-15, produits majoritairement, ont un parcours moyen inférieur à 2 mm.
L’azote-12, troisième isotope le plus fréquent, a un parcours moyen de 18 mm et semble ne pas
vérifier le second critère. Néanmoins, comme souligné dans l’expérience de Dendooven et al. [4],
une imagerie TEP 12N avec 18 mm de résolution resterait intéressante. En effet cette résolution
spatiale intrinsèque reste inférieure aux 22 mm propres aux systèmes d’imagerie gamma prompts
[5]. Dans le cas où le nombre d’atomes de 12N est supérieur à celui des γpr ompt s , on peut s’at-
tendre à ce qu’un système « TEP 12N » permette un contrôle en ligne avec une résolution spatiale
supérieure aux γpr ompt s . De plus on peut aussi noter que dans le cadre d’un contrôle en ligne
longitudinal les parcours moyens longitudinaux des différents isotopes sont tous inférieurs à la
dizaine de mm.

Enfin le dernier critère est le plus complexe à évaluer. En effet les structures temporelles des
accélérateurs et les plans de traitements des patients peuvent être très différents. Toutefois pour
garantir la meilleure corrélation temporelle entre l’activité mesurée et la position du faisceau, il
semble indispensable de s’intéresser à la mesure d’émetteurs β+à courte durée de vie. En consé-
quence, pour le contrôle en ligne en temps réel, on cherche à acquérir spécifiquement les « iso-
topes à décroissance rapide » définis ici comme les isotopes dont la période est inférieure à la
seconde. Toutefois nous devons garder à l’esprit que les isotopes à décroissance rapide contiennent
les informations sur l’énergie instantanée du faisceau, tandis que la contribution globale de tous
les isotopes donne une information intégrale sur le traitement .

Avec le tableau 7.1, on peut remarquer que les isotopes qui présentent les plus courtes périodes
ont un parcours moyen élevé et inversement. Il n’y a donc a priori aucun isotope qui satisfasse à
lui seul les trois critères pour un contrôle en ligne temps réel par détection des émetteurs β+.

Cas particulier de la production de β+par les γpr ompt s

En plus des β+issus des radioisotopes produits lors des réactions nucléaires, on peut trouver
des β+issus de gamma prompts et dont les principales caractéristiques sont détaillées dans le ta-
bleau 7.2. Ces β+sont produits via le phénomène de création de paire qui n’est pas caractérisé par
une demi-vie. Entre la création du gamma prompt et la production du β+, il s’écoule un temps
très court (en moyenne 600 ps). Malgré cela, le parcours de ce type de β+est relativement élevé
et son lieu de production n’est pas directement lié au parcours du proton. Toutefois leur parcours
moyen total, qui comprend la distance entre le lieu de production du γ et celui de création du β+et
le parcours moyen du β+, est de 19.0 mm. Ce parcours moyen est similaire à celui des β+issus du
12N, ce qui permettrait de les exploiter. Néanmoins expérimentalement ces β+restent difficiles à
acquérir. En effet, compte tenu du temps très court entre la création du γpr ompt et l’annihilation,
ces β+sont présents uniquement lors du passage dans la matière des paquets de protons. Ce qui
implique que la fréquence d’acquisition doit permettre d’acquérir suffisamment de données pen-
dant la durée d’un bunch (soit 4 ns pour Medicyc). De plus, c’est lors des bunchs que le bruit de
fond est le plus important.

7.1.2 Taux de production et d’annihilation des différents émetteurs β+

Les réaction nucléaires à l’origine des émetteurs β+présentent différentes énergies de seuil
et différentes valeurs de sections efficaces différentielles, les émetteurs β+ne sont donc pas créés
dans des proportions identiques, et il est nécessaire d’étudier le taux de production total en fonc-
tion du radioisotope parent.

Nous rappelons qu’à 65 MeV, le taux de production total des différents émetteurs β+est de
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TABLEAU 7.2 – Caractéristiques des β+produits lors d’une irradiation en protons de 65 MeV dans une cible
de PMMA, par processus de conversion de γpr ompt s . Le parcours moyen total du β+comprend la distance
entre le lieu de production du γ et celui de création du β+et le parcours moyen du β+. Les incertitudes
indiquées correspondent aux écarts-types des distributions.

Emetteur β+
Tmoyen

[ns]

Énergie moyenne
de création

du e+

[MeV]

Parcours moyen
du e+

[mm]
(longitudinal)

Distance entre le
faisceau et lieu de
production du e+

[mm]

Parcours moyen
total du e+

[mm]
(longitudinal)

Taux d’échappement
du e+ de la

cible
[%]

γpr ompt s 0,06 ± 0,03 2,5 ± 1,9 7,2 ± 6,0 15,5 ± 9,9
19,0 ± 9,0

(10,1 ± 8,3)
35

9,48.10−3 β+/proton. Sur la figure 7.1a, nous constatons que le 11
6 C et 15

8 O représentent un peu
plus de 84% du total des radioisotopes produits. Cependant leurs demi-vies (respectivement 20
et 2 min) restent longues dans l’optique d’une mesure en temps réel. Par ailleurs nous pouvons
remarquer avec les tableaux 7.1 et 7.2 que les β+produits ne s’annihilent pas tous dans la cible
car une partie des positons s’échappe. Or ce sont uniquement ceux qui s’annihilent dans la cible
qui seront intéressants à mesurer dans le cadre du contrôle en ligne. Dans ce cas, on utilisera le
taux d’annihilation total, défini comme le rapport entre le nombre de β+qui s’annihilent dans
la cible et le nombre total de protons. Ce taux est de 8,79.10−3 β+/proton. La différence entre le
taux de production total et celui d’annihilation est d’environ 7% et est essentiellement due aux
γ (taux d’échappement 35%) et aux 12N (taux d’échappement 49%). Ce taux d’annihilation total
est représenté en fonction du radionucléide parent sur la figure 7.1b. Dans ce cas on remarque
que la proportion d’isotopes à décroissance rapide est très minoritaire (moins de 10%) et est sur-
tout composée de l’isotope 12N. Il devient donc nécessaire d’étudier quantitativement le nombre
d’annihilations pour les différents radioisotopes en fonction du temps.

7.1.3 Contributions des différents radioisotopes au profil d’activité β+en fonction du
temps

Afin de conclure sur la faisabilité d’un contrôle en ligne temps réel par mesure de l’activité β+,
il est important d’estimer le nombre théorique de β+détectables. Un faisceau d’une durée d’une
seconde a donc été simulé. Ce temps est un compromis entre l’objectif final d’un contrôle en ligne
en temps réel et le temps de simulation. En effet idéalement le contrôle en ligne devra s’effectuer
pendant l’irradiation avec une durée inférieure à la seconde.

7.1.3.1 Évolution de l’activité β+en fonction du temps pour une irradiation protons d’une du-
rée d’une seconde

Pour estimer la quantité de β+qui s’annihilent en fonction du temps, on peut utiliser une mé-
thode relativement simple en physique nucléaire : la méthode des comptages. Elle consiste à éva-
luer le nombre de β+provenant de l’échantillon étudié en fonction d’un intervalle de temps. Or, si
expérimentalement on ne peut pas dissocier l’origine des différents β+, par simulation ces infor-
mations sont accessibles. Ainsi nous allons pouvoir étudier le comportement temporel de chacun
des radioisotopes. Pour cela un ensemble de six temps de mesures différents (1 ms, 100 ms, 1 s,
10 s, 20 min et 4 h) sont regroupés dans la figure 7.2. Pour commenter cette figure 7.2, on distin-
guera deux périodes : la première qui correspond à la phase d’activation lors de l’irradiation et
la deuxième qui correspond à la phase de désactivation qui commence à la fin de l’irradiation.
Pendant la phase d’activation, de zéro à une seconde :

• Figure 7.2(a) : sur un intervalle d’une ms, on commence à voir la phase d’activation du 12N.
L’activité, due essentiellement aux γ, approche la dizaine de Mbq.

• Figure 7.2(b), sur un intervalle d’une centaine de ms, on observe que l’isotope 12N est large-
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(a) Taux de production relatif des principaux émetteurs β+produits. Taux de production : rapport entre le
nombre d’émetteurs β+produits pour un radioisotope parent sur le nombre total de protons.

(b) Taux d’annihilation relatif des principaux émetteursβ+produits qui s’annihilent dans la cible. Taux d’an-
nihilation : rapport entre le nombre d’émetteurs β+produit par un radioisotope parent qui se sont annihilés
dans la cible sur le nombre total de protons.

FIGURE 7.1 – Taux de production et d’annihilation relatif des principaux émetteurs β+produits durant une
irradiation en protons à 65 MeV dans une cible de PMMA. Chaque étiquette de données contient le taux de
production, le nom du radioisotope et sa proportion (%).
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ment majoritaire. Conformément aux lois d’évolution, l’équilibre séculaire 2 est atteint pour
cet isotope en environ 5 périodes. On observe le début de la phase d’activation de 15O. L’ac-
tivité est alors de l’ordre de la vingtaine de MBq.

• Figure 7.2(c), sur un intervalle d’une seconde, l’activité augmente légèrement et l’isotope
12N reste largement majoritaire. L’activité reste de l’ordre de la vingtaine de MBq.

Pendant la phase de désactivation d’une seconde à vingt minutes :

• Figure 7.2(e) : sur un intervalle de cinq minutes, c’est 15O qui est majoritaire. L’activité dé-
croit rapidement à 200 kBq.

• Figure 7.2(f) : sur un intervalle de quatre heures, c’est le 11C qui est majoritaire. L’activité
diminue jusqu’à devenir inférieure à la centaine de Bq.

Ainsi lors d’une irradiation protons de 65 MeV, d’une intensité de 5 nA et d’une durée d’une
seconde, si les γpr ompt s sont fortement représentés aux premiers instants de l’irradiation, ils sont
rapidement supplantés par l’isotope 12N. En effet au bout de seulement 50 ms l’activité due aux
12N est plus de vingt fois supérieure à l’activité due aux γpr ompt s . Après l’irradiation, ce sont l’oxy-
gène 15 et le carbone 11 qui sont fortement représentés. L’oxygène 15 étant majoritaire dès les
premières secondes suivant l’irradiation.

On note également que l’activité β+, nulle au début de l’irradiation augmente rapidement à
quelques dizaines de MBq. Après l’irradiation cette activité diminue à une centaine de kBq au
bout de 10 minutes.

À titre de comparaison, lors d’un examen TEP clinique au 18F-fluoro-2-désoxyglucose (FDG),
chaque patient reçoit par injection entre 370 et 740 MBq [6]. De plus pour obtenir une bonne réso-
lution spatiale, l’acquisition s’effectue sur des temps assez longs, typiquement de 10 à 45 minutes.

Ainsi pour pouvoir s’assurer de disposer d’une statistique suffisante, il devient important de
pouvoir connaître le nombre de β+que l’on peut acquérir en fonction du temps d’acquisition. Pour
cela une méthode de comptage dite intégrée au cours du temps a été effectuée.

7.1.3.2 Évolution du nombre de β+annihilés dans la cible en fonction du temps d’acquisition

Pour évaluer la statistique disponible en fonction du temps d’acquisition, on utilise la méthode
des comptages dite intégrée au cours du temps. Ainsi on va évaluer la statistique en la cumulant
dans le temps et non plus sur un intervalle de temps. Cette information nous sera particulièrement
utile pour l’analyse expérimentale du profil d’activité β+. Ces mesures intégrées sont présentées
dans le tableau 7.3 pour huit temps d’acquisition allant d’une milliseconde à 20 minutes. En com-
plément la figure 7.3 représente visuellement, en proportion, ces mesures intégrées. Ainsi on peut
tirer quelques conclusions :

1. La proportion des émetteurs autres que les quatre principaux (γ, 12N, 15O et 11C) est négli-
geable ( 0,3% à 1s).

2. Mettre en place une acquisition synchronisée pendant les temps de pause du faisceau afin
de s’affranchir du bruit de fond permet d’obtenir un profil β+pur à 96 % de 12N, puisque les
γ sont présents en dehors des temps de pause du faisceau. Les mesures intégrées synchro-
nisées sont représentées sur la figure 7.4.

7.1.3.3 Influence de l’intensité

Dans le cadre d’une utilisation du cyclotron Medicyc, l’intensité ou encore le nombre de parti-
cules par bunch est réglable. Selon le type de traitement, cette intensité varie de 50 à 200 nA (12600
à 50403 protons / bunch). Pour le choix des conditions expérimentales, compte tenu des 25 Hz de

2. En physique nucléaire, l’équilibre séculaire est une situation où la quantité d’un radioisotope reste constante
du fait que son taux de production (dû, par exemple à la désintégration d’un isotope-parent) est égal à son taux de
désintégration.
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FIGURE 7.2 – Nombre de β+annihilés dans la cible pendant 1 ms, 100 ms, 1 s, 10 s, 20 min et 4 h. L’irradiation
de la cible de PMMA par un faisceau de protons de 65 MeV d’intensité 5 nA dure une seconde. Les figures (a),
(b) et (c) montrent donc la phase d’activation de la cible et les figures (d), (e) et (f) la phase de décroissance
radioactive de la cible. Dans chaque légende, la ligne entries et le pourcentage indiquent le nombre total
d’entrées et la proportion que ce nombre représente par rapport au nombre total de β+annihilés dans la
cible.

TABLEAU 7.3 – Production accumulée de β+, annihilés dans la cible, en fonction du temps d’acquisition, et
de leur radioisotope parent durant une irradiation d’une seconde en protons à 65 MeV d’intensité 5 nA dans
une cible de PMMA. La ligne « Total Acquisition synchronisée » correspond à la production accumulée de
β+, annihilés dans la cible obtenue seulement pendant les temps de pause du faisceau.

Émetteur β+ 1 ms 5 ms 100 ms 500 ms 1 s 10 s 1 min 20 min
11
6 C 2 4,2.102 1,1.104 4,4.104 8,5.105 5,3.106 7,8.107

15
8 O 4 2,6.103 6,4.104 2,6.105 4,7.106 2,6.107 9,0.107

12
7 N 4,9.102 1,1.104 1,3.106 7,8.106 1,6.107 1,6.107 1,6.107 1,6.107

γpr ompt s 7,9.103 3,9.104 7,9.105 3,9.106 7,8.106 7,8.106 7,8.106 7,8.106

Autres
(Proportion %)

<0,01 <0,1 0,2 0,3 2,4 4,6 2,2

Total 8,4.103 5,1.104 2,1.106 1,2.107 2,4.107 3,0.107 5,7.107 2,0.108

Total
Acquisition

synchronisée
4,1.102 9,7.103 1,1.106 6,9.106 1,4.107 1,9.107 4,2.107 1,6.108
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FIGURE 7.3 – Proportion des différents radioisotopes parents dans la production accumulée de β+, annihilés
dans la cible, en fonction du temps d’acquisition durant et après une irradiation d’une seconde en protons
à 65 MeV dans une cible de PMMA.

FIGURE 7.4 – Proportion des différents radioisotopes parents dans la production accumulée de β+, annihilés
dans la cible, en fonction du temps d’acquisition pour une acquisition synchronisée sur les temps de pause
du faisceau durant et après une irradiation d’une seconde en protons à 65 MeV dans une cible de PMMA.
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fréquence d’acquisition de la DAQ VME et des possibilités de réglages de Medicyc, nous avions
choisi de commencer à 5 nA (1260 protons / bunch). Cette intensité correspondait à la plus basse
disponible au moment de nos expérimentations. En effet l’instrument est installé à la sortie de
l’aimant de déviation en dehors de la salle de traitement, c’est-à-dire avant que le faisceau ne soit
collimaté et filtré. Or le faisceau reçu par le patient est collimaté et filtré à un taux de cinq pour
mille. Ainsi lorsque l’intensité du traitement varie de 250 pA à 1 nA, elle varie entre 50 et 200 nA au
niveau de l’aimant de déviation.

Si cette différence d’intensité n’a pas d’impact sur le taux de production des différents émet-
teurs β+, elle a un impact sur la statistique globale puisqu’une augmentation d’un facteur deux
de l’intensité doublera le nombre de β+. C’est ce qui est représenté sur la figure 7.5, qui montre
l’évolution du nombre d’annihilations β+en fonction du temps pour cinq intensités : 250 pA, 1, 5,
50 et 200 nA.

Même s’il est important de pouvoir s’approcher au plus près des conditions cliniques, il est
nécessaire de garder à l’esprit que l’objectif final est de suivre des traitements hautes énergies.
Or, comme on pourra le voir dans la partie suivante, l’intensité clinique des traitements hautes
énergies est plus faible que les intensités cliniques des traitements Medicyc. Ainsi, travailler avec
des intensités plus élevées est une première étape qui nous permet de préparer au mieux la DAQ
puisque les conditions rencontrées seront plus favorables à plus hautes énergies.

FIGURE 7.5 – Évolution cumulée du nombre d‘annihilation β+en fonction du temps pour différentes inten-
sités durant une irradiation d’une seconde en protons à 65 MeV dans une cible de PMMA.

7.1.4 Étude du profil d’activité β+en fonction du temps

Dans le cadre d’un contrôle en ligne longitudinal, temps réel, par détection des émetteurs β+,
on cherche à mesurer le profil d’activité β+dans la direction du faisceau. Dans le système de coor-
données du DPGA, l’axe longitudinal est défini comme l’axe z. Ainsi le profil d’activitéβ+est défini
pour ce travail comme la distribution de la coordonnée z du point d’annihilation du β+dans la
cible.

La figure 7.6 représente le profil d’activité β+pour différents temps d’acquisition : 1 ms, 100 ms,
1 s, 10 s, 1 min et 10 min pour un temps d’irradiation d’une seconde. Cette figure montre que le
profil change significativement en fonction du temps d’acquisition. En effet lorsqu’on superpose
les différents profils d’activité pour les 4 principaux émetteurs β+(γ, 12N, 15O et 11C), comme sur
la figure 7.7, on s’aperçoit que chacun des émetteurs possède un profil très différent. Pour un pic
de Bragg situé à 30 mm de l’entrée de la cible :

— Le profil dû aux γpr ompt s est un profil très étalé avec un maximum à environ 25 mm.

— L’azote-12 a également un profil étalé mais avec un maximum à environ 12 mm.
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— L’oxygène-15 et le carbone-11 présentent des profils avec un front distal marqué et des maxi-
mums respectifs à environ 22 et 20 mm.

Ces différences s’expliquent par les différentes énergies de seuil des réactions nucléaires (voir
tableau 7.1), le front distal de l’ 15O et du 12N étant attendus plus loin que celui du 11C. Le décalage
entre les pics des différents profils s’explique à l’aide de la figure 7.8 qui représente l’évolution de
l’énergie cinétique des protons. En effet on constate que l’énergie cinétique moyenne des protons
diminue tout au long de leur parcours jusqu’à atteindre une valeur inférieure aux énergies de seuil
des réactions nucléaires. Le parcours moyen du β+dans le cas des γpr ompt s et du 12N (voir tableau
7.1) explique l’absence d’un front distal marqué.

Dans le cadre d’un contrôle en ligne qui vise à déterminer la position du pic de Bragg ou au
moins le décalage correspondant à deux pics de Bragg de différentes énergies, on doit tenir compte
de cette variation du profil d’activité selon le temps d’acquisition utilisé. De plus, les isotopes qui
contribuent le plus aux petits temps (essentiellement 12N ) présentent un profil moins résolu, et
donc, a priori plus « difficile » à analyser que ceux qui contribuent à grand temps (15O,11C).

On note également que malgré la faible production de certains émetteurs, le fait que leur pro-
duction ait lieu à hautes énergies (en entrée de cible) ou à très basse énergie, permet de les dis-
tinguer sur le profil d’activité. C’est le cas du 10C, de l’14O et du 17F qui seront discutés dans les
parties suivantes.

Cas particuliers

Cas du 17F

Lorsqu’on isole le profil d’activité du fluor-17 (figure 7.9), on observe que le profil d’activité
forme un pic centré sur le pic de Bragg. On peut penser à un artefact de simulation puisque le 17F
est créé quasi-exclusivement (>99%) par la réaction de fusion « p + 16

8 O→17
9 F+ ξγ ξ ∈ [1;4] ». En

effet, comme discuté dans le chapitre 5, ceci est probablement dû au fait que les modèles hadro-
niques ont tendance à favoriser les processus de fusion lorsque l’énergie du proton est proche de
0 [7].

Cas du 10C, de l’14O et du 12N , émetteurs 3γ

On remarque sur la figure 7.6 que le profil d’activité β+présente, à partir d’un temps d’acqui-
sition de dix secondes, une contribution du 10C et d’14O concentré sur le premier centimètre de
la cible. Ceci est dû aux énergies seuils, respectivement 35,94 et 30,71 MeV [8], soit environ 8 mm
avant le pic de Bragg.

Ces énergies de seuils élevées ont pour conséquence une forme de profil d’activité β+très ca-
ractéristique, avec une production de l’entrée jusqu’au milieu de la cible, comme on peut le voir
sur la figure 7.10. On remarque également la similitude de leurs profils.

Ces deux isotopes possèdent une autre spécificité : après la désintégration β+, un troisième
gamma dont l’énergie est indiquée dans le tableau 7.4, est émis en coïncidence temporelle. On
peut aussi noter que cette caractéristique est partagée par le 12N mais avec un rapport d’embran-
chement très faible. En effet comme illustré sur le schéma simplifié de l’azote-12 (figure 7.11),
après une désintégration β+, l’élément fils, le carbone-12, est produit dans un état excité. Il se
désexcite en produisant un ou plusieurs gamma. Comme le temps de désexcitation est bien infé-
rieur à la résolution temporelle de tous les détecteurs actuels, on peut considérer que ce(s) gamma
sont émis en coïncidence temporelle avec les photons d’annihilations.

