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MC: Monte Carlo

MPI: Message Passing Interface

MU: Monitor Unit (acronymg anglais pour unité manit)

NCS: Netherlands Commissionon Radiation Dosimetry

OAR: Organe A Risqué

PDDy,o 16 Percent Depth Boeses 20/10

PENELOPE: PENetration and Energy LOss of PositesntsElectrons
PMMA: PolyMethyl.MethAcrylate

PSF: Phase/Space,File

RCMI: Radiothérapie Conformationnelle avec Modulatd’Intensité
SFPM: Saociété Erancaise de Physique Médicale

TDM: Temedensitométrie

TELEDOS: TELE-service pour le calcul DOSimétrique

TEP: Tomographie par Emission de Positons

13



Abréviations

TERMA: Total Energy Released per unit MAss
TPRy 16 Tissue Phantom Ratio 20/10

TPS: Treatment Planning System

UH: Unité Hounsfield

14



Introduction générale

INTRODUCTION GENERALE

A I'heure actuelle, la radiothérapie externe résitee des techniques les plus employées pour
le traitement du cancer. Les chances de guérisondsautant plus grandes que la dose de
rayonnement ionisant délivrée est élevée et cordaanta tumeur. Par contre une dose trop
importante, recue par les organes a riS¢OAR) et plus généralement les tissus sains, peut
produire des complications et des séquelles irsivess. Un compromis est alors établi,
limitant la chance de guérison.

Les évolutions des techniques du traitement erotfagliapie, observées ces dernieres années,
comme la radiothérapie conformationnelle avec metthr d’'intensité (RCMI), permettent
d’adapter la forme du volume traité a celle dauladur en déposant la dose prescrite tout en
protégeant convenablement les OAR environnants.nGesgelles techniques nécessitent une
précision élevée dans les différentes étapes dudadraitement des patients. Tout traitement
par radiothérapie externe nécessite en effet u@gapation (ou planification) qui se déroule
en trois étapes principales. La premiére utilisemdgerie numérique pour la modélisation
géomeétrique tridimensionnelle du patient et le corage du volume cible (la tumeur) et des
OAR a protéger en priorité lors de lirradiationa ldeuxiéme étape établit la balistique
d’irradiation en définissant un ou plusieurs fa@oe avec ou sans accessoires (filtres en coin,
collimateurs multilames, etc.). La troisieme étagmncerne le calcul prévisionnel de la
distribution de dose dans le patient et la détemtion du temps d’irradiation nécessaire pour
délivrer la dose prescrite par le médecin. La d@cipour la réalisation du traitement planifié
est prise suite a cette derniere étape.

Compte tenu de son réle déterminant, la plus granélgsion possible sur la dose calculée est
indispensable pour garantir un traitement effiches. systemes de planification du traitement
(Treatment Planning System ou TPS, en anglais)odibfes actuellement, utilisent des
méthodes analytiques de calcul de dose rapidespadiss imprécises, notamment lorsque la
tumeur est située dans des zones hétérogenesoluitiers est alors de recourir aux méthodes

Monte Carlo (MC) de calcul statistique, aptes andordes résultats trés proches de la réalité

! Les organes a risque sont les organes sainshgédpes a la tumeur, susceptibles de développeetiets
tardifs suite aux irradiations.
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Introduction générale

parce qu’elles reproduisent la physique de l'intBoa des rayonnements avec la matiere. La
contrepartie de cette précision, est un temps hbeldaes long, rendant jusqu’a aujourd’hui

ces méthodes inutilisables en situation clinique.

Récemment, un nouveau code de calcul de dose, ndtRINEAST, a été développé dans le
cadre du projet européen MAESTRO (LSHC-CT-2004-8d3%n se basant sur le méme
modeéle physique du code MC généraliste PENELOPENAAST permet une simulation
rapide de la dose absorbée dans des géométriesliseedé issues des images
tomodensitométriques (TDM). Dans la méme perspectiautres travaux dans le cadre du
projet TELEDOS (convention ANRO5RNTS01301) ont posur l'utilisation clinique du
code MC PENELOPE et de sa version accélérée PENF&S$Tes déployant sur un
« cluster » de calcul. Ce travail de thése, partda validation des différentes améliorations
introduites dans ces deux codes en vue de leuléaatién (techniques de réduction de
variance et parallélisation) ainsi que I'évaluatibm leurs performances techniques (gain en
temps de calcul) et dosimétriques (précision sutolse calculée), indispensables avant toute

utilisation clinique.