Cette caractéristique est intéressante dans le cadre d’une technique d’imagerie médicale nu-
cléaire fonctionnelle à 3γ développée par l’expérience XEMIS [9]. Basée sur l’imagerie Compton,
cette technique repose sur l’utilisation d’un radioisotope qui émet quasi-simultanément un posi-
ton et un photon gamma. En effet lorsque le positon s’annihile pour former une ligne de réponse
(LOR), un troisième photon, d’énergie plus élevée, est utilisé pour localiser l’émetteur le long de
cette LOR via une reconstruction issue de la connaissance de la cinématique Compton.
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FIGURE 7.6 – Évolution du profil d’activité β+en fonction du temps d’acquisition durant et après une irra-
diation d’une seconde en protons à 65 MeV d’intensité 5 nA dans une cible de PMMA.
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FIGURE 7.7 – Superposition des différents profils d’activité normalisés pour les 4 principaux émetteurs
β+durant une irradiation en protons à 65 MeV dans une cible de PMMA ainsi que du profil de dose corres-
pondant (pic de Bragg). La position du maximum du pic de Bragg est représenté par la ligne noire pointillée.

FIGURE 7.8 – Évolution de l’énergie cinétique des protons ayant entrainé une réaction nucléaire en fonction
de la distance parcourue dans une cible de PMMA durant une irradiation protons à 65 MeV. La moyenne est
représentée par un cercle, la médiane par une ligne au centre d’une boite. Le dessus de la boite représente
le quartile supérieur (Q3) et le dessous de la boite représente le quartile inférieur (Q1). Le profil de dose
correspondant est représenté en rouge.
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FIGURE 7.9 – Profil d’activité normalisé pour le 17F durant une irradiation en protons à 65 MeV dans une
cible de PMMA.

Cette technique présente l’avantage de nécessiter moins d’événements à précision de recons-
truction identique 3. Toutefois étant donné la période relativement longue et le faible taux de pro-
duction des émetteurs 3γ, en plus de la complexité de concevoir un instrument 3γ suffisamment
efficace, cette technique semble très difficile à mettre en place en hadronthérapie.

TABLEAU 7.4 – Caractéristique des émetteurs β+qui peuvent émettre un γ de désexcitation après une désin-
tégration β+.

Émetteur β+ Période
Caractéristiques des γ de désexcitations

Référence
Energie

[keV]
Rapport d’embranchement

(%)
t1/2

10
6 C 19,3 s

1022
718

1,46
100

0,7 ns
4,9 fs

Nuclear Physics
A745 155 (2004)

14
8 O 70,6 s

1635
2313
3948

0,05
99,4
0,02

68 fs
4,8 fs
68 fs

Nuclear Physics
A523,1 (1991)

12
7 N 11 ms

3214
4439

10−4

1,9
42,1 fs

Nuclear Physics
A968, 71 (2017)

7.1.5 Bilan

Dans le cas d’une irradiation d’une seconde en protons de 65 MeV sur une cible de PMMA de
dimension 5 x 5 x 5 cm3, nous avons pu voir que 4 émetteurs sont majoritairement présents : γ,
12N, 15O et 11C. Ces émetteurs aux caractéristiques très différentes à la fois en termes de période,
de taux de production et de parcours moyen du β+émis influent chacun à leur tour sur le profil
d’activité.

En synchronisant l’acquisition sur les temps de pause du faisceau, il est possible d’obtenir un
profil β+très pur en 12N sur les premières secondes de l’irradiation. Cependant, le radioisotope 12N
présente l’inconvénient d’émettre un β+avec un parcours moyen relativement grand. Toutefois,
Buitenhuis et al. ont montré qu’avec une statistique suffisante, un système « TEP 12N » permettrait
un contrôle en ligne temps réel avec une résolution spatiale supérieure aux γpr ompt s[10].

Ainsi le contrôle en ligne temps réel à 65 MeV semble possible au prix d’une (parfaite) connais-
sance de la composition du milieu irradié et d’un temps d’acquisition contrôlé. En fonction du

3. Réduction d’un facteur 100 par rapport à une technique de reconstruction conventionnelle [9]
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FIGURE 7.10 – Profils d’activité normalisés pour le 10C et l’14O durant une irradiation en proton à 65 MeV
dans une cible de PMMA.

FIGURE 7.11 – Schéma de désintégration simplifié de l’azote-12.
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temps d’acquisition il faudra peut être adapter l’outil de reconstruction.
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7.2 Émetteursβ+produits au cours d’une irradiation par des protons de
hautes énergies (120 - 220 MeV)

Comme cette section est une extension des basses énergies, nous reprendrons une présenta-
tion similaire à celle des protons de 65 MeV.

7.2.1 Principaux radioisotopes β+produits lors de l’irradiation d’une cible de PMMA

Sur la ligne PROTEUS® ONE, l’énergie du faisceau de protons est variable. Cette partie de
l’étude se concentrera sur les cas limites utilisés couramment en clinique, 120 et 220 MeV. Comme
pour Medicyc, les cibles sont en PMMA, de dimensions respectives 5 x 5 x 10 cm3 et 5 x 5 x 28 cm3.
Nous obtenons un taux de production total qui varie de 2,5 10−2 à 5,9 10−2 β+/proton (soit dans
le cas d’une ligne PROTEUS® ONE d’environ 46 à 457 millions de β+/seconde en conditions cli-
niques) principalement dû à dix radioisotopes β+. Ces différents radioisotopes sont reportés dans
le tableau 7.5.

Comme précédemment, trois critères doivent être respectés pour une bonne mesure du profil
d’activité :

Le premier critère est respecté comme on peut le voir dans le tableau 7.5 et la colonne « Réac-
tion de production principale ». En effet les radioisotopes sont créés à la suite de réactions hadro-
niques directes entre les protons et les éléments présents tout au long de leur parcours.
Le deuxième critère est également respecté. On peut également toujours noter que dans le cadre
d’un contrôle en ligne longitudinal les parcours moyens longitudinaux des différents isotopes sont
tous de l’ordre de la dizaine de mm.

Pour le dernier critère, les conclusions sont très similaires à celles données à 65 MeV. En effet
en comparant les tableaux 7.1 et 7.5, on constate que huit des dix radioisotopes sont identiques.
Finalement les différences se situent au niveau de l’énergie de création du β+et donc du parcours
moyen du β+qui augmente avec l’énergie.

Là encore, on peut remarquer qu’il n’y a a priori aucun isotope qui satisfasse à lui tout seul les
trois critères pour un contrôle en ligne temps réel par détection des émetteurs β+.

En plus des radioisotopes, on retrouve toujours des β+issus de « gamma prompts » et dont
les principales caractéristiques sont détaillées dans le tableau 7.6. Toutefois, leur parcours moyen
total de 26,3 mm est maintenant bien supérieur à la résolution des caméra collimatées. De plus,
on note une forte dispersion de ce parcours moyen total. Ainsi dans le cas des hautes énergies, ces
β+ne semblent pas intéressants à exploiter.

7.2.2 Taux de production et d’annihilation des différents émetteurs β+

Entre 120 et 220 MeV, le taux de production total des différents émetteurs β+varie de 2,5 10−2 à
5,9 10−2 β+/proton. Lorsque nous observons le taux de production en fonction du radionucléide
parent à l’aide de la figure 7.12a, dans tous les cas le 11C et 15O représentent un peu plus de 83% du
total des radioisotopes produits. Dans le cadre du contrôle en ligne, on observe sur la figure 7.12b
que le taux d’annihilation total varie de 2,4 10−2 β+/proton à 5,7 10−2 β+/proton. La proportion
d’isotopes à décroissance rapide reste minoritaire (moins de 15%), le 12N restant le premier contri-
buteur. Il devient donc nécessaire d’étudier quantitativement le nombre d’annihilations pour les
différents radioisotopes en fonction du temps.

7.2.3 Contributions des différents radioisotopes au profil d’activité β+en fonction du
temps

Comme pour Medicyc à 65 MeV, un faisceau d’une durée d’une seconde a été simulé. Seule sa
structure temporelle a été changée pour correspondre au S2C2. Ce temps est un compromis entre
le temps de simulation et l’objectif final d’un contrôle en ligne en temps réel.
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TABLEAU 7.5 – Caractéristiques d’intérêt obtenues par simulation pour les principaux isotopes β+produits
durant une irradiation en protons à 120 et 220 MeV dans une cible de PMMA. L’incertitude indiquée corres-
pond à l’écart-type de la distribution.
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(a) Taux de production relatif des principaux émetteurs β+produits durant une irradiation en protons à 120
et 220 MeV dans une cible de PMMA. Taux de production : rapport entre le nombre d’émetteurs β+produit
pour un radioisotope parent sur le nombre total de protons.

(b) Taux d’annihilation relatif des principaux émetteurs β+produits qui s’annihilent dans la cible durant une
irradiation en protons à 120 et 220 MeV dans une cible de PMMA.. Taux d’annihilation : rapport entre le
nombre d’émetteurs β+produit par un radioisotope parent qui se sont annihilés dans la cible sur le nombre
total de protons.

FIGURE 7.12 – Taux de production et d’annihilation relatif des principaux émetteurs β+produits durant une
irradiation en protons à 120 et 220 MeV dans une cible de PMMA. Chaque étiquette de données contient le
taux de production et le nom du radioisotope.
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TABLEAU 7.6 – Caractéristiques des β+provenant de la conversion des γpr ompt s durant une irradiation en
protons à 120 et 220 MeV dans une cible de PMMA. Le parcours moyen total du β+comprend la distance
entre le lieu de production du γ et celui de création du β+et le parcours moyen du β+. L’incertitude indiquée
correspond à l’écart-type de la distribution.

Emetteur β+
Tmoyen

[ns]

Énergie moyenne
de création

du e+

[MeV]

Parcours moyen
du e+

[mm]
(longitudinal)

Distance entre le faisceau
et le lieu de production

du e+

[mm]

Parcours moyen total
du e+

[mm]
(longitudinal)

Taux
d’échappement

du e+

de la cible
[%]

γpr ompt s

120
MeV

220
MeV

0,08 ± 0,05

0,1 ± 0,1
2,5 ± 2,1 7,7 ± 7,3

21,8 ± 18,0

25,0 ± 25,5

26,3 ± 17,9
(18,5 ± 19,4)

29,7 ± 26,2
(22,1 ± 27,8)

36

25

7.2.3.1 Évolution de l’activité β+en fonction du temps pour une irradiation protons d’une du-
rée d’une seconde

Pour les cas 120 et 220 MeV, un ensemble de six temps de mesures différents (1 ms, 100 ms, 1 s,
10 s, 20 min et 4 h) sont regroupés dans la figure 7.13.

• Figure 7.13 (a) : sur un intervalle d’une ms, on commence à voir la phase d’activation du 12N.
L’activité, due essentiellement aux γ, est de l’ordre du Mbq. On voit clairement sur la figure
la production des gamma prompts pendant les premières microsecondes.

• Figure 7.13 (b) : sur un intervalle d’une centaine de ms, on observe que l’équilibre séculaire
est atteint pour l’isotope majoritaire, le 12N. On observe le début de la phase d’activation de
15O. L’activité est alors d’environ 3 MBq.

• Figure 7.13 (c) : sur un intervalle d’une seconde, l’activité augmente légèrement et l’isotope
12N reste largement majoritaire. L’activité est d’environ 4 MBq à une seconde.

Pendant la phase de désactivation :

• Figure 7.13 (e) : sur un intervalle de cinq minutes, c’est 15O qui est majoritaire. L’activité
décroit rapidement à deux cents kBq. À vingt minutes l’activité est de 50 kBq environ.

• Figure 7.13 (f) : sur un intervalle de quatre heures, c’est le 11C qui est majoritaire. L’activité
diminue à quelques dizaines de Bq.

En observant les figures du cas à 220 MeV (figures 7.13 g,h,i,j,k et l), nous pouvons constater
que les conclusions formulées pour le cas à 120 MeV sont identiques. Seule l’activité est multipliée
par un facteur 10.

7.2.3.2 Évolution du nombre de β+annihilés dans la cible en fonction du temps d’acquisition

Les mesures intégrées sont présentées dans les tableaux 7.7 et 7.8 pour 8 temps d’acquisitions
allant d’une ms à 20 minutes. En complément la figure 7.14 représente visuellement, en propor-
tion, ces mesures intégrées. On peut tirer quelques conclusions qui sont identiques dans les deux
cas :

1. La proportion des émetteurs autres que les 4 principaux (γ, 12N, 15O et 11C) est négligeable
pendant les premières secondes de l’irradiation (< 0,5% à 1 s).

2. Mettre en place une acquisition synchronisée pendant les temps de pause du faisceau pour
s’affranchir du bruit de fond permet d’obtenir un profil β+pur à 94 % en 12N, puisque les
γpr ompt s sont présents en dehors des temps de pause du faisceau.
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FIGURE 7.13 – Nombre de β+annihilés dans la cible, en fonction du temps d’acquisition durant une irradia-
tion d’une seconde en protons à 120 et 220 MeV dans une cible de PMMA.
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TABLEAU 7.7 – Production accumulée de β+, annihilés dans la cible, en fonction du temps d’acquisition,
et de leur radioisotope parent durant et après une irradiation d’une seconde en protons à 120 MeV dans
une cible de PMMA. Le « Total Acquisition synchronisée » correspond à la production accumulée de β+,
annihilés dans la cible obtenue seulement pendant les temps de pause du faisceau.

Emetteur β+ 1 ms 5 ms 100 ms 500 ms 1 s 10 s 1 min 20 min
11
6 C 1 71 1,8 103 7,2 103 1,3 105 8,3 105 1,2 107

15
8 O 1 3,8 102 9,5 103 3,8 104 7,1 105 3,9 106 1,3 107

12
7 N 1,7 102 2,4 103 2,4 105 1,4 106 2,8 106 2,9 106 2,9 106 2,9 106

γpr ompt s 1,0 103 5,4 103 1,1 105 5,3 105 1,1 106 1,1 106 1,1 106 1,1 106

10
6 C 1 2 1,7 102 3,8 103 1,5 104 2,4 105 7,4 105 8,4 105

14
8 O 38 9,3 102 3,8 103 6,9 104 3,4 105 7,7 105

10
6 C + 14

8 O
(Proportion %)

<0,1 <0,1 0,2 0,5 6,1 11,0 5,1

Autres
(Proportion %)

<0,01 <0,1 0,2 0,4 0,5 0,7 0,2

Total 1,2 103 7,8 103 3,5 105 1,9 106 4,0 106 5,1 106 9,8 106 3,1 107

Total
Acquisition

synchronisée
1,5 102 2,4 103 2,4 105 1,4 106 2,9 106 4,1 106 8,7 106 3,0 107

TABLEAU 7.8 – Production accumulée de β+, annihilés dans la cible, en fonction du temps d’acquisition,
et de leur radioisotope parent durant et après une irradiation d’une seconde en protons à 220 MeV dans
une cible de PMMA. Le « Total Acquisition synchronisée » correspond à la production accumulée de β+,
annihilés dans la cible obtenue seulement pendant les temps de pause du faisceau.

Emetteur β+ 1 ms 5 ms 100 ms 500 ms 1 s 10 s 1 min 20 min
11
6 C 3 6,6 102 1,8 104 7,7 104 1,3 106 8,2 106 1,2 108

15
8 O 10 3,8 103 9,3 104 3,7 105 6,9 106 3,7 107 1,3 108

12
7 N 1,4 103 2,4 104 2,1 106 1,2 107 2,4 107 2,4 107 2,4 107 2,4 107

γpr ompt s 9,4 103 5,6 104 9,6 105 4,8 106 9,6 106 9,6 106 9,6 106 9,6 106

10
6 C 6 2,5 103 6,2 104 2,4 105 4,0 106 1,2 107 1,4 107

14
8 O 1 5,9 102 1,4 104 5,5 104 1,0 106 5,0 106 1,1 107

10
6 C + 14

8 O
(Proportion %)

<0,1 0,2 0,6 1,2 13,0 19,4 8,2

Autres
(Proportion %)

1,2 1,1 1,4 2,3 2,7 2,4 1,3 0,6

Total 1,1 104 7,9 104 3,1 106 1,7 107 3,5 107 4,8 107 9,8 107 3,1 108

Total
Acquisition

synchronisée
1,5 103 2,3 104 2,1 106 1,2 107 2,5 107 3,8 107 8,8 107 3,0 108
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(a) 120 MeV.

(b) 220 MeV.

FIGURE 7.14 – Proportion des différents radioisotopes parents dans la production accumulée de β+, anni-
hilés dans la cible, en fonction du temps d’acquisition durant et après une irradiation d’une seconde en
protons à 120 et 220 MeV dans une cible de PMMA.
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7.2.4 Contributions des différents radioisotopes au profil d’activité β+en fonction du
temps

7.2.4.1 Étude du profil d’activité β+en fonction du temps

La figure 7.15 représente le profil d’activitéβ+pour différents temps d’acquisition : 1 ms, 100 ms,
1 s, 10 s, 1 min et 10 min pour un temps d’irradiation d’une seconde. Cette figure montre que le
profil change significativement en fonction du temps d’acquisition.

En effet, lorsqu’on superpose les différents profils d’activité pour les 4 principaux émetteurs
β+(γ, 12N, 15O et 11C) qui composent principalement le profil, comme sur la figure 7.16, on s’aper-
çoit que chacun des émetteurs possède un profil différent.

— Les profils des γpr ompt set du 12N sont très étalés.

— Alors que l’15O et le 11C présentent des profils similaires avec un front distal marqué.

Ces différences s’expliquent par les différentes énergies de seuil des réactions nucléaires ainsi
que par le parcours moyen du β+dans le cas des γpr ompt s et du 12N (voir tableau 7.1). De plus le
décalage entre les pics des différents profils s’explique à l’aide de la figure 7.17 qui représente l’évo-
lution de l’énergie cinétique des protons. En effet on constate que l’énergie cinétique moyenne des
protons diminue tout au long de leur parcours jusqu’à atteindre une valeur inférieure aux énergies
de seuil des réactions nucléaires. Cependant dans le cadre d’un contrôle en ligne qui vise à déter-
miner la position du pic de Bragg ou au moins le décalage correspondant à différentes énergies,
on doit tenir compte de cette variation du profil d’activité selon le temps d’acquisition utilisé.

De plus, les isotopes qui contribuent le plus aux petits temps (essentiellement 12N ) présentent
un profil a priori plus « difficile » à analyser que ceux qui contribuent à grand temps (15O,11C).

On note également que malgré la faible production de certains émetteurs, le fait que leur pro-
duction ait lieu à hautes énergies (en entrée de cible), permet de les distinguer sur le profil d’acti-
vité. C’est le cas du 10C et de l’14O qui seront discutés dans les parties suivantes.

7.2.4.2 Cas du 10C et de l’14O

De la même manière qu’à 65 MeV, on note une présence marquée du 10C et de l’14O, émetteurs
3γ. Les observations et les conclusions écrites précédemment à 65 MeV restent les mêmes comme
on peut le constater à partir de la figure 7.18. On peut noter que leurs statistiques augmentent
nettement avec l’énergie cinétique du proton.

7.2.5 Bilan de l’étude de la production d’isotopes lors d’une irradiation d’une cible de
PMMA avec des protons de 120 et 220 MeV

Finalement le bilan d’une irradiation avec un faisceau de protons de 120 MeV ou de 220 MeV
sur une cible de PMMA se révèle très proche du bilan à 65 MeV.

Ainsi nous avons pu voir que 4 émetteurs sont fortement représentés : γpr ompt s , 12N, 15O et
11C. Ces émetteurs aux caractéristiques très différentes à la fois en termes de période, de taux
de production et de parcours moyen du β+émis influent chacun à leur tour sur le profil d’activité.
Toutefois en synchronisant l’acquisition sur les temps de pause du faisceau il est possible d’obtenir
un profil β+très pur en 12N sur les premières secondes de l’irradiation.
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FIGURE 7.15 – Évolution du profil d’activité β+en fonction du temps d’acquisition durant et après une irra-
diation d’une seconde en protons à 120 et 220 MeV dans une cible de PMMA.

182



CHAPITRE 7. ÉTUDE DES RADIOISOTOPES β+PRODUITS AU COURS DE L’IRRADIATION

(a) 120 MeV.

(b) 220 MeV.

FIGURE 7.16 – Superpositions des profils d’activité normalisés pour les 4 principaux émetteurs β+durant
une irradiation en protons à 120 et 220 MeV dans une cible de PMMA ainsi que du profil de dose correspon-
dant (pic de Bragg). La position du maximum du pic de Bragg est représenté par une ligne noire.
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(a) 120 MeV.

(b) 220 MeV.

FIGURE 7.17 – Évolution de l’énergie cinétique des protons ayant entrainé une réaction nucléaire en fonc-
tion de la distance parcourue dans une cible de PMMA durant une irradiation protons à 120 et 220 MeV.
La moyenne est représentée par un cercle, la médiane par une ligne au centre d’une boite. Le dessus de la
boite représente le quartile supérieur (Q3) et le dessous de la boite représente le quartile inférieur (Q1). Le
profil de dose correspondant est représenté en rouge.
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(a) 120 MeV.

(b) 220 MeV.

FIGURE 7.18 – Profils d’activité normalisés pour le 10C et l’14O durant une irradiation en protons à 120 et 220
MeV dans une cible de PMMA.
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7.3 Comparaison multi énergies pour les protons et perspectives pour
l’optimisation de l’acquisition

Lorsqu’on compare l’irradiation d’une cible de PMMA par des protons à différentes énergies,
on observe beaucoup de points communs pour quelques différences. Ainsi dans tous les cas :

— 3 isotopes sont fortement représentés : 12N, 15O et 11C ainsi que les gamma prompts. Dans
une moindre mesure on note la présence des radioisotopes 10C et 14O, particulièrement à
haute énergie.

— Chacun des 4 émetteurs principaux à une période où il est majoritaire ce qui a pour consé-
quence de faire varier le profil d’activité β+en fonction du temps.

— L’azote-12 s’impose comme l’isotope principal pour le contrôle en ligne temps réel malgré
un parcours moyen élevé.

Les différences concernent quant à elles principalement le taux de production et le parcours
moyen des β+. En effet à l’aide de la figure 7.19 qui représente le taux de production relatif des
principaux émetteurs β+produits durant une irradiation en protons pour plusieurs énergies, on
constate que le taux de production total est multiplié par 4,8 entre 65 et 220 MeV. Ainsi le profil
d’activité β+varie significativement en fonction du temps, de l’énergie initiale du proton et dans
une moindre mesure, de la taille de la cible.

Compte tenu du fort bruit de fond présent pendant les temps de déversements du faisceau
et du parcours moyen total élevé des γpr ompt s(voir tableau 7.9), il apparait pertinent d’optimiser
l’acquisition en la synchronisant sur les temps de pause du faisceau. Dans ce cas la simulation
montre que seules quelques secondes d’acquisition suffiraient pour obtenir un profil très pur en
12N, ce qui pourrait permettre d’obtenir rapidement un profil d’activité et une première estimation
du positionnement du faisceau. Cependant cette méthode tend à limiter la statistique disponible
et donc la résolution spatiale intrinsèque du profil. Pour vérifier la faisabilité de l’utilisation du
12N, une étude sur l’optimisation d’une méthode de reconstruction rapide est présentée dans la
partie suivante.

Actuellement, l’irradiation d’une tumeur avec un SOBP commence par la tranche de plus
haute énergie, pour aller ensuite vers les énergies les plus faibles. Compte-tenu des différences
observées sur l’évolution du nombre d’annihilations β+cumulées dans le temps, cette méthode
n’est peut être pas optimale. La mesure de l’activité β+engendrée par un faisceau de basse énergie
sera « perturbée » par l’activité résiduelle provenant des irradiations précédentes de la cible.

L’ajout artificiel de temps de pause sur le faisceau afin d’améliorer la statistique et la précision
du profil d’activité ne répond pas à ce problème et ne semble pas forcément être pertinent dans
l’optique d’un traitement clinique. En revanche, si c’est médicalement possible, une méthode de
formation du pic de Bragg qui commence par les plus faibles énergies pourrait faciliter le contrôle
en ligne du traitement et ce particulièrement si la durée du traitement reste inférieure à quelques
minutes.

Dans tous les cas pour suivre au mieux la balistique d’un faisceau de protons il semble néces-
saire d’inclure au préalable le plan de traitement directement dans la simulation et de comparer en
temps réel les résultats de la simulation avec les mesures expérimentales sans chercher à corréler
le profil d’activité β+et le dépôt de dose.
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TABLEAU 7.9 – Caractéristiques des β+provenant de la conversion des γpr ompt s durant une irradiation en
protons à 65, 120 et 220 MeV dans une cible de PMMA de respectivement 5x5x5 cm3, 5x5x10 cm3 et 5x5x28
cm3. Le parcours moyen total du positon comprend la distance entre le lieu de production du γ et celui de
création du positon et le parcours moyen du positon. L’incertitude indiquée correspond à l’écart-type de la
distribution.

Tmoyen

[ns]

Parcours moyen total du e+

[mm]
(longitudinal)

65 MeV 120 MeV 220 MeV 65 MeV 120 MeV 220 MeV

γpr ompt s 0,06 ± 0,03 0,08 ± 0,05 0,1 ± 0,1
19,0 ± 9,0

(10,1 ± 8,3)
26,3 ± 17,9

(18,5 ± 19,4)
29,7 ± 26,2

(22,1 ± 27,8)

FIGURE 7.19 – Taux de production relatifs des principaux émetteurs β+produits durant une irradiation en
protons à 65, 120, 160 et 220 MeV dans une cible de PMMA de respectivement 5x5x5 cm3, 5x5x10 cm3,
5x5x18 cm3 et 5x5x28 cm3. Chaque étiquette de données contient le taux de production et le nom du ra-
dioisotope.

187





Bibliographie

[1] M. Conti, L. Eriksson, Physics of pure and non-pure positron emitters for PET : a review and
a discussion, EJNMMI Physics 3 (May 2016). doi:10.1186/s40658-016-0144-5. 51, 161

[2] C. S. Levin, E. J. Hoffman, Calculation of positron range and its effect on the fundamental
limit of positron emission tomography system spatial resolution, Physics in Medicine and
Biology 44 (3) (1999) 781–799 (Mar. 1999). viii, 53, 55, 161

[3] O. Humbert, Imagerie TEP au 18f-FDG du cancer du sein : étude du comportement métabo-
lique des différents phénotypes tumoraux et prédiction de la réponse tumorale à la chimio-
thérapie néoadjuvante (Oct. 2015).
URL https://tel.archives-ouvertes.fr/tel-01245044 161

[4] P. Dendooven, H. J. T. Buitenhuis, F. Diblen, P. N. Heeres, A. K. Biegun, F. Fiedler, M.-J. van
Goethem, E. R. van der Graaf, S. Brandenburg, Short-lived positron emitters in beam-on PET
imaging during proton therapy, Physics in Medicine and Biology 60 (23) (2015) 8923–8947
(Dec. 2015). doi:10.1088/0031-9155/60/23/8923. 128, 129, 161

[5] I. Perali, A. Celani, L. Bombelli, C. Fiorini, F. Camera, E. Clementel, S. Henrotin, G. Janssens,
D. Prieels, F. Roellinghoff, J. Smeets, F. Stichelbaut, F. Vander Stappen, Prompt gamma imaging
of proton pencil beams at clinical dose rate, Physics in Medicine and Biology 59 (19) (2014)
5849–5871 (Oct. 2014). doi:10.1088/0031-9155/59/19/5849. 161

[6] L. K. Shankar, J. M. Hoffman, S. Bacharach, M. M. Graham, J. Karp, A. A. Lammertsma, S. Lar-
son, D. A. Mankoff, B. A. Siegel, A. Van den Abbeele, J. Yap, D. Sullivan, National Cancer Insti-
tute, Consensus recommendations for the use of 18f-FDG PET as an indicator of therapeutic
response in patients in National Cancer Institute Trials, Journal of Nuclear Medicine : Official
Publication, Society of Nuclear Medicine 47 (6) (2006) 1059–1066 (Jun. 2006). 164

[7] C. Divay, Etude de la fragmentation du ¹²C pour la hadronthérapie (Oct. 2017).
URL https://tel.archives-ouvertes.fr/tel-01717556 vii, 32, 49, 128, 168

[8] Q-value Calculator (QCalc).
URL https://www.nndc.bnl.gov/qcalc/ 168

[9] L. Gallego Manzano, Optimization of a single-phase liquid xenon Compton camera for 3γ
medical imaging, phdthesis, Nantes, Ecole des Mines (Jul. 2016).
URL http://www.theses.fr/2016EMNA0276 65, 66, 168, 171

[10] H. J. T. Buitenhuis, F. Diblen, K. W. Brzezinski, S. Brandenburg, P. Dendooven, Beam-on ima-
ging of short-lived positron emitters during proton therapy, Physics in Medicine and Biology
62 (12) (2017) 4654–4672 (Jun. 2017). doi:10.1088/1361-6560/aa6b8c. 171

189

https://doi.org/10.1186/s40658-016-0144-5
https://tel.archives-ouvertes.fr/tel-01245044
https://tel.archives-ouvertes.fr/tel-01245044
https://tel.archives-ouvertes.fr/tel-01245044
https://tel.archives-ouvertes.fr/tel-01245044
https://doi.org/10.1088/0031-9155/60/23/8923
https://doi.org/10.1088/0031-9155/59/19/5849
https://tel.archives-ouvertes.fr/tel-01717556
https://tel.archives-ouvertes.fr/tel-01717556
https://www.nndc.bnl.gov/qcalc/
https://www.nndc.bnl.gov/qcalc/
http://www.theses.fr/2016EMNA0276
http://www.theses.fr/2016EMNA0276
http://www.theses.fr/2016EMNA0276
https://doi.org/10.1088/1361-6560/aa6b8c




Chapitre 8

Études de la reconstruction avec un
faisceau de protons de 65 MeV

Préambule

Au cours des précédents chapitres nous avons pu voir que le système DPGA associé à un
algorithme dit d’approche minimale et à une méthode non paramétrique permet de re-
construire rapidement la position des sources ponctuelles le long de l’axe du faisceau avec
une précision d’environ 1 mm. Pour évaluer pleinement le potentiel de cette méthode sous
faisceau, nous avons choisi d’effectuer une nouvelle série d’expériences avec le faisceau
Medicyc et une cible de PMMA pleine. Toutefois, les limites du système d’acquisition ac-
tuel ne nous ont pas encore permis de pouvoir effectuer des mesures TEP in-beam avec
des échelles de temps appropriées aux situations cliniques. Ces données expérimentales
restent néanmoins importantes pour valider la méthode de reconstruction.
Ce chapitre s’attachera à comparer les résultats obtenus expérimentalement à ceux obte-
nus par simulation.
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8.1 Validation de la simulation avec un faisceau de protons de 65 MeV

8.1.1 Conditions expérimentales

L’expérience consiste à déplacer le long de l’axe du faisceau des cibles homogènes de PMMA
de 5 x 5 x 5 cm3 afin de mesurer le décalage obtenu après acquisition et reconstruction du profil
d’activité β+lors d’une irradiation avec le faisceau de protons Medicyc. Le temps d’irradiation est
fixé à 15 minutes et le système d’acquisition utilisé est le système VME (taux d’acquisition : 25 Hz,
voir chapitre 3). Un événement correspondant à un déclenchement du système d’acquisition sera
appelé par la suite ÊDAQ.

8.1.1.1 Configuration du système de déclenchement

Le premier niveau de sélection appliqué par le système de déclenchement est la configura-
tion 2 décrite à la section 3.2.5.1 p.88. Cette configuration, dite Lv3L, a été utilisée pour rechercher
des coïncidences car elle offre le meilleur compromis entre le rejet du bruit de fond du lutécium
(événement LYSO dans la suite), décrit ci-dessous, et le champ de vue.

Comme évoqué dans le chapitre 3, les cristaux utilisés dans le DPGA sont constitués de LYSO,
qui comprend 1,8% de lutécium-176. Le 176Lu est un émetteur β−dont l’énergie maximale de
l’électron émis, 595,8 keV, est proche de l’énergie du photon d’annihilation, 511 keV. Par consé-
quent cet électron peut déposer suffisamment d’énergie pour être sélectionné à la fois au niveau
du déclenchement et de l’analyse. De surcroît, l’élément fils, le hafnium-176, produit par désexci-
tation principalement un à trois photons d’énergies 307, 202 et 88 keV (figure 8.1). Or ces photons
peuvent également déposer une partie ou la totalité de leur énergie dans les cristaux et être sélec-
tionnés au niveau du déclenchement et de l’analyse.

FIGURE 8.1 – Schéma de désintégration du 176
71 Lu [1].

Il existe trois types d’événements LYSO possibles (voir figure 8.2) :

1. (β−, γout ) : Une seule désintégration β−. L’électron émis dépose de l’énergie dans un cristal
et le gamma de désexcitation s’échappe sans déposer d’énergie. Ce type d’événement ne
peut pas donner lieu à une coïncidence.

2. (β−, β−) : Une désintégration β−dans chaque demi-couronne du DPGA. Les deux électrons
émis déposent de l’énergie dans un cristal et les γ de désexcitation s’échappent sans déposer
d’énergie. Ce type d’événement donne lieu à une coïncidence fortuite.

3. (β−, γi n) : Une seule désintégration β−. L’électron émis dépose de l’énergie dans un cristal
et le gamma de désexcitation dépose de l’énergie dans la demi-couronne opposée. Ce type
d’événement donne lieu à une coïncidence vraie.
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En réalité, ce sont surtout les coïncidences vraies qui peuvent déclencher l’acquisition. Ce-
pendant l’énergie déposée dans chacun des cristaux lors d’une telle coïncidence est plus faible
que celle attendue dans notre région d’intérêt, comme on peut le voir sur la figure 8.3. Il reste
donc possible de rejeter ces événements au niveau de l’analyse. De plus, comme l’émission d’un
photon de désexcitation est isotropique, la probabilité que la LOR obtenue passe à proximité du
faisceau est réduite.

FIGURE 8.2 – Illustration des trois types d’événements LYSO possibles. 1. (β−, γout ) : Une seule désintégra-
tion β−. L’électron émis dépose de l’énergie dans un cristal et le gamma de désexcitation s’échappe sans
déposer d’énergie. Ce type d’événement ne peut pas donner lieu à une coïncidence. 2. (β−, β−) : Une désin-
tégration β−dans chaque demi-couronne du DPGA. Les deux électrons émis déposent de l’énergie dans un
cristal et les γ de désexcitation s’échappent sans déposer d’énergie. Ce type d’événement donne lieu a une
coïncidence fortuite. 3. Une seule désintégration β−. L’électron émis dépose de l’énergie dans un cristal et le
gamma de désexcitation dépose de l’énergie dans la demi-couronne opposée. Ce type d’événement donne
lieu à une coïncidence vraie.

De plus l’activité du 176Lu reste très faible devant l’activité présente lors de l’irradiation. En ef-
fet l’activité du lutécium est de l’ordre de 650 Bq par cristal, soit environ 150 kBq pour l’ensemble
du DPGA, contre une activité β+qui peut atteindre plusieurs dizaines de MBq dès la première mil-
liseconde d’irradiation. Enfin le 176Lu est un émetteur à très longue période, t1/2 = 3,6.106 ans, ce
qui permet de considérer que l’activité du 176Lu est constante au cours de l’utilisation du DPGA.

D’un point de vue géométrique la configuration Lv3L se justifie également puisque comme on
peut le voir sur la figure 8.4, elle limite le champ de détection à la cible.

Tous les événements sélectionnés par le système de déclenchement sont analysés afin de re-
chercher les lignes de réponse valides (LOR). Pour cela, l’ensemble de toutes les LOR possibles est
d’abord construit, autrement dit toutes les impulsions sont appariées entre elles en respectant la
configuration Lv3L.

8.1.1.2 Niveaux de sélections

Après sélection des LORs, quatre critères de sélections sont appliqués successivement :

1. Sélection en énergie : Les deux impulsions doivent avoir une énergie dans l’intervalle [511 -
3σE ; 511 + 3σE] keV, où σE = 30 keV. σE correspond à l’écart type du pic d’absorption totale
à 511 keV mesuré avec une source de 22Na. Pour rappel, en ligne, une pré-sélection plus
large est appliquée pour pallier les différences de gains entre PMTs. Ainsi pour déclencher
le système d’acquisition l’énergie des impulsions doit être comprise entre 200 et 1000 keV.

2. Sélection en temps : Les deux impulsion doivent avoir, en valeur absolue, une différence
de leurs temps d’arrivée inférieure à 3σt , où σt = 1,2 ns. σt correspond à l’écart type de la
différence des temps d’arrivée de la distribution mesurée avec une source de 22Na. Cette
sélection est appelée fenêtre de coïncidence temporelle.

3. Sélection géométrique : La distance minimale entre la LOR et l’axe du faisceau doit être
inférieure à 1,5 cm.
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FIGURE 8.3 – Énergie mesurée dans les cristaux à partir de la radioactivité naturelle du LYSO. L’axe des abs-
cisses représente l’énergie mesurée pour les cristaux situés dans la partie droite du DPGA et l’axe des ordon-
nées l’énergie mesurée pour ceux situés dans la partie gauche. Comme attendu, on distingue clairement les
raies à 202 et 307 keV du lutécium-176. La région d’intérêt des coïncidences recherchées est représentée en
vert.

FIGURE 8.4 – Illustration des trois configurations de déclenchement mises en œuvre dans la carte THOR. La
configuration retenue Lv3L permet de limiter le champ de vue à la cible.
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4. Les deux impulsions doivent avoir un temps d’arrivée compris entre 20 ns et 50 ns après le
premier temps d’échantillonnage de l’événement.

Le temps d’arrivée, utilisé dans les critères deux et quatre, est défini comme le temps où l’am-
plitude du front de monté de l’impulsion atteint 30% de sa valeur maximale, après soustraction du
piédestal.

Le deuxième critère est particulièrement important dans les systèmes de type TEP car il condi-
tionne le nombre d’événements fortuits détectés. Nos tests sur faisceau ont effectivement montré
qu’une augmentation de la fenêtre de coïncidence temporelle entrainait une forte dégradation des
performances de la reconstruction.

Le troisième critère est spécifique à la hadronthérapie, puisqu’il utilise la position théorique du
faisceau pour rejeter les LOR qui ne sont pas dues à une annihilation proche du faisceau, comme
celles provenant du bruit de fond dû au lutécium. Ce critère peut également permettre de rejeter
les LOR dont au moins un des deux photons émis après une annihilation à l’intérieur de cible a
subi une diffusion à grand angle.

Si l’utilisation de la position a priori du faisceau est la base de l’algorithme de reconstruc-
tion MA, il est vrai qu’il est sous-entendu que la position théorique du faisceau est connue à tout
instant. Si dans le cadre de la ligne Medicyc la position du faisceau est fixe, la connaissance de
la position du faisceau délivré par un portique (comme celui de PROTEUS® ONE) est également
connue puisque les positions du portique et de la table patient sont enregistrées en temps réel.
L’utilisation de la position a priori dans le contrôle en ligne peut également permettre de renfor-
cer la sécurité du traitement puisqu’une valeur de position erronée conduira à un profil mesuré
différent du plan de traitement ou de la simulation.

Le quatrième critère sélectionne principalement les LOR dont les deux impulsions sont celles
qui sont à l’origine du déclenchement du système d’acquisition. En effet le déclenchement est
actuellement assuré par des discriminateurs à seuil, où seules les impulsions dont le temps de
référence se situent dans une fenêtre temporelle comprise entre 20 et 50 ns environ après le pre-
mier temps d’échantillonnage de l’événement peuvent conduire à un déclenchement positif (voir
figure 3.10 p.86). Néanmoins si l’utilisation de discriminateur à seuils provoque une dépendance
du temps de déclenchement en fonction de la hauteur du pic du signal 1, il a déjà été montré qu’il
est possible de s’en affranchir en implémentant un discriminateur à fraction constante (CFD) di-
rectement dans le FPGA de l’ASM [2].

En plus de ces quatre critères de sélection, seuls les événements avec une seule LOR valide sont
conservés. En effet, il existe des événements pour lesquels trois photons ou plus sont détectés si-
multanément dans la fenêtre de coïncidence temporelle, on parle alors de coïncidences multiples.
Dans nos conditions expérimentales la proportion de LOR dues à des coïncidences multiples n’est
pas négligeable puisqu’elle représente environ 20% des événements.

Enfin, pour augmenter la pureté des données en écartant les coïncidences fortuites dues aux
γpr ompt s , neutrons et protons secondaires, seuls les événements présents pendant le temps de
pause du faisceau sont sélectionnés. Pour obtenir en temps réel les phases du faisceau, on déter-
mine, à partir du signal RF sinusoïdal du cyclotron, un temps de référence (tRF) à partir duquel
le temps de déversement peut être obtenu. Le temps de référence est fixé arbitrairement lorsque
l’onde sinusoïdale RF devient nulle pour la première fois. La figure 8.5 montre l’énergie des parti-
cules mesurées en fonction de la différence entre le temps de l’événement et le temps de référence.
Le temps de l’événement, tγγ, est défini comme la moyenne des deux temps d’impulsion. Le temps
de déversement est visible sur la figure 8.5 autour de tγγ− tRF =7 ns. Par sécurité, la durée de la fe-
nêtre a été portée à 10 ns. Ainsi les événements pour lesquels tγγ− tRF est compris entre 2 ns et
12 ns sont rejetés.

1. Cet effet est appelé « time walk », « walk » ou encore parfois « slewing »
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FIGURE 8.5 – Énergie des particules mesurée en fonction de la différence entre le temps de l’événement et
le temps de référence. Le temps de l’événement, tγγ, est défini comme la moyenne des deux temps d’ar-
rivée des impulsions. Le temps de déversement est visible sur la figure 8.5 autour de tγγ − tRF = 7ns. Les
événements pour lesquels tγγ− tRF est compris entre 2 ns et 12 ns sont rejetés.
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8.1.1.3 Paramétrage de l’estimateur du profil d’activité β+continu

Le profil discret obtenu après sélections est normalisé arbitrairement à 1500 entrées. Le profil
continu est estimé à l’aide de la méthode décrite à la section 3.3.2. Pour rappel, le profil d’acti-
vité continu β+est estimé à partir du profil discret par une méthode non paramétrique basée sur
des fonctions de densité de probabilité gaussienne, appelée méthode d’estimation par noyau. Le
paramètre de lissage utilisé est h = 1,8.

8.1.2 Résultats

Les profils d’activités ont été reconstruits pour dix positions de cibles, couvrant 7 cm le long de
l’axe du faisceau dans le champ de vue du détecteur. Les cinq premières mesures ont été effectuées
en décalant les cibles de 5 mm et les 5 autres en décalant les cibles de 10 mm. Les résultats sont
présentés sur la figure 8.6.

FIGURE 8.6 – Profils d’activités β+reconstruits avec l’algorithme MA lors d’une irradiation de cibles de
PMMA homogènes avec le faisceau de protons Medicyc.

FIGURE 8.7 – Décalage mesuré en fonction du décalage réel pour dix positions de cible différentes. Les
décalages sont définis par apport à la position de la première cible (désignée par l’exposant 0). La valeur
attendue ainsi que la plage d’incertitude ±2 mm est représentée en rouge.
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Lorsque l’on déplace une cible d’une certaine distance, on s’attend à ce que le pic de Bragg
se déplace de la même distance puisque l’énergie perdue par les protons de 65 MeV dans l’air sur
des distances de l’ordre de quelques centimètres est négligeable par rapport à leur énergie initiale.
On s’attend également à ce que le profil d’activité β+se déplace exactement de la même distance.
La capacité du DPGA à reconstruire le profil d’activité β+avec l’algorithme MA et donc sa capacité
à contrôler le parcours des protons peut donc être évaluée en comparant les décalages de cibles
connus à ceux reconstruits. Pour calculer les décalages reconstruits, on cherche la position qui cor-
respond à la moitié du maximum de la partie distale de chaque profil d’activité reconstruit. Dans
la figure 8.6, ces positions sont marquées par des cercles. La figure 8.7 montre le décalage mesuré
par reconstruction en fonction du décalage réel. Seuls les décalages par rapport à la première cible
sont pris en compte. Au centre du champ de vue (±2 cm autour du centre du détecteur), la diffé-
rence entre les décalages reconstruits et réels diffèrent d’au plus 1 mm. Au-delà, ils diffèrent d’au
plus 2 mm.