Le premier chapitre présente le contexte de cétideéet décrit les avantages des méthodes
MC de calcul de dose par rapport aux méthodes coiovmelles actuellement utilisées dans
les TPS. Ce chapitre fait également une revue dgbades existantes du calcul de dose par
MC. Il décrit les deux codes MC PENELOPE et PENFASIlisés dans cette étude, ainsi
gue leur role en dosimétrie pour la radiothérapigfin, il définit la procédure de validation

d’un outil de calcul de dose par MC avant sonsdtion en routine clinique.

Le deuxieme chapitre expose les méthodes intrazldidms ces deux codes pour réduire le
temps de calcul. Il s’agit de leur parallélisatiafin de partager le calcul sur plusieurs
processeurs et de l'utilisation de techniques dieigiion de variance implémentées dans le
code PENELOPE. Ce chapitre présente égalemenésedtats des tests de validation de ces
meéthodes. L’'optimisation des techniques de rédndii® variance afin d’obtenir le meilleur

gain en performance est aussi décrite.

2 Un voxel est I'entité volumique élémentaire quimpet de définir un volume. Les voxels sont génénalet de
forme parallélépipédique.
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Introduction générale

Apres un bref apercu des travaux antérieurs ssimalation MC des accélérateurs linéaires,
le troisieme chapitre décrit une nouvelle méthodsenau point pour la représentation du
spectre en énergie des électrons primaires. Cdapgpeaament est fondé sur l'utilisation des
simulations MC avec PENELOPE et le principe deuségment par la méthode des moindres
carrés. La validation de cette nouvelle méthodeligpée a la simulation des faisceaux de
différentes tailles issus des accélérateurs SadBn@hoton 12 MV et électron 18 MeV) et
Primus de Siemens (photon 25 MV et électron 9 Me¥%) également présentée.

Le quatrieme chapitre aborde la validation dosimé& du code MC PENFAST. Un faisceau

de photons 12 MV et un faisceau d'électrons 18 M&gus de l'accélérateur linéaire

Saturne 43 installé au Laboratoire National Herecddierel (LNHB), ont été utilisés. Cette

validation a été réalisée, en premier lieu dansiilieu homogeéne, puis en second lieu dans
des fantbmes hétérogenes numériques de caracuéestiréelles. Dans cette étude, un
nouveau matériau a été ajouté dans la base de elol@e PENFAST afin de générer des
géométries voxélisées de caractéristiques idergiqueelles de la géométrie réelle. Les
conséguences dosimétriques de cet ajout sont argéesedans ce chapitre. Les distributions
de dose calculées avec PENFAST ont été compargskea calculées avec PENELOPE ainsi
gu’'a celles obtenues expérimentalement. Le gaiteeps de calcul obtenu avec PENFAST

par rapport a PENELOPE a été également évalué.

Le dernier chapitre est consacré a I'évaluatiorgarditions cliniques, du TPS ISOgray™ (de
la société francaise DOSIsoft), dans lequel la ooihde calcul de dose par MC PENFAST
est implémentée. Les images TDM des fantbmes lg&ges ont été utilisées en vue d’'une
évaluation de la conversion des unités Hounsfidld)(en données de simulation (matériau et
masse volumique requis pour chaque voxel de la §&@h Cette étude a été réalisée pour le
mode photon 25 MV et le mode électron 9 MeV issasl'dccélérateur linéaire Primus

installé au Centre Antoine Lacassagne (CAL) a Nidee attention toute particuliére a été
portée sur les champs de taille rédude plus en plus utilisés avec le développemerade

RCMI. En effet, dans certaines situations, lestpetiamps entrainent un manque d’équilibre

électronique qui aboutit a des erreurs de calcaade avec les méthodes conventionnelles.