8.1.3 Comparaison avec les résultats obtenus par simulation

8.1.4 Conditions de simulations et d’analyse

Bien que la simulation s’est voulue la plus fidèle possible, simuler un faisceau de protons de
15 minutes à une intensité de 5 nA nécessite de simuler environ 1015 protons, ce qui représente
un temps de calcul prohibitif. Pour pouvoir obtenir des résultats dans des temps raisonnables tout
en simulant une statistique suffisante, des simplifications et de nombreuses optimisations ont été
appliquées. Si beaucoup d’entre elles ont été décrites dans le chapitre 6, quelques unes restent
spécifiques à ce cas d’étude.

8.1.4.1 Paramétrage de la simulation

Les conditions de simulation sont les suivantes :

— La géométrie simulée comprend les principaux éléments :

1. Une simulation complète des six modules du DPGA (voir 6.1.1, p. 144).

2. Une cible de PMMA de 5 x 5 x 5 cm3.

3. Un environnement qui reproduit la composition de l’atmosphère terrestre.

— Le modèle hadronique utilisé est le G4HadronPhysicsQGSP_BIC (voir chapitres 4 et 5).

— La source simulée est un faisceau de protons de 65 MeV placé à l’entrée du DPGA (z = -
100 mm). Le faisceau de protons est simulé sans extension latérale. Chacun des protons est
simulé indépendamment et constitue un événement au sens de la simulation. Par la suite
ce type d’événement sera appelé Êsi m .

Si la simulation des protons est indépendante, les caractéristiques temporelles de la ligne
Medicyc sont appliquées à la création de chaque proton.

— L’enregistrement des données est séparé en deux parties indépendantes :

1. Une partie « cible », qui comprend un enregistrement des caractéristiques de tous les
β+produits dans la cible.

2. Une partie « cristal », qui comprend un enregistrement des caractéristiques de toutes
les interactions ayant eu lieu dans les cristaux pour un Êsi m . Pour optimiser le volume
des données écrites sur disque, seuls les événements simulés pour lesquels il y a eu au
moins une interaction dans chaque demi couronne sont enregistrés.

Par rapport à la réalité, les principales différences se situent au niveau de la simulation du
faisceau, de la physique et du concept de simulation événement par événement.

Comme le faisceau de Medicyc est fixe, très stable dans le temps et véritablement mono-
énergétique, nous avons choisi de simplifier au maximum la simulation de ce dernier. La ligne
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faisceau n’est pas simulée car l’activité induite dans l’air par le passage des protons est négligeable.
D’autre part, comme des tests ont montré que la résolution de l’approche minimale n’est pas dé-
pendante de l’extension transverse du faisceau (pour des extensions de l’ordre de quelques cm2),
nous avons choisi de simuler un faisceau sans extension latérale.

Pour optimiser au maximum le temps de calcul nous avons choisi de ne pas simuler le phé-
nomène de scintillation. Nous avons donc émis l’hypothèse que toute l’énergie déposée dans les
cristaux est correctement mesurée. Pour légitimer cette hypothèse, le protocole expérimental in-
clue une calibration des PMTs avant de commencer l’irradiation 2.

La simulation est de type événement par événement, c’est-à-dire que tous les événements sont
indépendants entre eux. Autrement dit les coïncidences fortuites dues à deux événements diffé-
rents ne sont pas simulées. Toutefois, l’influence de ces événements sur les résultats devrait être
négligeable. En effet, les sélections expérimentales appliquées aux données limitent au maximum
l’acquisition de ces coïncidences puisqu’elles sont fortement liées aux γpr ompt s et à la radioacti-
vité du LYSO.

Pour pouvoir obtenir des résultats dans des temps plus raisonnables tout en simulant une sta-
tistique suffisante, chaque simulation d’une position de cible a été fractionnée en 50 simulations
indépendantes de 600 millions de protons. Au total ce sont donc, par position, presque 953 ms de
temps de faisceau à 5 nA qui ont été simulées pour 170 jours de temps de calcul et la création d’un
fichier ROOT d’environ 50 Go.

8.1.4.2 Paramétrage de l’analyse des données simulées

Pour que les événements simulés obtenus soit comparables aux événements réels plusieurs
étapes sont nécessaires :

1. Premièrement, toutes les interactions sont rassemblées dans le cristal correspondant par
événement. L’énergie du cristal est la somme de chaque dépôts d’énergie à laquelle est ajou-
tée, par tirage gaussien, la résolution en énergie du DPGA (13% à 511 keV). En réalité cette
résolution est une valeur moyenne puisqu’elle fluctue d’une voie à l’autre.

2. Puis, de la même manières que dans la DAQ, les coïncidences temporelles sont recherchées
en appliquant les sélections géométrique, temporelle et énergétique expérimentales. Toute-
fois, pour optimiser le volume de données, c’est la sélection énergétique la plus stricte qui
est directement appliquée. Les deux impulsions doivent donc avoir une énergie dans l’in-
tervalle [511 - 3σE ; 511 + 3σE] keV, où σE = 30 keV. Elles doivent également avoir, en valeur
absolue, une différence entre leurs temps d’arrivée inférieure à 3σt , où σt = 1.2 ns.

3. Le jeu d’événements obtenu est ensuite dupliqué selon la méthode expliquée dans le cha-
pitre 6, jusqu’à obtenir 15 minutes de faisceau.

4. Les événements simulés sont ordonnés en temps et une fréquence d’acquisition de 25 Hz est
appliquée. Après qu’un premier événement soit acquis, les événements sont ensuite acquis
après un temps mort incompressible de 40 ms entre chaque événement. Toutefois, l’activité
β+est suffisamment importante pour pouvoir acquérir un événement immédiatement après
la fin du temps mort.

Les événements obtenus correspondent donc aux événements ÊDAQ, si ce n’est les critères
énergétique et temporel qui correspondent déjà aux événements retenus pour l’analyse. En ef-
fet, dans la DAQ VME, une première sélection assez large (200 – 1000 keV) est effectuée puis une
sélection plus strict est appliquée en post-traitement.

À ce stade il ne reste plus que la sélection géométrique à appliquer : la distance minimale entre
la LOR et l’axe du faisceau doit être inférieure à 1,5 cm. En effet, comme ni la scintillation, ni l’élec-
tronique d’acquisition ne sont simulées, il n’y a pas besoin d’inclure la coupure sur le temps d’ar-
rivée compris entre 20 ns et 50 ns après le premier temps d’échantillonnage de l’événement. Par

2. Cette calibration est effectuée à partir du spectre en énergie des événements LYSO qui présente deux raies à 202
et 307 keV.
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ailleurs, de part le placement à l’entrée du DPGA, l’équivalent du tγγ−tRF est de l’ordre de la nano-
seconde selon la position de la cible dans le détecteur 3. Ainsi, pour la simulation le temps de ré-
férence est défini comme le temps de création du proton. Seuls les événements présents pendant
la phase de pause du faisceau sont sélectionnés. Pour cela les événements pour lesquels tγγ− t si m

RF
est compris entre 0 ns et 10 ns sont rejetés. Comme la décroissance radioactive est activée, il reste
essentiellement ce type d’événement.

Comme la simulation est analysée événement par événement, la condition d’unicité d’une
LOR valide par événement est toujours respectée car la probabilité pour que, au sein d’un même
événement, deux β+soient produits, s’annihilent et soient détectés est pratiquement nulle (p <
10−7).

De la même manière que pour le traitement des données expérimentales, le profil discret ob-
tenu après sélections est normalisé arbitrairement à 1500 entrées et le profil d’activité β+continu
reconstruit est estimé par la méthode d’estimation par noyau. Le paramètre de lissage utilisé est
également de 1,8.

8.1.5 Résultats

8.1.5.1 Comparaison Expérience / Simulation

Les figures 8.6 et 8.7 ont été reproduites par simulation. Les résultats sont présentés sur les
figure 8.8 et 8.9. La figure 8.9 montre que les décalages mesurés par reconstruction ou obtenus
par simulation en fonction du décalage réel sont en bon accord. Au centre du champ de vue, la
différence entre les décalages reconstruits et réels diffèrent d’au plus 1 mm. Au-delà, ils diffèrent
d’au plus 2 mm.

FIGURE 8.8 – Profils d’activités β+reconstruits avec l’algorithme MA lors d’une irradiation de cibles de
PMMA homogènes avec le faisceau de protons Medicyc.

8.1.5.2 Comparaison des profils reconstruits

Les superpositions des profils reconstruits expérimentalement et des profils obtenus par si-
mulation sont représentées sur la figure 8.10. Ces profils sont donnés pour quatre positions : la
position de référence en figure 8.10a et des décalages successifs de +10 mm, +20 mm, +30 mm en
figures 8.10 b, c et d. Par rapport au centre géométrique du DPGA, la position de référence corres-
pond à z = -10 mm.

Il est important de noter que ces superpositions ont été obtenues après un recalage en z de la
moyenne des profils expérimentaux et simulés. En effet il existe une différence d’environ 3 mm sur
l’axe z entre la position du profil simulé et du profil expérimental. Cette différence s’explique par
la méconnaissance de la position absolue de la cible dans le détecteur, puisque la cible est posée

3. Vitesse du proton à 65 MeV : environ 11 cm.ns−1
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FIGURE 8.9 – Décalage mesuré en fonction du décalage réel pour plusieurs positions de cible différentes
à partir de données expérimentales et simulées. Les décalages sont définis par rapport à la position de la
première cible (désignée par l’exposant 0). La valeur attendue ainsi que la plage d’incertitude ±2 mm sont
représentées en rouge.

sur un porte-cible et positionnée à l’aide d’une règle graduée au millimètre dont la position dans
le DPGA n’est pas connue avec précision.

Une fois recalés, les profils simulés et expérimentaux restent raisonnablement en bon accord.
La position obtenue à mi-hauteur de la partie distale du profil d’activité diffère d’au plus 1 mm au
centre du champ de vue.

Néanmoins, les profils présentent des différences de forme. Pour les expliquer on peut avancer
deux hypothèses :

1. Une sous-estimation des coïncidences fortuites : les LORs associées aux coïncidences for-
tuites n’ont aucun lien avec les lieux d’annihilation réels et entrainent une augmentation du
bruit de fond général qui contribue à lisser le profil reconstruit. Cet effet est toutefois négli-
geable, puisque comme on peut le voir sur la figure 8.10, les différences sur les extrémités
des profils sont très faibles.

2. L’imprécision de la modélisation des réactions nucléaires. Comme discuté dans le chapitre
5, le manque de sections efficaces (doublement différentielles) en angle et en énergie a des
conséquences directes sur la production et la distribution spatiale simulée des radioélé-
ments et donc par extension sur la précision des profils simulés.

Pour le contrôle en ligne, il est particulièrement important d’avoir une bonne simulation de la
partie distale du profil d’activité, c’est à cet endroit que les incertitudes sur les sections efficaces
peuvent être particulièrement élevées. Ceci renforce les conclusions du chapitre 5 sur la nécessité
d’implémenter dans Geant4 de nouvelles mesures de sections efficaces.

8.1.6 Bilan

La capacité du système DPGA à mesurer les variations de la position du pic de Bragg pendant
l’irradiation avec l’algorithme MA a été évaluée avec des cibles de PMMA en variant la position
des cibles le long de l’axe du faisceau. Le décalage mesuré avec une précision d’environ 1 mm
au centre du champ de vue est comparable à l’incertitude actuellement utilisée dans la planifica-
tion du traitement des tumeurs oculaires. Dans des conditions de mesure simples, notamment un
temps de mesure important, l’approche minimale présentent donc de bonnes performances. Les
résultats de mesures ont pu être reproduits par simulation avec un accord raisonnable. La posi-
tion obtenue à mi-hauteur de la partie distale du profil d’activité diffère d’au plus 1 mm au centre
du champ de vue. La simulation peut donc maintenant nous permettre d’étudier les effets qui in-
fluencent la forme du profil d’activité β+reconstruit et par extension la mesure de la position à
mi-hauteur du fall-off.
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(a) Position de référence Pr e f (b) Pr e f +10 mm

(c) Pr e f +20 mm (d) Pr e f +30 mm

FIGURE 8.10 – Profils d’activité β+expérimentaux et obtenus par simulation pour différentes positions. La
position correspond au centre de la cible et est donnée par rapport à la position de référence. Dans le réfé-
rentiel du DPGA, la position de référence correspond à -10 mm.

8.2 Analyse complémentaire des résultats obtenus par simulation pour
la position de référence

8.2.1 Étude de la composition isotopique du profil reconstruit

8.2.1.1 Profil reconstruit

Le profil reconstruit et le profil discret obtenu pour plusieurs positions de cible situées autour
du centre du champ de vue du DPGA est présenté sur la figure 8.11a. Dans le chapitre précédent
nous avions vu que le profil d’activité résulte de la superposition de plusieurs profils caractéris-
tiques de différents émetteurs β+. En particulier nous avions mis en évidence la présence de quatre
principaux émetteurs (γ, 12N, 15O et 11C). C’est ce que l’on retrouve lorsqu’on observe la compo-
sition isotopique du profil discret présent sur la figure 8.11a, pour une irradiation de 15 minutes,
l’oxygène-15 est l’élément majoritaire (58,5%) suivi du carbone-11 (27,1%), de l’azote-12 (8,4 %) et
des γ (2,5 %).

Dès lors, compte tenu des différences de taux de production observées entre les mesures ex-
périmentales et celles obtenues par simulation d’un faisceau de protons 55 MeV (chapitre 5), on
peut s’interroger sur l’exactitude de ce profil. Pour cela on pose comme hypothèse que les diffé-
rences obtenues pour un faisceau de protons de 55 MeV restent identiques pour un faisceau de
protons de 65 MeV. Dans ce cas, si on corrige la sous-production de 18% pour le carbone-11 ainsi
que les surproductions de 9% pour l’oxygène-15 et de 174% pour l’azote-12, on obtient, pour une
irradiation de 15 minutes, un profil composée à 49,8% d’oxygène-15, 30,9% de carbone-11 et 2,9
% d’azote-12. Pour ces conditions expérimentales, l’influence des émetteurs à courte durée de vie
sur le profil reconstruit est donc en réalité encore plus négligeable.

On peut par ailleurs remarquer que par rapport à la composition isotopique du profil d’activité
β+simulé au chapitre 7, on s’attendrait à une proportion d’azote-12 une fois et demi supérieure.
Comme nous le verrons dans la section suivante, les diverses sélections appliquées favorisent les
émetteurs dont le parcours moyen du β+est le plus petit.

En plus des catégories d’événements décrites dans le chapitre 2, on peut noter sur l’ensemble
des figures 8.11 que deux autres catégories ont été définies :

La première catégorie est nommée « Pseudo −Ê », pour Pseudo-événement, et correspond à
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(a) Profil reconstruit et profil discret pour la position de référence.

(b) Profil reconstruit et profil discret pour la position de
référence - 10 mm.

(c) Profil reconstruit et profil discret pour la position de ré-
férence + 10 mm.

(d) Profil reconstruit et profil discret pour la position de
référence + 20 mm.

(e) Profil reconstruit et profil discret pour la position de ré-
férence + 30 mm.

FIGURE 8.11 – Profil reconstruit et profil discret, obtenus après une irradiation de 15 minutes en proton
à 65 MeV dans une cible de PMMA pour plusieurs positions de cible situées autour du centre du champ
de vue du DPGA (± 2 cm autour du centre géométrique). La proportion de chaque isotope émetteur β+est
indiquée pour chaque valeur de position reconstruite.
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des événements simulés pour lesquels il y a eu une annihilation à l’extérieur de la cible (voir figure
8.12.2). Cette catégorie regroupe en réalité trois cas distincts :

1. Les β+qui s’échappent de la cible et qui peuvent s’annihiler dans le détecteur et être détectés
en coïncidence temporelle puisque la résolution temporelle du DPGA ne permet pas de les
discriminer. Ce cas concerne principalement les émetteurs 12N et 8B dont les taux d’échap-
pement respectifs sont de 49 et 35%. Les quelques rares β+créés à la suite d’interaction entre
le faisceau et l’air peuvent également rentrer dans ce cas de figure.

2. Les β+produits à partir du phénomène de création de paire, puisque ce phénomène peut se
produire à l’intérieur et à l’extérieur de la cible. Si ce cas de figure concerne essentiellement
les γpr ompt s et les émetteurs 3γ, il peut également, dans une moindre mesure, être dû au
phénomène du rayonnement de freinage, puisque le passage des protons dans l’air produit
des électrons de haute énergie.

3. Enfin, dans de très rares cas l’annihilation peut avoir lieu dans l’air avant que le positon ait
perdu toute son énergie. Ce phénomène est connu sous le nom d’annihilation en vol des
positons [3].

La deuxième catégorie intitulée « Noise », ou bruit en français, correspond aux événements de
bruit de fond détectés. En effet, comme expliqué dans la section 2.3.2.1, bien que la fenêtre de mise
en coïncidence temporelle permette d’apparier deux photons-γ issus d’une même annihilation
(coïncidences vraies, figure 8.12.1), elle peut aussi apparier deux photons-γ issus de différentes
annihilations (coïncidences fortuites, figure 8.12.3), d’autres types de photons gamma (γpr ompt ,
3γ...) ou bien encore du dépôts d’énergie d’autres particules traversant les cristaux (protons se-
condaires, neutrons...).

FIGURE 8.12 – Illustration de différents types de coïncidences.

Dans tous les cas et particulièrement dans le deuxième, l’information contenue dans ce type
de coïncidence est erronée et conduit à une mauvaise localisation de l’annihilation. D’où l’impor-
tance de bien choisir les sélections à appliquer pour permettre de réduire drastiquement ce type
d’événements.

8.2.1.1.1 Coïncidences spécifiques aux isotopes « non purs »

En routine clinique, les émetteurs β+utilisés en TEP sont généralement purs, c’est-à-dire que
leur mode de désintégration radioactive est quasi-exclusivement la désintégration β+. Néanmoins
certaines études cliniques et pré-cliniques nécessitent l’emploi de radio-pharmaceutiques origi-
naux choisis principalement pour leur durée de vie plus longue que celle des isotopes purs tradi-
tionnels et/ou pour leurs propriétés chimiques (par exemple le scandium-44, l’ytrium-90, l’iode-
124...[4]). Ces radioéléments ont souvent une faible probabilité d’émission de positons, une pro-
babilité assez forte que l’énergie de création du position soit élevée et émettent des rayonnements
γ parasites en coïncidence temporelle puisque la différence de temps entre l’émission du positon
et l’émission des γ parasites est généralement inférieure à quelques picosecondes.

204



CHAPITRE 8. ÉTUDES DE LA RECONSTRUCTION AVEC UN FAISCEAU DE PROTONS DE 65
MEV

En effet comme on peut le constater à partir du schéma de désintégration simplifié du carbone-
10 (figure 8.13), après production d’un positon par désintégration β+, l’élément-fils, le bore-10 est
produit dans un état excité, dont la désexcitation donne lieu à l’émission de un ou deux γ de forte
énergie (1021,6 et 721 keV). On parle alors d’émission en cascade, et les rayonnement associés
seront appelés par la suite γsi mpl e .

Or ces γsi mpl es peuvent entrer en coïncidence avec un photon d’annihilation (voir figure 8.14),
l’information contenue dans ce type de coïncidence est erronée et conduit à une mauvaise loca-
lisation de l’annihilation. De plus comme leur énergie est parfois proche de l’énergie des photons
d’annihilation, ils peuvent être difficiles à éliminer par la fenêtre en énergie appliquée lors de la
sélection.

Dans un système TEP standard, ce type de coïncidences introduit un biais qui n’est pas corrigé
[5, 6, 7] et une augmentation des effets de temps mort par détection d’événements fortuits supplé-
mentaires. Ces événements supplémentaires induisent une augmentation du bruit de fond plus
ou moins uniforme dépendant de la position et de la distribution de la source dans le champ de
vue. Les photons gamma supplémentaires peuvent également diffuser dans la matière augmen-
tant ainsi la proportion de diffusé dans les images de façon non uniforme. Néanmoins, comme
le souligne Moreau [8], des méthodes de corrections spécifiques plus ou moins efficaces peuvent
être mises en place.

Cependant compte-tenu de la géométrie ouverte du DPGA, de l’émission isotropique desγsi mpl es

et de la technique de reconstruction qui utilise un a priori de la position du faisceau, ce type d’évé-
nement parasite est fortement minimisé par rapport à une TEP standard. De plus parmi les émet-
teurs non purs produits lors de l’irradiation, 10C,14O et 12N, les deux premiers sont des isotopes
fortement minoritaires et la probabilité d’émission est faible pour le dernier (< 2% voir tableau 7.4
p171).

FIGURE 8.13 – Schéma de désintégration simplifié du carbone-10.

8.2.1.2 Profil reconstruit par isotope

Les profils d’activité β+, discrets et vrais, obtenus à partir des positons annihilés dans la cible
sont présentés, pour les quatre principaux émetteurs β+(15O, 11C, 12N et γ) et pour la position de
référence sur les figures 8.15 a, c, e et g respectivement. L’ensemble des profils est normalisé de
telle manière que le maximum soit égale à 1. Malgré la granularité assez grossière du détecteur et
la simplicité de l’algorithme MA, on remarque que les profils reconstruits et les profils d’activité
β+« vrais » des radioisotopes β+sont en bon accord à la position de référence.
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FIGURE 8.14 – Illustration d’une coïncidence γanni hi l ati onγsi mpl es

8.2.2 Étude de l’efficacité des sélections appliquées aux événements simulés

L’ensemble des efficacités de sélection pour les événements simulés est contenu dans les ta-
bleaux 8.1 et 8.2 pour une cible placée à la position de référence et dans les tableaux 8.3 et 8.4 pour
une cible placée à 20 mm de la position de référence.

Le premier tableau donne l’efficacité relative des sélections. Le deuxième donne l’efficacité
cumulée des sélections. Dans les deux cas, les sélections sont effectuées à partir des annihilations
ayant eu lieu dans la cible.

Ces sélections sont au nombre de six et sont présentées dans l’ordre d’application :

— Acceptance réelle : l’acceptance réelle est définie ici comme un événement où deux cristaux
situés sur chaque demi-couronne du DPGA sont traversés. On remarque que l’acceptance
réelle est dans le même ordre de grandeur (environ 3%) pour tous les émetteurs ayant émis
unβ+annihilé dans la cible. Cette valeur est conforme à l’acceptance obtenue par simulation
d’une source de positons (voir figure 6.3).

— Lv3L : sélections des coïncidences entre un module situé sur une demi-couronne du DPGA
et son module opposé par rapport à l’axe du détecteur sur l’autre demi-couronne ou à un
de ses voisins et dont les deux impulsions doivent avoir une énergie dans l’intervalle [511 -
90 ; 511 + 90] keV. Elles doivent également avoir, en valeur absolue, une différence de leurs
temps d’arrivée inférieure à 3,6 ns.

Contrairement à l’acceptance, on remarque d’importantes disparités entre les différents
émetteurs. Ces disparités sont dues à la sélection géométrique qui favorise les émetteurs
qui ont le plus petit parcours moyen du β+. Ainsi l’émetteur β+le moins affecté par cette
coupure est le carbone-11 et le plus affecté est l’azote-12. On note que le bore-8 possède
une incertitude statistique trop grande pour obtenir un résultat fiable.

Les événements Pseudo dont la distance entre l’annihilation et le faisceau est grande sont
rejetés à plus de 99%. Les événements de bruit de fond, qui proviennent majoritairement de
photons gamma émis à partir de différentes positions sont rejetés à plus de 99,9%.

— Acquisition 15 minutes : il ne s’agit pas d’une sélection au sens strict. Pour acquérir la quasi
totalité des β+produits, il faudrait attendre dix périodes environ, soit 200 minutes pour le
carbone-11. En 15 minutes si tous les émetteurs à courte durée de vie se sont désintégrés à
plus de 99%, seul 21% du carbone-11 l’ont été. Or comme le carbone-11 représente 53% des
émetteurs β+produits, globalement seuls 43% des émetteurs produits se sont désintégrés.

Il faut garder en tête que dans l’objectif d’un contrôle en ligne temps réel et étant donné
le temps imparti à un traitement il n’est pas possible d’attendre plus de quelques secondes
pour obtenir un résultat.

— Fréquence : seuls 25 événements par seconde peuvent être enregistrés. Ainsi, seule une LOR
valide sur 100 000 va pouvoir être enregistrée. On peut également remarquer quelques va-
riations entre les différents émetteurs. Elles sont dues à la grande diversité des périodes.

— CoupureSpill : correspond à la sélection des événements présents pendant la phase de pause.
Elle affecte essentiellement les émetteurs présents dans la phase de déversement soit les
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(a) Profil discret de l’oxygène-15 à la position de référence. (b) Profil discret de l’oxygène-15 à la position Pr e f + 20.

(c) Profil discret du carbone-11 à la position de référence. (d) Profil discret du carbone-11 à la position Pr e f + 20.

(e) Profil discret de l’azote-12 à la position de référence. (f) Profil discret de l’azote-12 à la position Pr e f + 20.

(g) Profil discret des γ à la position de référence. (h) Profil discret des γ à la position Pr e f + 20.

FIGURE 8.15 – Profils discrets et profils continus « vrais » d’activités β+pour les 4 principaux émetteurs
β+durant une irradiation de 15 minutes en proton à 65 MeV dans une cible de PMMA pour deux positions
de cible différentes. Les lignes pointillées indiquent les contours de la cible. Les quatre premiers profils sont
obtenus pour une cible placée à la position de référence, soit dans la partie gauche du détecteur et les quatre
dernières sont obtenues pour une cible placée à 20 mm de la position de référence, soit dans la partie droite
du détecteur.
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annihilations issues des γpr ompt s . On peut remarquer que l’impact sur les autres émet-
teurs n’est pas négligeable puisque le taux de rejet moyen est d’environ 25%. Ce taux est
conforme à la valeur attendue (≈ 10

40 ) pour les radioisotopes dont la période est très supé-
rieure à la période du faisceau. Pour éviter cette coupure, nous avons essayé expérimenta-
lement de reconstruire un profil à partir d’événements acquis durant la phase de déverse-
ment, le rapport signal/bruit reste cependant trop défavorable pour obtenir une précision
millimétrique. Cette coupure est donc maintenue.

— dBeam : correspond à la sélection géométrique supplémentaire et dont l’objectif est de ré-
duire le bruit et toutes les coïncidences non vraies. En effet, comme les réactions nucléaires
ont lieu près du faisceau, les émetteurs sont donc créés près du faisceau puis par extension
les annihilations doivent avoir lieu à proximité. Ainsi, l’efficacité de cette sélection est liée au
parcours des β+. Or, avec une distance minimale entre la LOR et l’axe du faisceau inférieure
à 1,5 cm, si le carbone-11 et l’oxygène-15 sont très peu affectés (taux de rejet inférieur à 3%),
l’impact sur l’azote-12 (parcours moyen du β+≈1,8 cm) est significatif. Dans le même temps
le bruits de fond et les événements parasites sont pratiquement réduits d’un facteur deux.

Après la présentation des différentes sélections, on remarque que celles qui sont les plus effi-
caces pour réduire le bruit de fond sont les sélections géométriques qui utilisent un a priori sur
la position du faisceau. En effet les coupures Lv3L et dBeam permettent à elles seules de réduire
de plus 99% les événements parasites. L’efficacité de ces sélections géométriques reste toutefois
liée au parcours des β+, ce qui impacte significativement les éléments à courte période puisqu’ils
émettent généralement des β+avec un important parcours.

Néanmoins, les principales limitations restent dues à la conception du système DPGA. En ef-
fet le taux d’acquisition VME diminue d’un facteur mille le taux d’efficacité. Après sélection le taux
d’efficacité du DPGA est de l’ordre de 6,2 10−6% et oscille pour les isotope d’intérêt entre 9,1 10−6%
(azote-12) et 1,1 10−5% (oxygène-15). Autrement dit le DPGA acquiert 1 événement pour 16 mil-
lions d’annihilations.

L’augmentation du taux d’acquisition par le développement du système µTCA devrait per-
mettre de pouvoir atteindre des efficacités plus compatibles avec un contexte clinique où, dans
les premières centaines de millisecondes de l’irradiation, l’activité est de l’ordre de la dizaine de
MBq.
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TABLEAU 8.1 – Efficacité relative des sélections pour les événements simulés acquis pendant une irradiation
de 15 minutes pour une cible de PMMA placée à la position de référence.

Émetteur Acceptance réelle Lv3L
Acquisition
15 Minutes

Fréquence CoupureSpill dBeam

γ 3,2% 16,3% > 99,9% 3,4.10−3 % 39,9% 77,2%
8B 2,9% 15,2% ∗ 99,9% ∗ 3,7.10−3 % ∗ 85,7% ∗ 100,0% ∗

10C 3,6% 17,3% 96,9% 3,2.10−3 % 74,0% 96,9%
11C 3,0% 24,3% 21,7% 2,5.10−3 % 76,0% 97,5%
12N 2,8% 16,4% > 99,9% 3,4.10−3 % 73,5% 77,4%
14O 3,1% 20,8% 88,7% 3,0.10−3 % 74,1% 96,1%
15O 2,9% 23,3% 80,5% 2,8.10−3 % 75,4% 97,0%

Others 3,3% 21,9% 86,3% 3,0.10−3 % 73,6% 95,6%
Pseudo / 1,1% 90,4% 3,3.10−3 % 53,8% 59,2%
Noise / 0,1% 99,7% 3,5.10−3 % 71,4% 53,3%

All 3,3% 21,1% 46,3% 2,8.10−3 % 73,3% 94,3%
∗ l’incertitude statistique associée au bore-8 est trop élevée pour obtenir des résultats fiables.

TABLEAU 8.2 – Efficacité cumulée des sélections pour les événements simulés acquis pendant une irradia-
tion de 15 minutes pour une cible de PMMA placée à la position de référence.

Émetteur Acceptance réelle Lv3L
Acquisition
15 Minutes

Fréquence CoupureSpill dBeam

γ 3,2% 0,52% 0,52% 1,8.10−5% 7,0.10−6% 5,4.10−6%
8B 2,9% 0,44% ∗ 0,44% ∗ 1,7.10−5% ∗ 1,4.10−5 ∗ 1,4.10−5 ∗%

10C 3,6% 0,63% 0,61% 1,9.10−5% 1,4.10−5% 1,4.10−5%
11C 3,0% 0,73% 0,16% 4,0.10−6% 3,0.10−6% 3,0.10−6%
12N 2,9% 0,47% 0,47% 1,6.10−5% 1,2.10−5% 9,1.10−6%
14O 3,1% 0,65% 0,57% 1,7.10−5% 1,3.10−5% 1,2.10−5%
15O 2,9% 0,68% 0,55% 1,5.10−5% 1,2.10−5% 1,1.10−5%

Others 3,3% 0,73% 0,63% 1,9.10−5% 1,4.10−5% 1,3.10−5%
Pseudo / 1,1% 0,95% 3,1.10−5% 1,7.10−5% 9,9.10−6%
Noise / 0,13% 0,13% 4,4.10−6% 3,1.10−6% 1,7.10−6%

All 3,3% 0,69% 0,32% 9,0.10−6% 6,6.10−6% 6,2.10−6%
∗ l’incertitude statistique associée au bore-8 est trop élevée pour obtenir des résultats fiables.
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TABLEAU 8.3 – Efficacité relative des sélections pour les événements simulés acquis pendant une irradiation
de 15 minutes pour une cible de PMMA placée à 20 mm de la position de référence.

Émetteur Acceptance réelle Lv3L
Acquisition
15 Minutes

Fréquence CoupureSpill dBeam

γ 3,2% 16,4% > 99,9% 3,1.10−3% 38,6% 81,0%
8B 3,1% 19,3% 99,9% ∗ 4,1.10−3% ∗ 71,4% ∗ 100,0% ∗

10C 4,3% 19,2% 96,9% 2,7.10−3% 75,8% 95,7%
11C 3,5% 25,1% 21,7% 2,2.10−3% 74,7% 97,3%
12N 3,0% 16,6% > 99,9% 3,0.10−3% 74,6% 76,5%
14O 3,8% 21,7% 88,7% 2,6.10−3% 77,5% 97,7%
15O 3,3% 24,0% 80,5% 2,4.10−3% 74,7% 96,9%

Others 3,2% 21,2% 85,7% 2,7.10−3% 76,7% 95,4%
Pseudo / 1,1% 87,4% 2,7.10−3% 67,1% 52,7%
Noise / 0,1% 99,7% 2,6.10−3% 68,4% 61,5%

All 3,7% 21,9% 45,7% 2,4.10−3% 72,9% 94,4%
∗ l’incertitude statistique associée au bore-8 est trop élevée pour obtenir des résultats fiables.

TABLEAU 8.4 – Efficacité cumulée des sélections pour les événements simulés acquis pendant une irradia-
tion de 15 minutes pour une cible de PMMA placée à 20 mm de la position de référence.

Émetteur Acceptance réelle Lv3L
Acquisition
15 Minutes

Fréquence CoupureSpill dBeam

γ 3,2% 0,53% 0,53% 1,6.10−5% 6,3.10−6% 5,1.10−6%
8B 3,1% 0,60% 0,60% 2,5.10−5% 1,8.10−5% 1,8.10−5%

10C 4,3% 0,82% 0,79% 2,1.10−5% 1,6.10−5% 1,6.10−5%
11C 3,5% 0,87% 0,19% 4,1.10−6% 3,1.10−6% 3,0.10−6%
12N 3,0% 0,50% 0,50% 1,5.10−5% 1,1.10−5% 8,5.10−6%
14O 3,8% 0,82% 0,72% 1,9.10−5% 1,5.10−5% 1,4.10−5%
15O 3,3% 0,79% 0,64% 1,5.10−5% 1,2.10−5% 1,1.10−5%

Others 3,2% 0,68% 0,58% 1,6.10−5% 1,2.10−5% 1,1.10−5%
Pseudo / 0,11% 0,98% 2,6.10−6% 1,7.10−5% 9,2.10−6%
Noise / 0,15% 0,15% 3,8.10−6% 2,6.10−6% 1,6.10−6%

All 3,7% 0,81% 0,37% 9,0.10−6% 6,6.10−6% 6,2.10−6%
∗ l’incertitude statistique associée au bore-8 est trop élevée pour obtenir des résultats fiables.
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8.3 Effet de l’acceptance sur la mesure du biais

Expérimentalement, compte tenu des contraintes de temps de faisceau, seule la partie droite
du détecteur avait pu être couverte. Cinq positions supplémentaires dans la partie gauche ont été
simulées afin de compléter les mesures et les résultats obtenus sont présentés sur les figures 8.16
et 8.17.

Sur la figure 8.16, on constate que les profils reconstruits s’élargissent au fur et à mesure que
la cible est déplacée de gauche à droite dans le détecteur. En effet, les émetteurs β+étant produits
et s’annihilant majoritairement peu avant le pic de Bragg, plus la cible est avancée dans le détec-
teur, plus les β+produits sont susceptibles d’être détectés. On remarque également que les profils
reconstruits changent significativement de forme en fonction de la profondeur.

Pour évaluer l’effet de l’évolution de la forme du profil sur la mesure du point à mi-hauteur
de la chute du profil, et donc des différences entre les décalages reconstruits et réels, nous avons
représenté ces différences sur la figure 8.17, pour plusieurs positions de la cible situées dans l’en-
semble du champ de vue du DPGA. Dans la suite de ce travail les différences entre les décalages
reconstruits et réels seront assimilé à un biais. En effet ces différences traduisent une erreur systé-
matique due à notre méthode de mesure. Le biais est défini comme (zt ar g et−z0

t ar g et )−(z f al l−o f f −
z0

f al l−o f f ).
On observe sur la figure 8.17 que la valeur du biais n’est pas équivalente de part et d’autre du

détecteur. Lorsqu’on compare le profil discret de l’oxygène-15 obtenu pour une position de cible
située dans la partie gauche (figure 8.15a) à son pendant dans la partie droite (figure 8.15b), on
observe que, si pour le profil de la partie gauche, le profil discret est en bon accord avec le profil
β+vrai, ce n’est pas le cas dans la partie droite.

Cet effet s’explique par l’acceptance du DPGA et est illustré par la figure 8.18. En effet l’ac-
ceptance du DPGA a une forme en triangle comme montré sur la figure 6.3. Ainsi, pour une cible
située dans la partie gauche, l’acceptance sera la plus élevée au niveau du fall-off alors qu’elle sera
la moins élevée pour une cible située dans la partie droite.

Or, si le profil discret a une forme différente, l’estimation du profil reconstruit sera également
différente comme on peut le voir sur la figure 8.11 qui représente les profils reconstruits pour deux
positions situées de part et d’autre du centre géométrique du détecteur. La position obtenue à
partir du fall-off d’un profil reconstruit, située dans la partie gauche du DPGA, aura tendance à
être sous-estimée par rapport à sa position théorique, et à être sur-estimée dans la partie droite
(figure 8.17).

Idéalement, on cherche à placer la cible au centre du champ vue, où l’acceptance ne varie
pas de manière significative. Néanmoins, comme la profondeur du champ de vue du DPGA est
de l’ordre de 4 cm et que le profil d’activité reconstruit est du même ordre de grandeur, il appa-
rait difficile de mesurer des décalages dans ce genre de conditions. Toutefois le DPGA reste un
démonstrateur à échelle réduite et il reste possible de corriger ce biais. En effet, si à l’avenir on as-
socie le plan de traitement et la simulation, il sera possible de déterminer des positions absolues.

8.3.1 Étude de l’effet du paramètre de lissage sur la mesure du biais

Lorsque nous avions introduit la méthode d’estimation par noyau, nous avions constaté qu’il
était indispensable de bien choisir le paramètre de lissage, puisqu’une valeur trop faible de h pro-
duit des résultats sans intérêt alors qu’une valeur trop élevée produit un lissage excessif avec perte
des détails.

C’est encore ce que l’on observe au travers de la figure 8.19 qui rassemble les différentes va-
leurs de biais obtenues pour différentes positions de la cible pour plusieurs paramètres de lissage.
En effet plus le paramètre de lissage est grand, plus la valeur du biais obtenue sera dégradée.

On remarque encore une fois que le comportement du biais en fonction de la position de la
cible est plus chaotique dans la partie droite du détecteur. Cette figure illustre encore une fois
l’effet de l’acceptance sur la résolution. La figure 8.19 confirme donc le choix expérimental de la
valeur du paramètre de lissage.
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FIGURE 8.16 – Profils d’activités β+reconstruits avec l’algorithme MA lors d’une irradiation de cibles de
PMMA homogènes avec le faisceau de protons Medicyc dans tout le champ de vue du DPGA.

FIGURE 8.17 – Différences entre les décalages reconstruits et réels en fonction de la position de la cible de
PMMA homogène lors d’une irradiation avec le faisceau de protons Medicyc.
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FIGURE 8.18 – Illustration de l’effet de l’acceptance sur la forme du profil. Pour une cible située dans la
partie gauche, l’acceptance sera la plus élevée au niveau du fall-off alors qu’elle sera la moins élevée pour
une cible située dans la partie droite.

FIGURE 8.19 – Biais de reconstruction obtenus à partir de différents paramètres de lissage dans tout le
champ de vue du DPGA après une irradiation de 15 minutes en protons à 65 MeV dans une cible de PMMA.
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8.3.2 Étude de l’effet du temps d’acquisition sur la valeur du biais

Lorsqu’on observe sur la figure 8.20 l’évolution du biais en fonction du temps d’acquisition, on
constate que la valeur absolue du biais diminue rapidement, puis se stabilise autour d’une valeur
moyenne lorsque la statistique est suffisante.

L’amplitude des variations autour de cette valeur moyenne (au-delà d’environ dix minutes),
donne une idée de l’incertitude obtenue sur la mesure de ce biais. Augmenter la fréquence d’ac-
quisition de la DAQ, ne diminuera pas la valeur du biais mais permettra de réduire plus rapide-
ment l’erreur associée à la valeur du biais.

Dans le cadre de ce travail et compte tenu du temps imparti à la thèse, nous n’avons pas cher-
ché à obtenir une mesure de l’erreur associée au biais de mesure. Néanmoins on peut observer
qu’entre 7 et 15 minutes, le biais oscille avec une amplitude de ±0,1 mm au centre du détecteur,
±0,2 mm ailleurs.

Il est important de garder à l’esprit que pour, des temps cliniques, le profil reconstruit est com-
posé de plusieurs émetteurs β+ayant chacun une valeur de biais différente. En effet, comme on
peut le voir sur la figure 8.21, qui représente le biais obtenu pour les principaux émetteurs β+, il
apparait que, si les valeurs de biais obtenues pour l’oxygène-15 et le carbone-11 sont relativement
constantes dans le centre du champ de vue du DPGA, ce n’est pas le cas de l’azote-12. Ce der-
nier présente une valeur de biais qui oscille avec une amplitude de ±1 mm et le biais augmente
significativement dans la partie droite du détecteur.

(a) z = -20 mm (b) z = 0 mm

(c) z =+10 mm. (d) z = +20 mm.

FIGURE 8.20 – Évolution de la valeur du biais en fonction du temps d’acquisition pour plusieurs paramètres
de lissage et différentes positions de cible autour du centre du champ de vue.
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(a) z = -20 mm (b) z = 0 mm

(c) z =+10 mm. (d) z = +20 mm.

FIGURE 8.21 – Évolution de la valeur du biais en fonction du temps pour les principaux émetteurs β+après
sélections et différentes positions de cible autour du centre du champ de vue (h=1,8).

8.4 Conclusion

La capacité du système DPGA à mesurer les variations de la position du pic de Bragg pendant
l’irradiation avec l’algorithme MA a été évaluée avec des cibles de PMMA en variant la position des
cibles le long de l’axe du faisceau. Le décalage mesuré avec un biais d’environ 1 mm au centre du
champ de vue est comparable à l’incertitude actuellement utilisée dans la planification du traite-
ment des tumeurs oculaires. Dans des conditions de mesure simples, l’approche minimale pré-
sente donc de bonnes performances.

Avec la simulation décrite dans le chapitre 6, l’expérience consistant à déplacer le long de l’axe
du faisceau des cibles homogènes de PMMA a pu être reproduite avec un bon accord : les dé-
calages obtenus par simulation sont également d’environ 1 mm au centre du champ de vue. Les
profils reconstruits simulés et expérimentaux restent quant à eux raisonnablement en bon accord.

À partir de la simulation, nous avons pu montrer que, dans ces conditions, l’oxygène-15 est
l’émetteur β+majoritaire et que la contribution au profil reconstruit des émetteurs à courte durée
de vie est faible.

Nous avons également étudié les effets qui affectent le biais de mesure. En particulier nous
avons mis en évidence un effet de l’acceptance différent dans la partie droite et dans la partie
gauche du détecteur. Nous avons également remarqué que, si la valeur de ce biais est relativement
homogène temporellement et spatialement pour l’oxygène-15 et le carbone-11, ce n’est pas le cas
pour l’azote-12.