% Des champs de taille inférieures a 10x10 cm? sigigrieure a 3x3 cm? ont été étudiés. En effateiliste pas
actuellement de références métrologiques pour thlesngs de taille trés réduite. Dans le contexte a@’un
validation de la physique d’un code de calcul dsedd est préférable d’avoir une mesure de dogeige.
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Introduction générale

Les distributions de dose obtenues par le TPSta pas images TDM ont été comparées a
celles calculées a partir des fantdmes numériginss qu’'a celles mesurées par des films
radiographiques. L'intérét de l'ajout de nouveawat@éniaux couramment rencontrés en

radiothérapie dans la base de données du TPSadsiémt présenté dans ce chapitre.

18



Chapitre I. Les méthodes Monte Carlo pour le calleutiose en radiothérapie

Chapitre |
LES METHODES MONTE CARLO POUR LE CALCUL

DE DOSE EN RADIOTHERAPIE

1. Contexte

Aujourd’hui, la radiothérapie est I'un des traitertgeles plus fréquents en cancérologie. Plus

de la moitié des cancers est traitée par cettaniged (en combinaison avec la chirurgie et/ou

la chimiothérapie) et presque 50 % des guérisordoieent en partie ou en totalité a la

radiothérapie. Le principe de cette technique &dtlider les rayonnements pour détruire les

cellules cancéreuses tout en épargnant le mieusilppedes tissus sains avoisinants la tumeur.

Pour ce faire, I'irradiation peut étre appliquéeptiesieurs maniéres telles que :

— La curiethérapie : implantation des sources radivex scellées dans la tumeur ou a son
contact.

— La radiothérapie métabolique : injection d’'une noalé radio-marquée, non-scellée qui
va se fixer sur les cibles tumorales.

— La radiothérapie externe : la source radioactitead®xtérieur du patient ; les faisceaux
de rayonnements atteignant la tumeur en travelsatissus sains.

C’est cette derniere méthode qui est utilisée dansadre de cette étude. Ses origines

remontent au XIX™ siécle, aprés la découverte des rayons X par Rinép 1895. La

sophistication des appareils de radiothérapie ([@@téurs linéaires a collimateur multilames)

et le développement des moyens informatiques drdieg, pendant les dernieres décennies,

une évolution des techniques de traitement (coman@@MI) et des TPS en radiothérapie

externe.

De nos jours, la planification du traitement eniottérapie externe se déroule en plusieurs
étapes (AAPM 1998). Elle commence par l'acquisitates données anatomiques en trois
dimensions du patient (a I'aide de la TDM, I'imaggpar résonance magnétique IRM et/ou la
tomographie par émission de positons TEP) qui semthsées pour délimiter le volume

cible, a traiter, et les OAR, a protéger, lors ’deadiation. Une fois ces volumes définis, les

19



Chapitre I. Les méthodes Monte Carlo pour le calleutiose en radiothérapie

faisceaux de rayonnements adaptés (type, énergimbne, incidences, dimensions et
accessoires) sont choisis de fagon a maximiserote decue dans le volume cible et a
minimiser celle regue dans les OAR. Ensuite, lewaprévisionnel de la distribution des
doses en trois dimensions autour du volume tunmesttéalisé. Le temps d’irradiation (par
faisceau et par séance) nécessaire pour deélivokrsia prescrite par le médecin est également
déterminé. Cette derniere étape est tres imporsauieant qu’une sur-irradiation peut étre la
cause de cancers secondaires dans les tissus etainsyune sous-irradiation ne détruira pas
en totalité les cellules cancéreuses. Les algoeathde calcul de dose doivent ainsi permettre
un calcul précis de la dose absorbée dans les tgsun temps raisonnable compatible avec

la routine clinique.

L’erreur globale sur la dose délivrée est I'accuatioh des erreurs inhérentes a chacune des
étapes du traitement (contourage du volume cibliegzones saines avoisinantes, calcul de la
dose délivrée, réglage des faisceaux et mouvendenpstient). Papanikolaaet al. 2004 ont
bien confirmé que des effets cliniqgues sont obddegaa partir d’'une sur-irradiation de 7 %
par rapport & la dose prescrite. Il est donc cooramt admis que pour garantir I'efficacité
d’un traitement, I'erreur globale maximale sur &sd délivrée, en tout point du volume cible,
doit rester inférieure a 5 % (ICRU 1978, Mijnhegral. 1989). En conséquence, I'erreur sur
le calcul prévisionnel de la dose dans le TPS ritepds dépasser 3 % (ICRU 1978, Mijnheer
et al. 1989, Ahnesj6 et Aspradakis 1999, Franal.2003).