Or dans le cadre d’un contrôle en ligne temps réel, l’influence de l’azote-12 devrait être parti-
culièrement importante. Comme le système DAQ utilisé pour expérience est limité par le temps
mort provenant du transfert de données via le fond de panier VME et empêche d’effectuer des
mesures TEP dans le faisceau avec des échelles de temps appropriées aux situations cliniques, le
prochain chapitre s’attachera donc à évaluer par simulation les performances du système DPGA
pour les futures expérimentations sur la ligne 230 MeV (PROTEUS® ONE) avec un système DAQ
µTCA.
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Chapitre 9

Études de la reconstruction avec des
faisceaux de protons de haute énergie

Préambule

Au cours du chapitre précédent nous avons évalué expérimentalement la capacité du sys-
tème DPGA à mesurer les variations de la position du pic de Bragg pendant l’irradiation.
De plus, par simulation, nous avons pu reproduire avec un bon accord ces résultats expéri-
mentaux.
Comme le système d’acquisition utilisé pour l’expérience est limité par le temps mort pro-
venant du transfert de données via le fond de panier VME, nous avons cherché à évaluer
par simulation les performances du système DPGA pour les futures expérimentations sur
la ligne 230 MeV (PROTEUS® ONE) avec un système µTCA.
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9.1 Procédure expérimentale

Pour obtenir une vision d’ensemble des performances du DPGA sur la ligne PROTEUS® ONE,
nous avons choisi de reproduire le même type d’expérience décrit dans le chapitre précédent.
L’expérience consiste donc à déplacer le long de l’axe du faisceau des cibles homogènes de PMMA
afin de mesurer le décalage obtenu après acquisition et reconstruction du profil d’activité β+lors
d’une irradiation avec un faisceau de protons PROTEUS® ONE d’énergie fixe. Dans le cadre de ce
travail, nous avons choisi d’étudier deux énergies, 120 et 220 MeV. Ces énergies correspondent à
des valeurs proches des limites de la gamme d’énergie du PROTEUS® ONE utilisées en routine
clinique pour le traitement des tumeurs profondes.

Pour simuler ces hautes énergies, nous avons repris la simulation du faisceau de protons de
65 MeV. La simulation du faisceau PROTEUS® ONE est donc simplifiée au maximum et le faisceau
est simulée sans extension latérale. Nous avons également procédé à des ajustements :

— La structure faisceau utilisée est celle du S2C2 (voir 3.1.4 et 6.1.3).

— La taille des cibles de PMMA a été ajustée selon l’énergie.

— Le taux d’acquisition a été porté à 10 kHz, une valeur qui correspond au maximum mesuré
avec la DAQ µTCAsur le faisceau Medicyc.

— La position de référence est définie en positionnant le maximum du pic de Bragg de l’énergie
considérée sur le centre géométrique du DPGA.

Le paramétrage de l’analyse conserve la même structure que dans le chapitre précédent. Les
principaux paramètres sont rappelés et ceux qui ont été ajustés pour les hautes énergies sont pré-
sentés.

1. Les coïncidences temporelles sont recherchées en appliquant les sélections géométrique,
temporelle et énergétique expérimentales (voir 8.1.4.1). Les deux impulsions doivent donc
avoir une énergie dans l’intervalle [511 - 3σE ; 511 + 3σE] keV, où σE = 30 keV. Elles doivent
également avoir, en valeur absolue, une différence entre leurs temps d’arrivée qui soit infé-
rieure à 3σt , où σt = 1,2 ns. Pour optimiser le volume de données, c’est la sélection énergé-
tique la plus stricte qui est directement appliquée.

2. Le temps de faisceau simulé est de 50 secondes.

3. La fréquence d’acquisition est de 10 kHz. Après qu’un premier événement soit acquis, les
événements sont ensuite acquis avec un temps mort incompressible de 100µs entre chaque
événement.

La distance minimale entre la LOR et l’axe du faisceau doit être inférieure à 1,5 cm. Par ailleurs
de part le placement du faisceau, l’équivalent du tγγ − tRF est de l’ordre de la nanoseconde. Le
temps de référence est défini comme le temps de création du proton.

Enfin seuls les événements présents pendant la phase de pause du faisceau sont sélectionnés.
Pour cela nous avons choisis arbitrairement de rejeter les événements pour lesquels tγγ− t si m

RF est
compris entre 0 ns et 10 ns. Si le taux de rejet peut apparaitre élevé à l’échelle du bunch (≈59%), il
est en réalité négligeable à l’échelle du burst (<0,4%).

Le profil discret obtenu après sélections est normalisé arbitrairement à 1500 entrées et le profil
d’activité β+continu reconstruit est estimé par la méthode d’estimation par noyau. Le paramètre
de lissage utilisé est 2,0. Comme nous le verrons par la suite cette valeur permet d’obtenir les plus
faibles valeurs de biais sur l’ensemble du champ de vue du DPGA à 120 MeV et a peu d’importance
à 220 MeV.

9.2 Simulation d’un faisceau de protons de 120 MeV

Les conditions de simulation sont les suivantes :
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— La géométrie simulée comprend les principaux éléments :

1. Une simulation complète des six modules du DPGA (voir 6.1.1).

2. Une cible de PMMA de 5 x 5 x 10 cm3.

3. Un environnement qui reproduit la composition de l’atmosphère terrestre.

— Le modèle hadronique utilisé est le G4HadronPhysicsQGSP_BIC (voir chapitres 4 et 5).

— La source simulée est un faisceau de protons de 120 MeV placé avant le DPGA (z = -170 mm).

— Les paramètres de la structure temporelle qui sont utilisés pour la simulation du faisceau
sont disponibles à la section 6.1.3. À 120 MeV, le nombre de protons par bunch simulé est de
5312 et correspond à un taux de transmission du faisceau à l’isocentre de 1,5%.

Pour pouvoir obtenir des résultats dans des temps raisonnables tout en simulant une statis-
tique suffisante, chaque simulation d’une position de cible a été fractionnée en 20 simulations
indépendantes de 200 millions de protons. Au total ce sont donc, par position, un peu plus de
2,13 secondes de temps de faisceau qui ont été simulées pour 75 jours de temps de calcul et la
création d’un fichier ROOT d’environ 15 Go.

9.2.1 Prédictions de résultats expérimentaux

9.2.1.1 Évolution des profils d’activités reconstruits en fonction du temps

Les profils d’activités ont été reconstruits pour douze positions de cibles, couvrant 12 cm le
long de l’axe du faisceau dans le champ de vue du détecteur. Les simulations ont été effectuées en
décalant les cibles de 10 mm. Les résultats sont présentés sur la figure 9.1 pour trois temps d’ac-
quisition : 1, 10 et 30 secondes. Comme attendu, on observe un décalage des profils en fonction
de la position de le cible. On remarque également que l’écart entre les parties distales des profils
apparait régulier autour du centre du champ de vue. Au-delà cet écart apparait régulier à partir de
10 secondes d’acquisition.

(a) 1 seconde. (b) 10 secondes.

(c) 30 secondes.

FIGURE 9.1 – Profils d’activités β+reconstruits avec l’algorithme MA lors d’une irradiation de cibles de
PMMA homogènes avec un faisceau de protons de 120 MeV pour trois temps d’acquisition : 1, 10 et 30
secondes. Pour chaque temps d’acquisition, les profils d’activités ont été reconstruits pour douze positions
de cibles, couvrant 12 cm le long de l’axe du faisceau dans le champ de vue du détecteur.
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9.2.1.2 Évolution du biais mesuré en fonction du temps

La figure 9.2 montre que les décalages mesurés par reconstruction évoluent fortement en fonc-
tion du temps d’acquisition. On observe ainsi qu’avec un temps d’acquisition d’une seconde, le
biais est supérieur à l’incertitude de ±2 mm et ne permet donc pas de déterminer le parcours des
protons dans un cadre clinique. Cependant, on constate que pour un temps d’acquisition égal ou
supérieur à dix secondes, on observe un biais inférieur à l’incertitude de ±2 mm sur une partie du
champ de vue du DPGA (environ 5 cm). Enfin pour un temps d’acquisition de trente secondes, on
observe que le biais est réduit ±1 mm sur 4 cm à gauche du centre du champ de vue du DPGA.
Au-delà de 4 cm le biais est proche de ±2 mm à gauche. À droite, la valeur absolue du biais est
supérieure à 2 mm et augmente progressivement en s’éloignant du champ de vue.

Si le champ de vue utilisable est trop limité pour permettre de suivre un traitement clinique, il
reste néanmoins suffisamment important pour évaluer expérimentalement les performances du
DPGA.

(a) 1 seconde. (b) 10 secondes.

(c) 30 secondes.

FIGURE 9.2 – Biais mesurés pour plusieurs positions de cible différentes à partir de données simulées ob-
tenues lors d’une irradiation de cibles de PMMA homogènes avec un faisceau de protons de 120 MeV. Les
décalages sont définis par rapport à la position de la première cible (désignée par l’exposant 0). La valeur
attendue ainsi que la plage d’incertitude ±2 mm sont représentées en rouge.

9.2.2 Analyse complémentaire des résultats obtenus par simulation pour la position
de référence

9.2.2.1 Étude de la composition isotopique du profil reconstruit

9.2.2.1.1 Profil reconstruit

La figure 9.3 présente les contributions des divers isotopes aux profils discrets, pour différents
temps d’acquisition. Le profil reconstruit est également indiqué sur chaque figure.

Dans le chapitre 7 nous avions vu que le profil d’activité résulte de la superposition de plu-
sieurs profils caractéristiques de différents émetteurs β+. En particulier nous avions mis en évi-
dence la présence de quatre principaux émetteurs (γ, 12N, 15O et 11C). Nous avions également
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(a) 1 seconde.

(b) 10 secondes.

(c) 30 secondes.

FIGURE 9.3 – Profil reconstruit et profil discret, obtenus après une irradiation de 1, 10 et 30 secondes en
proton à 120 MeV dans une cible de PMMA placée à la position de référence. La proportion de chaque
isotope β+est indiquée pour chaque valeur de position reconstruite.
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mis en évidence que compte tenu de leurs demi-vies, la proportion relative des éléments évoluait
fortement au cours du temps.

C’est ce que l’on retrouve lorsqu’on observe la composition isotopique du profil discret pré-
sent sur la figure 9.3, pour une acquisition de :

— 1 seconde (figure 9.3a) : le profil discret est quasi-exclusivement composé d’azote-12 (94,6
%). Le deuxième contributeur est l’oxygène-15 qui représente moins de 3%. Le profil recons-
truit est donc fortement corrélé à celui de l’azote-12 et apparaît donc peu résolu dans sa par-
tie distale. Quantitativement, on mesure 20,1 mm pour passer de 80% à 20% du maximum
de la partie distale du profil reconstruit.

— 10 secondes (figure 9.3b) : l’azote-12 reste l’élément majoritaire (74,1 %) mais la proportion
des éléments minoritaires n’est plus négligeable puisque l’oxygène-15 représente plus de
15%. Le carbone-10 et carbone-11 représentent respectivement 4,2% et 3,0%.

Cependant, bien que l’azote-12 soit toujours fortement majoritaire, on observe que la forme
du profil reconstruit est largement influencée par les éléments minoritaires. Le profil appa-
rait en effet mieux résolu sur sa partie distale. En effet, pour passer de 80% à 20% du maxi-
mum de la partie distale du profil reconstruit, on mesure 18,1 mm, soit une diminution de
10% par rapport à une acquisition d’une seconde.

— 30 secondes (figure 9.3c) : si l’azote-12 reste encore l’élément majoritaire (52,7 %), l’oxygène-
15 représente plus de 30% et le carbone-10 et carbone-11 représentent alors respectivement
7,0% et 6,2%. La forme du profil reconstruit est fortement influencée par les éléments mino-
ritaires. Pour passer de 80% à 20% du maximum de la partie distale du profil reconstruit, on
note une importante diminution d’environ 20% puisqu’on mesure 15,9 mm.

Compte tenu des différences de taux de production observées entre les mesures expérimen-
tales et celles obtenues par simulation d’un faisceau de protons 55 MeV (voir chapitre 5), on peut
s’interroger sur l’exactitude de ce profil. Étant donné le manque de mesures expérimentales pour
les hautes énergies, il apparait difficile de corriger précisément les taux de production des émet-
teurs β+. Néanmoins, pour une cible placée à la position de référence (où le pic de Bragg se situe
au centre du champ de vue), la majorité des β+est acquise dans une zone proche du centre de
champ de vue. Ces β+proviennent donc de réaction ayant eu lieu essentiellement un peu avant le
pic de Bragg, comme pour des faisceaux de relativement basse énergie. Dès lors par comparaison
avec le faisceau de 55 MeV, on peut penser que l’influence des éléments minoritaires est bien plus
élevée puisqu’à 55 MeV, le taux de production de l’azote-12 est fortement surestimé.

Comme il apparait que les éléments minoritaires permettent d’obtenir un profil reconstruit
mieux résolu et donc une valeur de biais réduite, on peut penser que les valeurs de biais présentées
dans la section précédente sont probablement surestimées. Par extension, le temps nécessaire
pour obtenir un décalage mesuré avec un biais inférieur à 2 mm l’est probablement également.

9.2.2.1.2 Profil reconstruit par isotope

Pour comprendre l’influence de chacun des isotopes sur le profil reconstruit en fonction du
temps, nous avons représenté sur les figures 9.4 et 9.5 le profil discret et le profil d’activitéβ+« vrai » ob-
tenu à partir des positons annihilés dans la cible, pour les quatre principaux émetteurs β+qui
composent le profil discret. Les profils de chacun des émetteurs sont obtenus pour la position
de référence et pour des acquisitions de 1, 10 et 30 secondes (12N, 15O, 10C, 11C) .

Pour un temps d’acquisition d’une seconde (9.4 a,b,c et d), on observe que si la partie distale
du profil discret de l’azote-12 est finalement déjà très proche de celle du profil d’activité vrai, ce
n’est pas le cas des autres émetteurs β+qui présentent une faible statistique. Ainsi leur influence
sur le profil reconstruit est quasi-nulle.

En revanche pour un temps d’acquisition de dix seconde (9.4 e,f,g et h), l’oxygène-15, le carbone-
10 et, dans une moindre mesure, le carbone-11 présentent une partie distale de leur profil discret
très proche de celle du profil d’activité vrai. Ainsi c’est donc l’apport de ces profils discrets mieux
résolus qui permet de contraindre le profil discret et par extension le profil reconstruit.
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Pour un temps d’acquisition de trente secondes (9.5 a,b,c et d), puisque l’évolution du profil
des différents émetteurs est ténue, c’est principalement la composition isotopiques des émetteurs
β+qui influe sur la forme du profil discret.

Ainsi la détermination rapide du parcours des protons ne semble donc pas dépendre de notre
capacité à acquérir le plus rapidement possible les émetteurs β+mais plutôt de la composition
du profil. En effet, même si l’on dispose d’une statistique élevée d’azote-12, on doit quand même
attendre quelques secondes afin d’obtenir une statistique suffisante d’isotopes ayant un profil plus
résolu ( 15O, 10C, 11C).

Le profil de l’azote-12 ne semble donc pas suffisamment résolu pour obtenir un contrôle du
parcours des protons avec des incertitudes inférieures à celles utilisées actuellement en routine
clinique. Néanmoins comme nous l’avons montré dans le chapitre 5, la simulation de la distribu-
tion des vertex montre d’importants écarts par rapport aux données. En particulier, dans la région
du front distal, le profil obtenu à partir des données expérimentales est plus résolu que celui prévu
par la simulation. On s’attend donc à ce que l’incertitude de la mesure du parcours des protons
prédite par la simulation soit plus élevée que dans la réalité.

De plus, on peut noter que dans le cadre de ce travail, nous n’avons pas particulièrement opti-
misé la reconstruction du profil discret et qu’il est sans doute possible d’adapter plus spécifique-
ment la méthode au profil particulier de l’azote-12. En particulier il serait intéressant d’étudier la
possibilité de contraindre l’estimation du profil continu plus spécifiquement sur la chute distale.

9.2.3 Étude de l’efficacité des sélections appliquées aux événements simulés

Pour évaluer l’impact de chaque sélection et pour déterminer les solutions à apporter pour
améliorer l’acquisition des événements, nous avons rassemblé l’ensemble des sélections appli-
quées aux événements simulés dans les tableaux 9.1 et 9.2 pour une cible placée à la position de
référence.

Le premier tableau donne l’efficacité relative des sélections. Le deuxième donne l’efficacité
cumulée des sélections. Dans les deux cas, les sélections sont effectuées à partir des annihilations
ayant eu lieu dans la cible. Ces sélections, définies dans le chapitre précédent, sont présentées
dans l’ordre d’application :

— Acceptance réelle : on remarque que l’acceptance réelle est du même ordre de grandeur
(environ 2,5%) pour tous les émetteurs ayant émis un β+annihilé dans la cible. Compte tenu
de la longueur de la cible qui couvre la moitié du champ de vue, cette valeur est conforme à
l’acceptance obtenue par simulation d’une source de positons (voir figure 6.3).

— Lv3L : nous pouvons remarquer d’importantes disparités entre les différents émetteurs. Ces
disparités sont dues à la sélection géométrique qui favorise les émetteurs qui ont le plus petit
parcours moyen β+. Ainsi l’émetteur β+le moins affecté par cette coupure est le carbone-11
et le plus affecté est l’azote-12. Les événements Pseudo dont la distance entre l’annihilation
et le faisceau est grande sont rejetés à plus de 99%. Les événements de bruit de fond, qui
proviennent majoritairement de photons gamma émis à partir de différentes positions sont
rejetés à plus de 99,9%.

— Acquisition 50 secondes : il ne s’agit pas d’une sélection au sens strict. Pour acquérir la quasi
totalité des β+produits, il faudrait attendre dix périodes environ, soit 200 minutes pour le
carbone-11. En 50 secondes si tous les émetteurs à courte durée de vie se sont désintégrés à
plus de 99%, seul 1,4% du carbone-11 l’a été. Or, comme le carbone-11 représente 54% des
émetteurs β+produits, globalement seuls 13% des émetteurs produits se sont désintégrés.
Néanmoins pour notre cas d’étude cela représente tout de même 1,3 million d’événements.

— Fréquence : nous avons pris l’hypothèse de pouvoir acquérir avec la DAQ µTCAau moins
10 000 événements par seconde. Ce taux d’acquisition est suffisant pour nous permettre
d’enregistrer environ une LOR valide sur 4. On peut également remarquer quelques varia-
tions entre les différents émetteurs qui sont dues à la grande diversité des périodes. On note
que, compte tenu des possibilités théoriques de la DAQ et des possibilités d’améliorations

225



CHAPITRE 9. ÉTUDES DE LA RECONSTRUCTION AVEC DES FAISCEAUX DE PROTONS DE
HAUTE ÉNERGIE

(a) Profil discret de l’azote-12 après un temps d’acquisition
d’une seconde.

(b) Profil discret de l’oxygène-15 après un temps d’acqui-
sition d’une seconde.

(c) Profil discret du carbone-10 après un temps d’acquisi-
tion d’une seconde.

(d) Profil discret du carbone-11 après un temps d’acquisi-
tion d’une seconde.

(e) Profil discret de l’azote-12 après un temps d’acquisition
de dix secondes.

(f) Profil discret de l’oxygène-15 après un temps d’acquisi-
tion de dix secondes.

(g) Profil discret du carbone-10 après un temps d’acquisi-
tion de dix secondes.

(h) Profil discret du carbone-11 après un temps d’acquisi-
tion de dix secondes.

FIGURE 9.4 – Profils discrets et profils continus d’activités β+pour les 4 principaux émetteurs β+acquis du-
rant une irradiation de 1 et 10 secondes en proton à 120 MeV dans une cible de PMMA pour la position de
référence. Les lignes pointillées indiquent le contour de la cible.
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(a) Profil discret de l’azote-12 après un temps d’acquisition
de trente secondes.

(b) Profil discret de l’oxygène-15 après un temps d’acqui-
sition de trente secondes.

(c) Profil discret du carbone-10 après un temps d’acquisi-
tion de trente secondes.

(d) Profil discret du carbone-11 après un temps d’acquisi-
tion de trente secondes.

FIGURE 9.5 – Profils discrets et profils continus d’activités β+pour les 4 principaux émetteurs β+acquis du-
rant une irradiation de 30 secondes en proton à 120 MeV dans une cible de PMMA pour la position de
référence. Les lignes pointillées indiquent le bord de la cible.

des cartes ASM, il apparait possible de pouvoir acquérir l’ensemble des LOR valides. En
effet, la limite théorique de notre système d’acquisition de 20 kHz est entièrement subor-
donnée au temps de lecture et de numérisation incompressibles de l’ensemble DRS4/ADC,
ensemble qu’il serait possible de remplacer par un montage électronique plus performant
comme par exemple un ADC cadencé au GHz.

— CoupureSpill : par rapport à la ligne Medicyc, la ligne PROTEUS® ONE présente des caracté-
ristiques temporelles particulièrement avantageuses puisque le temps de déversement est
négligeable devant le temps de pause. Ainsi, il apparait possible de rejeter les émetteurs
présents dans la phase de déversement, soit les annihilations issues des γpr ompt s , tout en
minimisant l’impact sur les autres émetteurs.

— dBeam : comme nous l’avons vu dans le chapitre précédent, l’efficacité de cette sélection
est liée au parcours des β+et n’est donc pas dépendante de l’énergie du faisceau de protons.
Les observations décrites dans le chapitre précédent sont similaires au cas présent.

Ainsi avec une distance minimale entre la LOR et l’axe du faisceau inférieure à 1,5 cm, si le
carbone-11 et l’oxygène-15 sont très peu affectés (taux de rejet inférieur à 3%), l’impact sur
l’azote-12 (parcours moyen du β+2,0 cm) est significatif. Néanmoins dans le même temps le
bruit de fond et les événements parasites sont respectivement réduits d’un facteur deux et
trois.

Pour un taux d’acquisition de 10 kHz, après sélection le taux d’efficacité du DPGA est de l’ordre
de 1,3 10−2% et oscille pour les isotope d’intérêt entre 8,2 10−2% (azote-12) et 1,6 10−2% (oxygène-
15). Autrement dit le DPGA acquiert 1 événement pour 8 mille annihilations et entre 1 pour mille
annihilations (azote-12) et 1 pour 6 mille annihilations (oxygène-15).
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TABLEAU 9.1 – Efficacité relative des sélections pour les événements simulés acquis pendant une irradiation
de 50 secondes pour une cible de PMMA placée à la position de référence.