Ce travail de thése a pour objectif d’évaluer lesfggmances d’'un nouvel algorithme de
calcul de dose par MC intégré dans le TPS ISOgrdg™ société francaise DOSIsoft. Alors
gue les codes MC généralistes demandent des temmsldul longs, ce TPS utilise un
algorithme rapide de calcul de dose par MC. Il @ets indispensable de s’assurer de sa

précision avant son utilisation clinique.

2. Evolution des méthodes de calcul de dose en radiéttapie

Comme nous l'avons mentionné précédemment, I'étialuade la dose délivrée durant
l'irradiation est une étape cruciale lors de lanflaation du traitement en radiothérapie. Au
départ, les premiers plans de traitement se samdéf sur des méthodes empiriques ou
analytiques en utilisant une description simplifeie I'anatomie du patient. Ces derniéres
décennies, la sophistication des algorithmes dricde dose implémentés dans les TPS s’est

accrue grace a I'amélioration de la puissance dieulcdes ordinateurs et I'apparition de
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nouveaux outils pour I'imagerie médicale, tels ¢u&DM au début des années 1970, et plus
récemment, I'IRM et la TEP. Cette évolution desodthmes de calcul de dose, allant de la
simple correction des hétérogénéités aux algorishdeeconvolution/superposition, a permis

d’améliorer la précision sur la dose délivrée atiepa

Pour la RCMI, les méthodes les plus précises nesexuvre actuellement dans les TPS sont
les méthodes de convolution/superposition (Maakieal. 1985, Ahnesjo et Mackie 1987,
Ahnesjo 1989, Keall et Hoban 1996, Ahnesjo et Adakis 1999). Ces méthodes sont
fondées sur une convolution de I'énergie total@rile par unité de masse (Total Energy
Released per unit MAss ou TERMA), qui est analygigent déterminée, avec des « kernels »

de dépbt d’énergie pré-calculés par des méthodepdd€différents milieux homogénes.

A la fin des années 90, des TPS offrant des optiensalcul de dose par MC (TPS-MC) sont
apparus. La simulation MC est une méthode statist@ppable de prendre en compte toute la
physique connue des interactions des rayonnemeatsla matiére. Selon le principe de la
méthode MC, le phénomeéne de transport de la phetest fondé sur la simulation d’'une
succession d’interactions microscopiques (appelesi « événements ») reproduisant le
parcours de la particule réelle. La successionmtesactions subies par une particule depuis
sa creation jusqu’a son absorption totale dansilieurest appelée « histoire ». La trajectoire
de chaque particule est simulée, individuellementtirant au hasard a l'aide d’'un générateur
de nombres pseudo-aléatoiréss paramétres physiques des interactions (le fiarcours
moyen entre deux événements, le type d'interacti@mergie perdue et la déflexion
angulaire, la direction et I'énergie de la partecusecondaire créée, etc.), selon des
distributions de probabilité qui décrivent les mssus physiques mis en jeu. Ces distributions
de probabilité sont déterminées a partir des difftas sections efficaces des interactions qui
sont propres au type et a I'énergie de la partiouteente ainsi qu’a la nature du matériau
avec lequel elle interagit. Aprés la simulationrdgrand nombre d’histoires, la valeur d’'une
grandeur d’intérét macroscopique (fluence, doseraie, etc.) est obtenue a partir de la
moyenne statistique des grandeurs calculées, @feltine incertitude statistique. A l'aide du
théoreme de la limite centrale, on montre que, paoirnombre d’histoire trés grand,

lincertitude statistique associée a la grandelcub@e est proportionnelle a I'inverse de la

! On parle ici de nombres pseudo-aléatoires pardisg@nt générés par un algorithme mathématiqueéutzsit
une période tres grande mais néanmoins finie.
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racine carré du nombre d’histoires. Le nombre thlitiss est ainsi choisi en fonction de la
précision recherchée.

A ce jour, dans le cadre de la physique médicaleydéthode MC est décrite comme étant la
plus précise pour calculer la dose absorbée paratlegprend en compte la physique des
particules (Andreo 1991, Rogers et Bielajew 1990Cackie 1990, Ma et Jiang 1999,
Verhaegen et Seuntjens 2003, Reynatsl. 2007). Cependant, son temps d’exécution reste
beaucoup trop long pour une utilisation en pratiglisique. Des simplifications et des

meéthodes pour accélérer les calculs sont donc seiices.

3. Pourquoi un systeme de planification de traitemenpar Monte Carlo ?

Les méthodes MC occuperont, dans les prochaineseannne place privilégiée au sein des
outils de planification de traitement en radiotipéegMohan 1997, Ma et Jiang 1999, Mohan
et al. 2001, Verhaegen et Seuntjens 2003, Reymraeit 2007) pour plusieurs raisons.

3.1. Précision

Au niveau de la précision, les méthodes MC se dgueart par la prise en compte de facon
guasi-compléte de la physique de linteraction rengment - matiére. Cette caractéristique
les distingue des autres méthodes et leur pernéttedles plus précises. De ce fait, les
TPS-MC ont la capacité de répondre facilement @&ererde tolérance de 3 % sur la dose
calculée (qui méne a une précision globale de ¥ kffet, la précision sur la dose calculée
par MC dépend de plusieurs paramétres :

— La simulation du faisceau qui dépend de la caraetion de la source initiale d’électrons
primaires et de la modélisation géométrique détad’irradiation.

— Les sections efficaces utilisées dans le code MiCelies aussi sont entachées d’'une
incertitude introduisant une erreur dans le catieutlose.

— L’incertitude statistique associée a la dose cak@n raison du nombre forcément limité
d’histoires simulées.

— Les données de matériaux qui dépendent de la iamedes données de I'image TDM
(UH) en données de simulation MC (composition atprai et masse volumique pour
chaque voxel de la géométrie).

Premierement, il est possible d’avoir une précisiugilleure que 1 % sur la simulation du

faisceau (cf. Chapitre Ill) en respectant les daér&tiques géométriques des éléments
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constituant la téte de l'accélérateur linéaire etoptimisant les paramétres du faisceau
d’électrons primaires (distributions énergétiqumgtile et angulaire).

Deuxiemement, les conséquences de lincertitudéesusections efficaces utilisées dans le
code MC est supposée par la plupart des auteurmeadtant suffisamment faible pour étre
négligeable (Fraast al. 2003, Salvaét al. 2006).

Troisiemement, l'incertitude statistique associédaadose calculée dépend du nombre
d’histoires simulées. Par conséquent, en simulantrés grand nombre d’histoires, il est
possible de réduire cette incertitude a une valetérieure a 1 % (@) (Verhaegen et
Seuntjens 2003, Ma et Jiang 1999, Reyneteat. 2007).

En dernier lieu, la caractérisation des tissustaj@ussi une erreur sur la dose difficile a
guantifier (du Plessist al. 1998, Schneideret al. 2000, Verhaegen et Devic 2005,
Vanderstraeteret al. 2007, Isambert 2009). Par exemple, au lieu dadilil'eau avec
différentes masses volumiques pour les différeypied de tissu, ce qui semble arbitraire, la
composition réelle du tissu doit étre définie pobtenir un calcul précis de la dose absorbée
(cf. Chapitres IV et V).

Prenant en compte tous les facteurs mentionnégssug, les TPS-MC sont capables de
proposer un calcul de dose avec une marge d’d@watia fait en conformité avec le critére de

3 % exigé pour une radiothérapie de qualité.

La valeur supplémentaire des méthodes MC compaéesnéthodes conventionnelles de
calcul de dose (semi-empiriques et analytiquesjéackirement démontrée par plusieurs
études antérieures. Il a été démontré dans cestiuee les méthodes conventionnelles ne
font pas toujours preuve d’'une grande fiabilité daes situations complexes telles que la
présence d’hétérogénéités ou le manque de volufaesatit, et que dans ces situations, le
calcul de dose par MC est toujours plus précis @moh997, Solbergt al. 1998, Maet al.
1999, Mohanet al. 2001, Martenset al. 2002b, Carrascet al. 2004, Heathet al. 2004,
Krieger et Sauer 2005, Paelinekal. 2005).

Par exemple, Mohan (1997) a déclaré que les méthodaventionnelles (y compris les
méthodes de convolution/superposition) entrainess erreurs de 5 & 10 % sur la dose
absorbée en présence d’hétérogéneités.