Émetteur Acceptance réelle Lv3L
Acquisition
50 secondes

Fréquence CoupureSpill dBeam

γ 2,7% 14,4% 99,9% 8,1 % 1,5% 91,7%
8B 2,0% 15,5% 97,6% 34,3% >99,9% 78,6%

10C 2,7% 13,3% 53,5% 28,7% >99,9% 93,4%
11C 2,2% 21,5% 1,4% 28,1% 99,9% 95,9%
12N 2,4% 14,1% 99,9% 31,8% 99,9% 76,6%
14O 2,3% 15,4% 88,7% 28,5% 99,9% 94,3%
15O 2,2% 20,7% 80,5% 28,1% 99,9% 95,7%

Others 2,6% 19,0% 86,3% 29,2% 99,9% 92,3%
Pseudo / 0,8% 90,4% 19,1% 79,6% 50,4%
Noise / 0,1% 99,7% 8,6% 12,8% 33,3%

All 2,5% 18,0% 46,3% 26,2% 94,8% 86,0%

TABLEAU 9.2 – Efficacité cumulée des sélections pour les événements simulés acquis pendant une irradia-
tion de 50 secondes pour une cible de PMMA placée à la position de référence.

Émetteur Acceptance réelle Lv3L
Acquisition
50 secondes

Fréquence CoupureSpill dBeam

γ 2,7% 0,39% 0,39% 3,2 10−2% 4,8 10−4% 4,4 10−4%
8B 2,0% 0,31% 0,30% 1,0 10−1% 1,0 10−1 8,1 10−2 %

10C 2,7% 0,35% 0,19% 5,4 10−2% 5,4 10−2% 5,1 10−2%
11C 2,2% 0,47% 0,01% 1,9 10−3% 1,9 10−3% 1,8 10−2%
12N 2,4% 0,34% 0,34% 1,1 10−1% 1,1 10−1% 8,2 10−2%
14O 2,3% 0,35% 0,07% 2,1 10−2% 2,1 10−2% 2,0 10−2%
15O 2,2% 0,45% 0,06% 1,6 10−2% 1,6 10−2% 1,6 10−2%

Others 2,6% 0,50% 0,11% 3,3 10−2% 3,3 10−2% 3,1 10−2%
Pseudo / 0,84% 0,84% 1,6 10−1% 1,3 10−1% 6,4 10−2%
Noise / 0,14% 0,14% 1,2 10−2% 1,5 10−3% 5,1 10−4%

All 2,5% 0,45% 0,06% 1,6 10−2% 1,5 10−2% 1,3 10−2%
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9.2.4 Étude de l’effet du paramètre de lissage sur la mesure du biais

Dans le cadre de notre étude avec un faisceau de protons de 120 MeV, nous avons choisi de
fixer le paramètre de lissage à 2,0. Comme on peut l’observer sur la figure 9.6 qui rassemble les
différentes valeurs de biais obtenues pour différentes positions de la cible pour plusieurs para-
mètres de lissage, cette valeur permet d’obtenir, pour les trois temps d’acquisition d’intérêt, les
plus faibles valeurs de biais sur l’ensemble du champ de vue du DPGA.

(a) 1 seconde. (b) 10 secondes.

(c) 30 secondes.

FIGURE 9.6 – Biais de reconstruction obtenus à partir de différents paramètres de lissage dans tout le champ
de vue du DPGA après une irradiation de 1, 10 et 30 secondes en protons à 120 MeV dans une cible de PMMA

9.2.5 Étude de l’effet du temps d’acquisition sur la valeur du biais

Lorsqu’on observe l’évolution du biais en fonction du temps d’acquisition (figure 9.7), on
constate que la valeur absolue du biais diminue rapidement pendant les dix premières secondes,
puis diminue plus lentement. En effet, lorsque les profils discrets de chacun des principaux émet-
teurs sont proches du profil vrai, l’évolution est plus lente.

L’amplitude des variations autour de cette valeur moyenne (au-delà d’environ dix secondes),
donne une idée de l’incertitude obtenue sur la mesure de ce biais. Augmenter la fréquence d’ac-
quisition de la DAQ ne diminuera pas la valeur du biais mais permettra de réduire plus rapidement
l’erreur associée à la valeur du biais.

Dans le cadre de ce travail et compte tenu du temps imparti à la thèse, nous n’avons pas cher-
ché à obtenir une mesure de l’erreur associée au biais de mesure. Néanmoins, on peut observer
qu’entre 25 et 40 secondes, le biais oscille avec une amplitude de ±0,2 mm.

Il est important de garder à l’esprit que pour des temps cliniques, le profil reconstruit est com-
posé de plusieurs émetteurs β+ayant chacun une valeur de biais différente comme on peut le voir
sur la figure 9.8. On remarque que les valeurs de biais obtenues pour l’oxygène-15 et de l’azote-12
sont relativement constantes dans le centre du champ de vue du DPGA.
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(a) z = zr e f -20 mm. (b) z = zr e f -10 mm.

(c) z = zr e f +10 mm. (d) z = zr e f +20 mm.

FIGURE 9.7 – Évolution de la valeur du biais en fonction du temps d’acquisition pour plusieurs paramètres
de lissage et différentes positions de cible autour du centre du champ de vue.

(a) z = zr e f -20 mm. (b) z = zr e f -10 mm.

(c) z = zr e f +10 mm. (d) z = zr e f +20 mm.

FIGURE 9.8 – Évolution de la valeur du biais en fonction du temps pour les principaux émetteurs β+acquis
après sélections et différentes positions de cible autour du centre du champ de vue (h=2,0).
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9.3 Simulation d’un faisceau de protons de 220 MeV

Au premier abord, la simulation du faisceau de protons de 220 MeV diffère peu de la simulation
du faisceau de protons de 120 MeV. En effet, mise à part la cible de PMMA dont la taille a été ajustée
(5 x 5 x 28 cm3), la source qui été repositionnée de manière à ne pas être superposée avec la cible
(z = -300 mm) et le taux de transmission du faisceau à l’isocentre ajusté à 6,2% (21955 protons /
bunch), les autres paramètres sont identiques.

Toutefois on peut noter que ce cas présente deux spécificités :

— Le phénomène de diffusion des protons est particulièrement important (voir figure 9.9).

— Une partie de l’activité β+est hors du champ de vue du DPGA. En effet, comme la cible est
plus grande que le champ de vue du DPGA, la majeure partie de la cible se trouve à l’exté-
rieur du DPGA lorsque la cible est positionnée à sa position de référence (voir figure 9.9).

FIGURE 9.9 – Irradiation d’une cible de PMMA par un faisceau de protons de 220 MeV avec Geant4. Le pic
de Bragg est placé au centre du champ de vue du DPGA. Les protons sont représentés en bleu, les gamma
en vert, les électrons en rouge, les positons en violet et les dépôts d’énergie en jaune.

Si le taux de production des éléments β+à 220 MeV est bien plus élevé qu’à 120 MeV, il est
en proportion plus faible par voxel puisque l’activité β+se répartit dans toute la cible. D’un point
de vue technique, cette simulation a donc été un important défi car elle nécessite une statistique
importante pour que la méthode de duplication de données produise un résultat satisfaisant.

Pour pouvoir obtenir des résultats dans des temps raisonnables tout en simulant une statis-
tique suffisante, chaque simulation d’une position de cible a été fractionnée en 250 simulations
indépendantes de 30 millions de protons. Au total ce sont donc, par position, un peu plus de
967 millisecondes de temps de faisceau qui ont été simulées pour 177 jours de temps de calcul
et la création d’un fichier ROOT d’environ 60 Go.

9.3.1 Prédictions de résultats expérimentaux

Les profils d’activités ont été reconstruits pour sept positions de cibles, couvrant 7 cm le long
de l’axe du faisceau dans le champ de vue du détecteur. Les mesures ont été effectuées en décalant
les cibles de 10 mm. Les résultats sont présentés sur la figure 9.10 pour trois temps d’acquisition :
1, 10 et 30 secondes.

Comme attendu, on distingue un décalage des profils en fonction de la position de le cible.
Néanmoins l’écart entre les parties distales des profils n’apparait régulier qu’à partir de 10 se-
condes d’acquisition pour les profils situés autour du centre du champ de vue et pour 30 secondes
au-delà.

La figure 9.11 montre que les décalages mesurés par reconstruction évoluent fortement en
fonction du temps d’acquisition. On observe qu’avec un temps d’acquisition d’une seconde, le
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(a) 1 seconde. (b) 10 secondes.

(c) 30 secondes.

FIGURE 9.10 – Profils d’activités β+reconstruits avec l’algorithme MA lors d’une irradiation de cibles de
PMMA homogènes avec le faisceau de protons PROTEUS® ONE de 220 MeV.

biais est bien supérieur à l’incertitude des ±2 mm que nous nous fixons pour déterminer le par-
cours des protons dans un cadre clinique. Cependant, on constate que pour un temps d’acquisi-
tion égal ou supérieur à dix secondes, on observe une valeur de biais inférieure à l’incertitude de
±2 mm sur une partie du champ de vue du DPGA (environ 4 cm).

Le champ de vue utilisable est donc du même ordre que pour une irradiation à 120 MeV et
reste suffisamment important pour évaluer expérimentalement les performances du DPGA.

9.3.2 Analyse complémentaire des résultats obtenus par simulation pour la position
de référence

9.3.2.1 Étude de la composition isotopique du profil reconstruit

9.3.2.1.1 Profil reconstruit

Bien que la statistique soit fortement diminuée, la composition isotopique du profil discret
présenté sur la figure 9.12 est similaire à celle obtenue à 120 MeV :

— Pour une seconde d’acquisition (figure 9.12a) le profil discret est quasi-exclusivement com-
posé d’azote-12 (89,4 %), le deuxième contributeur, l’oxygène-15, représente moins de 6%.
Le profil reconstruit est donc fortement corrélé à celui de l’azote-12 et apparaît peu résolu
dans sa partie distale.

— Pour 10 secondes d’acquisition (figure 9.12b), l’azote-12 reste majoritaire (62,7 %) mais la
proportion des éléments minoritaires n’est plus négligeable puisque l’oxygène-15 repré-
sente plus de 21%. Le carbone-10 et carbone-11 représentent respectivement 6,4% et 4,0%.

En revanche pour 30 secondes d’acquisition (figure 9.12c), si l’azote-12 reste le premier élé-
ment, il n’est plus majoritaire et sa proportion est proche de celle de l’oxygène-15 (38,4 %). Le
carbone-10 et carbone-11 représentent quant à eux respectivement 8,9% et 7,5%.

Comme à 120 MeV, les profils reconstruits évoluent significativement au fur et à mesure que
l’oxygène-15 et, dans une moindre mesure, le carbone 10 et 11, prennent de l’importance dans la
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(a) 1 seconde. (b) 10 secondes.

(c) 30 secondes.

FIGURE 9.11 – Biais mesuré pour plusieurs positions de cible différentes à partir de données simulées ob-
tenues lors d’une irradiation de cibles de PMMA homogènes avec un faisceau de protons de 220 MeV. Les
décalages sont définis par rapport à la position de la première cible (désignée par l’exposant 0). La valeur
attendue ainsi que la plage d’incertitude ±2 mm sont représentées en rouge.

composition isotopique du profil. De plus, on note également une diminution de la valeur me-
surée de la profondeur nécessaire pour passer de 80% à 20% du maximum de la partie distale du
profil reconstruit en fonction du temps d’acquisition. On mesure ainsi respectivement à 1,10 et 30
secondes : 20,4, 19,4 et 16,3 mm.

9.3.2.1.2 Profil reconstruit par isotope

Pour comprendre l’influence de chacun des isotopes sur le profil reconstruit en fonction du
temps, nous avons superposé les profils discrets et les profils d’activité β+« vrais » obtenus à partir
des positons annihilés dans la cible. Ces profils sont présentés pour la position de référence sur les
figures 9.13 et 9.14 pour les quatre principaux émetteurs β+qui composent le profil discret et pour
des acquisitions de 1, 10 et 30 secondes (12N, 15O, 10C, 11C).

Pour un temps d’acquisition d’une seconde (9.13 a,b,c et d), on observe que la partie distale du
profil discret de l’azote-12 est finalement déjà très proche de celle du profil d’activité vrai, ce n’est
pas le cas des autres émetteurs β+à cause du manque de statistique. Ceci confirme leur influence
quasi nulle sur le profil reconstruit.

En revanche pour un temps d’acquisition de dix secondes (9.13 e,f,g et h), l’oxygène-15 et, dans
une moindre mesure, le carbone-11 présentent une partie distale de leur profil discret très proche
de celle du profil d’activité vrai. C’est donc l’apport de ces profils discrets mieux résolus qui permet
de contraindre le profil discret et par extension le profil reconstruit.

Pour un temps d’acquisition de trente secondes (9.14 a,b,c et d), puisque l’évolution du profil
des différents émetteurs est ténue, c’est principalement la composition isotopiques des émetteurs
β+qui influe sur la forme du profil discret.

De la même manière qu’à 120 MeV, la détermination rapide du parcours des protons ne semble
donc pas dépendre de notre capacité à acquérir le plus rapidement possible les émetteurs β+mais
plutôt de la composition du profil. En effet, même si l’on dispose d’une statistique élevée d’azote-
12, on doit quand même attendre quelques secondes afin d’obtenir une statistique suffisante
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(a) 1 seconde.

(b) 10 secondes.

(c) 30 secondes.

FIGURE 9.12 – Profil reconstruit et profil discret, obtenus après une irradiation de 1, 10 et 30 secondes en
proton à 220 MeV dans une cible de PMMA placée à la position de référence. La proportion de chaque
isotope β+est indiquée pour chaque valeur de position reconstruite.
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d’isotopes ayant un profil plus résolu ( 15O, 10C, 11C).

9.3.3 Étude de l’efficacité des sélections appliquées aux événements simulés

Pour évaluer l’impact de chaque sélection et pour déterminer les solutions à apporter pour
améliorer l’acquisition des événements, nous avons rassemblé l’ensemble des sélections appli-
quées aux événements simulés dans les tableaux 9.3 et 9.4 pour une cible placée à la position de
référence. Le premier tableau donne l’efficacité relative des sélections. Le deuxième donne l’ef-
ficacité cumulée des sélections. Dans les deux cas, les sélections sont effectuées à partir des an-
nihilations ayant eu lieu dans la cible. Ces sélections, définies dans le chapitre précédent, sont
présentées dans l’ordre d’application :

— Acceptance réelle : comme la cible est plus grande que le champ de vue du DPGA, la majeure
partie de la cible se trouve à l’extérieur du DPGA lorsque la cible est positionnée à sa posi-
tion de référence et une grande partie de l’activité β+est hors du champ de vue du DPGA,
l’acceptance réelle est particulièrement faible.

— Lv3L : on remarque d’importantes disparités entre les différents émetteurs. Ces disparités
sont dues à la sélection géométrique qui favorise les émetteurs qui ont le plus petit parcours
moyen β+. Ainsi l’émetteur β+le moins affecté par cette coupure est le carbone-11 et le plus
affecté est l’azote-12.

Les événements Pseudo dont la distance entre l’annihilation et le faisceau est grande sont
rejetés à plus de 99%. Les événements de bruit de fond, qui proviennent majoritairement de
photons gamma émis à partir de différentes positions, sont rejetés à plus de 99,8%.

— Acquisition 50 secondes : il ne s’agit pas d’une sélection au sens strict. Pour acquérir la quasi
totalité des β+produits, il faudrait attendre dix périodes environ, soit 200 minutes pour le
carbone-11. En 50 secondes, si tous les émetteurs à courte durée de vie se sont désintégrés à
plus de 99%, seul 1,4% du carbone-11 l’a été. Or, comme le carbone-11 représente 54% des
émetteurs β+produits, globalement seuls 13% des émetteurs produits se sont désintégrés.
Pour notre cas d’étude cela représente tout de même 1,3 million d’événements.

— Fréquence : nous avons pris l’hypothèse de pouvoir acquérir avec la DAQ µTCAau moins
10 000 événements par seconde. Ce taux d’acquisition est suffisant pour nous permettre
d’enregistrer plus d’une LOR valide sur 2.

On peut également remarquer quelques variations entre les différents émetteurs qui sont
dues à la grande diversité des périodes. On note que compte tenu des possibilités théoriques
de la DAQ, il apparait possible de pouvoir acquérir l’ensemble des LOR valides.

— CoupureSpill : par rapport à la ligne Medicyc, la ligne PROTEUS® ONE présente des caracté-
ristiques temporelles particulièrement avantageuses puisque le temps de déversement est
négligeable devant le temps de pause. Ainsi, il apparait possible de rejeter les émetteurs
présents dans la phase de déversement, soit les annihilations issues des γpr ompt s , tout en
minimisant l’impact sur les autres émetteurs.

— dBeam : comme nous l’avons vu dans le chapitre précédent, l’efficacité de cette sélection
est liée au parcours des β+et n’est donc pas dépendante de l’énergie du faisceau de protons.
Les observations décrites dans le chapitre précédent sont similaires dans le cas présent.

Ainsi avec une distance minimale entre la LOR et l’axe du faisceau inférieure à 1,5 cm, si le
carbone-11 et l’oxygène-15 sont très peu affectés (taux de rejet inférieur à 6%), l’impact sur
l’azote-12 (parcours moyen du β+2,0 cm) est significatif. Néanmoins dans le même temps
les événements parasites sont réduits de plus de 50%.

Pour un taux d’acquisition de 10 kHz, après sélection, le taux d’efficacité moyen du DPGA est
de l’ordre de 1 pour 1,3 millions d’annihilations et oscille pour les isotopes d’intérêt entre 1 pour
6,5 millions d’annihilations (azote-12) et 1 pour 1,8 millions d’annihilations (oxygène-15).
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(a) Profil discret de l’azote-12 après un temps d’acquisition
d’une seconde.

(b) Profil discret de l’oxygène-15 après un temps d’acqui-
sition d’une seconde.

(c) Profil discret du carbone-10 après un temps d’acquisi-
tion d’une seconde.

(d) Profil discret du carbone-11 après un temps d’acquisi-
tion d’une seconde.

(e) Profil discret de l’azote-12 après un temps d’acquisition
de dix secondes.

(f) Profil discret de l’oxygène-15 après un temps d’acquisi-
tion de dix secondes.

(g) Profil discret du carbone-10 après un temps d’acquisi-
tion de dix secondes.

(h) Profil discret du carbone-11 après un temps d’acquisi-
tion de dix secondes.

FIGURE 9.13 – Profils discrets et profils continus d’activités β+pour les 4 principaux émetteurs β+acquis
durant une irradiation de 1 et 10 secondes en proton à 220 MeV dans une cible de PMMA pour la position
de référence. La ligne pointillée indique le bord de la cible.
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TABLEAU 9.3 – Efficacité relative des sélections pour les événements simulés acquis pendant une irradiation
de 50 secondes pour une cible de PMMA placée à la position de référence.

Émetteur Acceptance réelle Lv3L
Acquisition
50 secondes

Fréquence CoupureSpill dBeam

γ 2,1 10−2% 10,2% >99,9% 3,0 % 7,1% 95,5%
8B 1,5 10−2% 8,0% >99,9% 92,2% 98,9% >99,9%

10C 1,3 10−2% 6,2% 54,0% 93,0% 99,7% 89,6%
11C 1,0 10−2% 15,8% 1,4% 92,8% 99,6% 93,0%
12N 1,5 10−2% 10,4% >99,9% 53,4% 99,7% 78,8%
14O 1,0 10−2% 8,3% 21,0% 93,5% >99,9% 92,8%
15O 1,0 10−2% 15,7% 13,1% 93,1% 99,7% 93,3%

Others 9,4 10−3% 13,9% 33,9% 82,8% >99,9% 86,2%
Pseudo / 0,9% 87,1% 23,2% 92,5% 61,4%
Noise / 0,2% 86,4% <0,1% <0,1% <0,1%

All 1,4 10−2% 11,3% 15,2% 57,5% 57,5% 87,7%

TABLEAU 9.4 – Efficacité cumulée des sélections pour les événements simulés acquis pendant une irradia-
tion de 50 secondes pour une cible de PMMA placée à la position de référence.

Émetteur Acceptance réelle Lv3L
Acquisition
50 secondes

Fréquence CoupureSpill dBeam

γ 2,1 10−2% 2,2 10−3% 2,2 10−3% 6,5 10−5% 4,6 10−6% 4,4 10−6%
8B 1,5 10−2% 1,2 10−3% 1,2 10−3% 1,1 10−3% 1,1 10−3% 1,1 10−3%

10C 1,3 10−2% 7,8 10−4% 4,2 10−4% 3,9 10−4% 3,9 10−4% 3,5 10−4%
11C 1,0 10−2% 1,6 10−5% 2,3 10−5% 2,1 10−5% 2,1 10−5% 2,0 10−5%
12N 1,5 10−2% 1,6 10−3% 1,6 10−3% 8,3 10−4% 8,3 10−4% 6,5 10−4%
14O 1,0 10−2% 8,6 10−4% 1,8 10−4% 1,7 10−4% 1,7 10−4% 1,6 10−4%
15O 1,0 10−2% 1,6 10−4% 2,1 10−4% 2,0 10−4% 2,0 10−4% 1,8 10−4%

Others 9,4 10−3% 1,3 10−4% 4,4 10−4% 3,7 10−4% 3,7 10−4% 3,2 10−4%
Pseudo / 9,2 10−1% 8,0 10−1% 1,9 10−1% 1,7 10−1% 1,1 10−1%
Noise / 2,2 10−1% 1,9 10−1% < 10−4% < 10−7% < 10−10%

All 1,4 10−2% 1,6 10−4% 2,4 10−4% 1,4 10−4% 1,4 10−4% 1,2 10−4%
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(a) Profil discret de l’azote-12 après un temps d’acquisition
de trente secondes.

(b) Profil discret de l’oxygène-15 après un temps d’acqui-
sition de trente secondes.

(c) Profil discret du carbone-10 après un temps d’acquisi-
tion de trente secondes.

(d) Profil discret du carbone-11 après un temps d’acquisi-
tion de trente secondes.

FIGURE 9.14 – Profils discrets et profils continus d’activités β+pour les 4 principaux émetteurs β+acquis
durant une irradiation de 30 secondes en proton à 220 MeV dans une cible de PMMA pour la position de
référence. La ligne pointillée indique le contour de la cible.

9.3.4 Étude de l’effet du paramètre de lissage sur la mesure du biais

Dans le cadre de notre étude avec un faisceau de protons de 220 MeV nous avons choisi arbi-
trairement de fixer le paramètre de lissage à 2,0. En effet, comme on peut l’observer au travers de la
figure 9.15 qui rassemble les différentes valeurs de biais obtenues pour différentes positions de la
cible et pour plusieurs paramètres de lissage, le choix du paramètre, pour les temps d’acquisition
d’intérêt les plus élevés, a peu d’importance.

On peut même remarquer que pour une seconde d’acquisition (figure 9.15a) qu’il semble plus
intéressant de fixer le paramètre de lissage à 5,0 lors d’une acquisition dans la partie gauche. Ainsi,
lorsque la statistique est faible et selon la taille du champ de vue exploité, il peut être intéressant
d’adapter le paramètre.

9.3.5 Étude de l’effet du temps d’acquisition sur la valeur du biais

De la même manière que pour l’irradiation à 120 MeV, lorsqu’on observe l’évolution du biais en
fonction du temps d’acquisition (figure 9.16), on constate que la valeur absolue du biais diminue
rapidement pendant les dix premières secondes, puis diminue plus lentement. On note toutefois
une exception pour une cible placée, dans la partie droite du DPGA, à 20 mm de la position de
référence (figure 9.16d) où la valeur absolue du biais augmente pendant les premières secondes,
puis diminue plus lentement.

L’amplitude des variations autour de cette valeur moyenne (au-delà d’environ dix secondes),
donne une idée de l’incertitude obtenue sur la mesure de ce biais. Augmenter la fréquence d’ac-
quisition de la DAQ, ne diminuera pas la valeur du biais mais permettra de réduire plus rapide-
ment l’erreur associée à la valeur du biais.

On peut observer qu’entre 25 et 40 secondes, le biais oscille avec une amplitude de ±0.3 mm.
Il est important de garder à l’esprit que pour des temps cliniques, le profil reconstruit est com-

posé de plusieurs émetteurs β+ayant chacun une valeur de biais différente comme on peut le voir
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(a) 1 seconde. (b) 10 secondes.

(c) 30 secondes.

FIGURE 9.15 – Biais de reconstruction obtenus à partir de différents paramètres de lissage dans tout le
champ de vue du DPGA après une irradiation de 1, 10 et 30 secondes en protons à 220 MeV dans une cible
de PMMA.

sur la figure 9.17. On remarque que les valeurs de biais obtenues pour l’oxygène-15 et de l’azote-12
sont relativement constantes dans le centre du champ de vue du DPGA.
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(a) z = zr e f -20 mm. (b) z = zr e f -10 mm.

(c) z = zr e f +10 mm. (d) z = zr e f +20 mm.

FIGURE 9.16 – Évolution de la valeur du biais en fonction du temps d’acquisition pour plusieurs paramètres
de lissage et différentes positions de cible autour du centre du champ de vue.

(a) z = zr e f -20 mm. (b) z = zr e f -10 mm.

(c) z = zr e f +10 mm. (d) z = zr e f +20 mm.

FIGURE 9.17 – Évolution de la valeur du biais en fonction du temps pour les principaux émetteurs β+acquis
après sélections, pour différentes positions de cible autour du centre du champ de vue (h=2,0).
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9.4 Conclusion

Au cours de ce chapitre nous avons évalué par simulation les performances du système DPGA
pour les futures expérimentations sur la ligne 230 MeV (PROTEUS® ONE) avec un système DAQ
µTCA.

Nous avons évalué la capacité du système DPGA à mesurer des variations de la position du pic
de Bragg pendant l’irradiation avec l’algorithme MA en variant la position de cibles de PMMA le
long de l’axe du faisceau.

Dans ces conditions de mesure simples, la simulation nous a permis de montrer que dans la
gamme d’énergie du PROTEUS® ONE il était possible d’obtenir une mesure de biais inférieure à
2 mm au bout d’une dizaine de secondes d’acquisition sur une partie du champ de vue du DPGA.
Cependant, compte tenu des comparaisons entre le modèle BIC et les données expérimentales
effectuées dans le chapitre 5, il est probable que les valeurs de biais obtenues par simulation soient
surestimées et, par extension, que le temps nécessaire pour obtenir un décalage mesuré avec un
biais inférieur à 2 mm le soit également.

En étudiant le profil d’activité β+reconstruit, nous avons observé que la mesure devient pos-
sible dès qu’il y a suffisamment d’oxygène-15. En effet, même si l’azote-12 est l’élément majori-
taire, nous avons pu observer que le profil reconstruit évoluait significativement au fur et à mesure
que l’oxygène-15 et que, dans une moindre mesure le carbone-10 et 11, prenaient de l’importance.

Le profil de l’azote-12 ne semble pas suffisamment résolu pour obtenir un contrôle du par-
cours des protons avec des incertitudes inférieures à ±2 mm. Cependant, dans un contexte cli-
nique, les changements anatomiques de quelques millimètres peuvent être rapidement détectés
grâce à sa forte activité β+dans les premiers instants du traitement. De plus, comme nous l’avons
montré dans le chapitre 5, la simulation de la distribution des vertex montre d’importants écarts
par rapport aux données. En particulier, dans la région du front distal, le profil obtenu à partir des
données expérimentales est plus résolu que celui prévu par la simulation. On s’attend donc à ce
que l’incertitude de la mesure du parcours des protons prédite par la simulation soit plus élevée
que dans la réalité. Par ailleurs, on peut noter que dans le cadre de ce travail, nous n’avons pas par-
ticulièrement optimisé la reconstruction du profil discret et qu’il est sans doute possible d’adapter
plus spécifiquement la méthode au profil particulier de l’azote-12. En particulier il serait intéres-
sant d’étudier la possibilité de contraindre l’estimation du profil continu plus spécifiquement sur
la chute distale.

Bien que ces résultats doivent être confirmés expérimentalement, la simulation tend à mon-
trer que, dans des conditions de mesures simples, la méthode de l’approche minimale présente
des performances intéressantes pour déterminer en temps réel le parcours des protons pour l’en-
semble des énergies utilisées en protonthérapie.
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Dans cette thèse nous avons travaillé sur le contrôle en ligne et en temps réel du parcours
longitudinal des faisceaux de protons par la mesure de l’activité β+radio-induite lors des traite-
ments de protonthérapie. Nous avons utilisé un dispositif expérimental conçu et construit au sein
du laboratoire de Physique de Clermont, dans le but d’apporter à terme un contrôle balistique
de l’irradiation lors des traitements de protonthérapie. Plus particulièrement notre objectif est de
réduire les incertitudes actuelles sur la détermination du parcours des protons, qui s’élèvent (au
mieux) à environ 3% du parcours dans l’eau.

Pour y parvenir, nous avons spécialement développé une application avec Geant4.10.4 pour
reproduire les caractéristiques du détecteur et simuler des conditions d’irradiation très diverses.
En effet, pour suivre au mieux la balistique d’un faisceau de protons il semble nécessaire d’inclure
au préalable le plan de traitement directement dans la simulation et de comparer en temps réel
les résultats de la simulation avec les mesures expérimentales sans chercher à corréler le profil
d’activité β+et le dépôt de dose.

Dans la première partie de ce manuscrit, après avoir présenté le cadre général, nous avons par-
ticulièrement insisté sur l’apport de l’hadronthérapie dans le traitement des cancers et sur l’im-
portance de pouvoir effectuer un contrôle balistique lors des traitements afin de pouvoir utiliser
ce type de thérapie à son potentiel maximum.

Puis, après avoir exposé les différentes possibilités pour effectuer ce contrôle balistique, nous
avons identifié les différents défis à relever pour le mettre en place par la mesure en temps réel
de la distribution spatiale des radionucléides émetteurs de positons radio-induit, avec un système
basé sur le principe de la tomographie par émission de positons (TEP). Les différentes solutions
techniques qui peuvent être mises en place ont également été présentées.

Après avoir présenté le site expérimental où est installé notre détecteur, l’Institut Méditerra-
néen de ProtonThérapie (IMPT), nous avons décrit les caractéristiques techniques du DPGA. Plus
particulièrement, nous avons présenté les deux systèmes de transfert de données développés pour
le DPGA : le transfert par protocole parallèle 32 bits basé sur l’architecture VME et le transfert par
fibres via un châssis µTCA, abrégés respectivement en VME et µTCA. S’il est indéniable que le sys-
tème µTCA possède de bien meilleures performances grâce à sa bande passante haut débit, de
nombreux tests restent nécessaires avant qu’il ne soit pleinement opérationnel.

Nous avons également décrit les outils spécifiques utilisés pour le traitement des données.
En particulier, nous avons présenté l’algorithme d’approche minimale (MA), algorithme alternatif
aux codes de reconstruction itérative conventionnels utilisés en TEP. En effet, nous avons pu mon-
trer que cet algorithme MA, couplé à une méthode non paramétrique, permet de reconstruire en
ligne la position de sources ponctuelles le long de l’axe du faisceau avec une précision d’environ
1 mm.

Dans la deuxième partie de ce manuscrit, nous avons commencé par décrire les outils infor-
matiques utilisés pour la simulation du DPGA et de la physique associée. Ainsi, après avoir exposé
les motivations de la simulation Monte-Carlo, introduit l’environnement de simulation Geant4
et les étapes nécessaires pour développer une simulation d’un système de détection, nous nous
sommes intéressés à la physique implémentée dans Geant4 et aux modèles les plus pertinents
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dans le cadre de la protonthérapie. Dans ce cadre, la communauté de Geant4 conseille deux mo-
dèles hadroniques. Nous avons effectué une analyse comparative de ces deux modèles avec des
données à 55 MeV présentes dans la littérature afin de choisir le modèle le plus adapté à notre
application de contrôle en ligne par la détection de β+.

Nous avons ainsi pu montrer que les trois émetteurs β+ayant les taux de production les plus
élevés dans les données expérimentales (11C, 15O et 12N ) sont aussi ceux dont le taux de produc-
tion est le plus élevé dans la simulation.

Dans le cadre de ce travail focalisé sur la mesure du front distal du profil d’activité β+, nous
avons choisi d’utiliser le modèle BIC qui présente un bon compromis entre précision et temps de
calcul.

Au-delà du choix du modèle, cette analyse comparative a permis de mettre en avant que le
manque (voire l’absence) de données expérimentales, comme les sections efficaces doublement
différentielles en angle et en énergie, impacte particulièrement la simulation des émetteurs à
courte durée de vie comme l’azote-12, pourtant principal contributeur de l’activité β+lors des pre-
mières secondes de l’irradiation.

Finalement, nous avons présenté l’application spécialement développée avec Geant4.10.4 pour
reproduire les caractéristiques du détecteur et simuler des conditions d’irradiation très diverses.
Cette application nous a permis dans un premier temps de pouvoir caractériser la sensibilité ab-
solue du détecteur DPGA et d’étudier le profil d’activité β+. Puis, dans un second temps, à partir
de paramètres expérimentaux mesurés sur le détecteur DPGA, nous avons développé, hors ligne,
un programme spécifique pour reconstruire des lots de données ayant des caractéristiques com-
patibles avec celles acquises par le DPGA.

Dans la troisième partie de ce manuscrit, nous avons commencé par étudier le profil d’acti-
vité β+dit « vrai », c’est-à-dire le profil β+issu directement de la position d’annihilation des β+. Ce
profil, qui correspondrait à des spectres physiques (bruts) qui seraient mesurés par un détecteur
parfait, tant en termes d’acceptance que de résolution en énergie, était une première étape indis-
pensable pour comprendre, sans biais de reconstruction et indépendamment de tout instrument,
les conditions rencontrées lors des expérimentations réalisées ou à venir.

Ainsi, lorsqu’on compare l’irradiation d’une cible de PMMA par des protons à différentes éner-
gies (65, 120 et 220 MeV), on observe beaucoup de points communs pour quelques différences.
Dans tous les cas :

— 3 isotopes sont fortement représentés : 12N, 15O et 11C ainsi que les gamma prompts. Dans
une moindre mesure on note la présence des radioisotopes 10C et 14O, particulièrement à
haute énergie.

— En fonction du temps d’acquisition, le profil d’activité β+varie. Chacun des 4 émetteurs prin-
cipaux devient successivement contributeur majoritaire à ce profil.

— Si l’azote-12 est très présent dans les premiers instants de l’irradiation, il présente l’incon-
vénient d’émettre un positon avec un parcours moyen élevé.

Les différences concernent quant à elles principalement le taux de production et le parcours
moyen des β+. Le profil d’activité β+varie donc significativement en fonction du temps, de l’éner-
gie initiale du proton et dans une moindre mesure, de la taille de la cible.

Compte tenu du fort bruit de fond présent pendant les temps de déversements du faisceau et
du parcours moyen total élevé des γpr ompt s , il apparait pertinent d’optimiser l’acquisition en la
synchronisant sur les temps de pause du faisceau. Dans ce cas la simulation montre que seules
quelques secondes d’acquisition suffiraient pour obtenir un profil très pur en 12N, ce qui pourrait
permettre d’obtenir rapidement un profil d’activité et une première estimation du positionne-
ment du faisceau. Cependant, cette méthode tend à limiter la statistique disponible et donc la
résolution spatiale intrinsèque du profil.

Afin de valider notre simulation et de mieux comprendre la réponse de notre détecteur, nous
avons comparé les données obtenues par simulation avec nos données expérimentales prises sur
la ligne basse énergie Medicyc de l’IMPT. Nous avons pu expérimentalement évaluer la capacité
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du système DPGA à mesurer les variations de la position du pic de Bragg pendant l’irradiation
avec l’algorithme MA avec des cibles de PMMA en variant la position des cibles le long de l’axe
du faisceau. Le décalage mesuré avec un biais d’environ 1 mm au centre du champ de vue est
comparable à l’incertitude actuellement utilisée dans la planification du traitement des tumeurs
oculaires. Dans des conditions de mesure simples, nous avons donc pu montrer que l’approche
minimale présente de bonnes performances.

Par simulation l’expérience a pu être reproduite avec un bon accord : les décalages obtenus
par simulation sont également d’environ 1 mm au centre du champ de vue. Les profils reconstruits
simulés et expérimentaux restent quant à eux raisonnablement en bon accord.

À partir de la simulation, nous avons pu montrer que, dans ces conditions, l’oxygène-15 est
l’émetteur β+majoritaire et que la contribution au profil reconstruit des émetteurs à courte durée
de vie est faible.

Nous avons également étudié les effets qui affectent le biais de mesure. En particulier, nous
avons mis en évidence un effet de l’acceptance différent dans la partie droite et dans la partie
gauche du détecteur. Nous avons également remarqué, que si la valeur de ce biais est relativement
homogène temporellement et spatialement pour l’oxygène-15 et le carbone-11, ce n’est pas le cas
pour l’azote-12.

Comme le système DAQ qui a été utilisé pour l’expérience était limité par le temps mort pro-
venant du transfert de données via le fond de panier VME, nous avons cherché à évaluer par simu-
lation les performances du système DPGA pour les futures expérimentations sur la ligne 230 MeV
(PROTEUS® ONE) avec un système µTCA stabilisé à un taux d’acquisition de 10 kHz.

Dans ces conditions de mesure simple identiques à celles de Medicyc, la simulation nous a
permis de montrer que dans la gamme d’énergie du PROTEUS® ONE il était possible d’obtenir une
mesure de biais inférieure à 2 mm au bout d’une dizaine de secondes d’acquisition sur une partie
du champ de vue du DPGA. Cependant, compte tenu des comparaisons entre le modèle BIC et les
données expérimentales, il est probable que les valeurs de biais obtenues par simulation soient
surestimées et, par extension, que le temps nécessaire pour obtenir un décalage mesuré avec un
biais inférieur à 2 mm le soit probablement également.

En étudiant le profil d’activité β+reconstruit, nous avons observé que la mesure devient pos-
sible dès qu’il y a suffisamment d’oxygène-15. En effet, même si l’azote-12 est l’élément majori-
taire, nous avons pu observer que le profil reconstruit évoluait significativement au fur et à mesure
que l’oxygène-15 et, dans une moindre mesure le carbone-10 et 11, prenaient de l’importance.

Le profil de l’azote-12 ne semble pas suffisamment résolu pour obtenir un contrôle du par-
cours des protons avec des incertitudes inférieures à ±2 mm. Cependant, dans un contexte cli-
nique, les changements anatomiques de quelques millimètres peuvent être rapidement détectés
grâce à sa forte activité β+dans les premiers instants du traitement. De plus, la simulation de la
distribution des vertex montre d’importants écarts par rapport aux données, et on peut s’attendre
à ce que l’incertitude de la mesure du parcours des protons prédite par la simulation soit plus
élevée que dans la réalité.

D’une manière plus générale, dans un contexte clinique avec des patients, on s’attend à ce
que l’incertitude de la mesure du parcours des protons soit moins élevée puisque la proportion
d’oxygène dans le corps humain est nettement plus importante que dans le PMMA. Par ailleurs,
une détermination plus rapide de la position du pic de Bragg est également attendue puisque la
production de carbone-11 sera alors nettement moins importante.

Bien que ces résultats doivent être confirmés expérimentalement, la simulation tend à mon-
trer que, dans des conditions de mesure simples, la méthode de l’approche minimale présente
des performances intéressantes pour déterminer en temps réel le parcours des protons pour l’en-
semble des énergies utilisées en protonthérapie.

Au final, ce travail de thèse a permis de pouvoir mieux appréhender l’activité β+radio-induite
et les effets expérimentaux. Ce travail aura également permis de développer une application de
simulation suffisamment fiable pour envisager de comparer en temps réel les résultats de la simu-
lation avec les mesures expérimentales.
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Dans la continuité de ce travail et pour évaluer pleinement la méthode, il serait intéressant
de pouvoir complexifier les conditions de mesures en irradiant une cible avec un SOPB (ou un
PBS). En effet, comme actuellement l’irradiation d’une tumeur avec un SOBP commence par la
tranche de plus haute énergie, pour aller ensuite vers les énergies les plus faibles, nous pouvons
légitiment nous demander si la mesure de l’activité β+engendrée par un faisceau de basse énergie
sera « perturbée » par l’activité résiduelle provenant des irradiations précédentes de la cible.

Enfin à plus long terme, des études sur des cibles inhomogènes et plus généralement des fan-
tômes anthropomorphiques devront être envisagées.

246





Résumé : L’utilisation de faisceaux d’ions (protons ou ions légers) permet d’obtenir, lors du traite-
ment, un dépôt d’énergie localisé en fin de parcours dans une zone réduite de l’espace. Les cibles
privilégiées pour cette thérapie sont les tumeurs « radiorésistantes » ou les traitements nécessitant
une balistique très précise, du fait de la présence d’organes à risques à proximité de la tumeur.
Cependant, comme la détermination du parcours des ions et donc de la dose délivrée est dépen-
dante de grandeurs qui restent difficiles à mesurer précisément, d’importantes marges de sécurité
doivent être prises lors de la conception du plan de traitement. En conséquence, il est nécessaire
de mettre en place un système performant de contrôle balistique afin de garantir la qualité du
traitement. Une des possibilités pour le contrôle balistique repose sur la mesure en temps réel de
la distribution spatiale des radionucléides émetteurs de positons produits par réaction de frag-
mentation entre le projectile et la cible et donc sur la détection en coïncidence de deux photons.
Pour cela, un premier prototype appelé Détecteur Pixélisé de Grande Acceptance (DPGA) a été
conçu puis construit au sein du laboratoire de Physique de Clermont. Dans un premier temps,
ce travail a permis de comparer les prédictions de deux modèles hadroniques implémentés dans
Geant4 aux mesures expérimentales effectuées par une autre équipe (Dendooven et al.) à 55 MeV.
Ensuite, nous nous sommes attachés à caractériser les performances du DPGA et à déterminer
son potentiel lors de son utilisation en faisceau clinique. Pour cela nous avons développé une si-
mulation Monte-Carlo dédiée permettant de comprendre la physique associée, le détecteur et les
expériences effectuées sur faisceau de protons 65 MeV à l’Institut méditerranéen de Protonthéra-
pie (IMPT) de Nice. Enfin, comme le DPGA sera à terme couplé avec un système d’acquisition à
grande bande passante (µTCA) autorisant l’envoi et le traitement des données mesurées en temps
réel, nous avons fait une étude des performances attendues sur la ligne PROTEUS ONE de l’IMPT
à 120 et 230 MeV.
Mots clés : Hadronthérapie, contrôle balistique, vérification du parcours des ions, activité β+, TEP,
simulation Monte-Carlo, Geant4.

Abstract : The use of ion beams (protons or light ions) makes it possible to obtain, during treat-
ment, a localised energy deposit at the end of the treatment in a small area of space. The preferred
targets for this therapy are "radioresistant" tumours or treatments requiring very precise ballis-
tics, due to the presence of high-risk organs close to the tumour. However, as the determination of
the ion path and thus the delivered dose is dependent on quantities that are difficult to measure
precisely, large safety margins must be taken into account when designing the treatment plan.
Consequently, it is necessary to set up an efficient ballistic control system in order to guarantee
the quality of the treatment. One of the possibilities for ballistic control is based on the real-time
measurement of the spatial distribution of positron-emitting radionuclides produced by the frag-
mentation reaction between the projectile and the target and thus on the coincident detection
of two photons. For this purpose, a first prototype called Large Area Pixelized Detector (LAPD)
was designed and built at the Clermont Physics Laboratory. Initially, this work allowed to compare
the predictions of two hadronic models implemented in Geant4 with experimental measurements
performed Dendooven et al. at 55 MeV. We then focused on characterizing the performance of the
LAPD and determining its potential when used in a clinical beam. For this purpose, we developed
a Monte-Carlo simulation dedicated to understand the associated physics, the detector and the
experiments carried out on 65 MeV proton beam at the Institut Mediterranéen de Protonthérapie
(IMPT) in Nice. Finally, as the LPAD will eventually be coupled with a high-bandwidth acquisition
system (µTCA) allowing the sending and processing of the measured data in real time, we have
made a study of the performances expected on the PROTEUS ONE line of the IMPT at 120 and
230 MeV.
Keywords : Hadrontherapy, ballistic control, ion range verification, β+activity, PET, Monte-Carlo
simulation, Geant4 toolkit.
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