Les résultats de Mat al. (1999) ont montré que pour les faisceaux d'élestréalgorithme
conventionnel de calcul de dose Pencil Beam (TPSWE®) donne des erreurs allant jusqu’a
15 % (écart en dose locale) et 1 cm (décalage sitigpo pour une méme dose) conduisant a

des doses plus élevées dans les OAR. En RCMI, aledgs différences ont été mises en
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evidence entre le TPS FOCUS et les mesures exp#@daias en présence d’hétérogéneités os
et/ou poumon, méme en utilisant I'algorithme deesppsition/convolution. Mat al. (1999)
ont démontré que les méthodes MC sont certaineim&néssantes dans ces situations.

Plus récemment, Paelinek al. (2005) ont effectué une comparaison entre dewxisthgnes

de convolution/superposition et les méthodes MQ ples hétérogénéités de faible densité. Il
ressort de cette étude que l'algorithme de coniarilguperposition du TPS Helax TMS
(Nucletron) sous-estime la dose dans la cavitévatgnt-poumon de 6 %, et celui du TPS
Pinnacle (Philips) surestime la dose derriere lt€ade 4 %, alors que les résultats de la
simulation MC sont en bon accord avec les mesures.

Une autre comparaison intéressante entre I'algogtiPencil Beam (TPS Helax TMS),
I'algorithme de superposition/convolution Collapgeohe (TPS Helax TMS), la méthode MC
(XVMC) et les mesures expérimentales, a été eféecpar Krieger et Sauer (2005) pour un
fantdme constitué de plagues de polystyrene et diatériau équivalent-poumon. Dans le
polystyréne, I'algorithme de superposition/convigintet la simulation MC étaient en bon
accord avec les mesures alors que l'algorithme iP&®am déviait de 12 %. Dans le
matériau équivalent-poumon de faible densité, datgme de superposition/convolution
déviait aussi de plus de 8 % par rapport aux mesefr@aux résultats de MC comme illustré

dans la Figure 1.
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Figure 1 : Comparaison des profils de dose calaiés I'algorithme Pencil Beam (PB), I'algorithme d
convolution/superposition Collapsed Cone (CC)jnausation MC et les mesures expérimentales (mean$

un fantéme constitué de plaques de polystyren&iatrdatériau équivalent-poumon. Cas d’'un faisceau d
photons de 6 MV, de champ 10x10 cm?, de I'accé@éra®rimus (Siemens). La dose est exprimée en aGy p

100 unités Moniteur ou Monitor units (MU) de I'ab&eéateur. D’aprés Krieger et Sauer (2005).

24



Chapitre I. Les méthodes Monte Carlo pour le calleutiose en radiothérapie

D’autres auteurs ont comparé les méthodes de sagiggn/convolution avec les méthodes
MC pour des cas cliniques tels que les traitemtiescou, sein, médiastin et RCMI de la
prostate (Francescaat al. 2000, Lauket al. 2001, Lealet al. 2003, Chettyet al. 2005, Yang

et al. 2005). Ils ont conclu que pour ces situations dergs, il serait avantageux de faire
appel a la simulation MC pour augmenter la prénisar la dose calculée. En effet, les
méthodes de superposition/convolution corrigentine®mogénéités en utilisant une densité
effective déterminée par le parcours moyen du nagorent. Ce type de correction n’est pas
idéal et engendre des erreurs dosimétriques ainages des interfaces avec les hétérogénéités
(Ahnesjo 1989, Woo et Cunningham 1990, Ahnesjosgiradakis 1999).

3.2.  Flexibilité

Un autre avantage de la simulation MC est sa gréled@ilite. En effet, en appliquant le
principe de la simulation MC au transport des pakhéis, il est possible d’extraire des données
sur toutes les grandeurs utilisées dans la sirualaBar exemple, il est possible d’obtenir des
spectres angulaires ou énergétiques des partideléas source (Mohaat al. 1985, Sheikh-
Bagheri et Rogers 2002b) ou encore d’étudier lanép d’'un détecteur comme la chambre a
ionisation (Kawrakow 2000a, McCaffrey al. 2004). Ce type de données est souvent difficile

ou impossible a obtenir a partir des mesures exétales.

La simulation MC est aussi utile, par exemple, pmalculer les doses absorbées hors-champs

ou encore les doses dues aux neutrons produitapeglérateur.

3.3. Temps de calcul

Le principal inconvénient des méthodes MC est lléu temps d’exécution, plus long que
celui des méthodes conventionnelles de calcul dee,da cause du suivi individuel du
transport des particules de la téte de l'accélérgtesqu’au patient. En effet, la simulation
MC de grande précision du transport des particldes la téte d’'un accélérateur linéaire et du
dépbt de dose dans le patient peut prendre plgsjeurs, alors que les temps acceptables en

routine clinique sont de I'ordre de 10 minutes.

Il existe cependant des solutions pour remédiee gprobleme, a savoir la division de la
simulation en plusieurs étapes, la parallélisatitan calcul sur plusieurs processeurs et
I'utilisation de techniques de réduction de varanbifférents auteurs (Kawrakow et Fippel
2000, Moharet al. 2001, Reynaeret al. 2007, Poumarédet al. 2008) considerent que ces
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meéthodes de réduction du temps de calcul biersé$ n’introduisent aucun biais sur les
résultats du calcul. Nous sommes arrivés a cetrmarménclusion en étudiant I'effet de la
parallélisation et des techniques de réductionadiance sur les résultats de la simulation MC
avec PENELOPE. Les résultats sont présentés d&@isalgitre II.

4, Revue des méthodes de calcul de dose par Monte Garl

Il est aujourd’hui convenu que les limitations demthodes conventionnelles dans la
planification des traitements en radiothérapie eoivetre comblées en utilisant les méthodes
MC. Cependant, l'utilisation de ces dernieres aglemps été limitée au domaine de la
recherche, a un réle de contréle ou de validatiomagson du temps de calcul, de plusieurs
jours voire plusieurs semaines, nécessaire poudupe un résultat avec une incertitude

statistique acceptable.

4.1. Codes Monte Carlo généralistes

Les codes MC généralistes, spécifiques a la rebbendfrent la particularité de posséder de
grandes capacités dans la description de la géienaétsi que dans la simulation du transport
des rayonnements. Ces codes ont par contre l'irfcoent d’'étre lents.

Parmi les principaux codes MC généralistes, on miler : EGS (Nelsoret al. 1985,
Kawrakow et Rogers 2000), GEANT (Ford et Nelson 89Agostinelli 2003), MCNP
(Briesmeister 1993, Brown 2003) et PENELOPE (Batral. 1995 ; Salvaet al. 1996, 2001,
2006 ; Sempaat al. 1997).

En général, la simulation du transport des phoastpratiguement identique dans les quatre
codes mentionnés pour la gamme d’énergie utiliseeadiothérapie, bien que les sections
efficaces utilisées soient difféerentes. En revandhedifférence principale figure dans la
simulation du transport des électrons. Cette difiée a une grande influence sur la vitesse et
la précision du code (Verhaegen et Seuntjens 2003).

4.2. Solutions commerciales

Aujourd’hui, les méthodes MC commencent a étregimiés au sein de quelques TPS
commerciaux. Ces nouveaux codes ont comme primdpzdractéristiques d’étre beaucoup
plus rapides que les codes MC généralistes eedéiplicables a des cas réels (fondés sur des
images TDM anatomiques du patient). Les premieiS-WVIZ ont été commercialisés en 2002

par la société Nucletron pour les faisceaux d’'éest (Cygleret al. 2004) et par la société
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NOMOS (Sewickley, Pennsylvanigpur les photons (Hartman Sian&tr al. 1997, 2001)
suivi par Varian (Popplet al. 2006), Philips (Fragoset al. 2008), Elekta-CMS, DOSIsoft
(Habib et al. 2009) et BrainLab. Le Tableau 1 détaille, pourdéférents industriels, le type
d’algorithme faisant appel aux méthodes MC (Reyireteal. 2007).

Tableau 1 : Revue des TPS commerciaux mettant @redas méthodes MC.

Constructeur Produit Code MC
NOMOS Corporation Corvus PEREGRINE
BrainLab iPlan RT Dose XVMC
Elekta-CMS Xio XVMC
Monaco XVMC
DOSilsoft ISOgray PENELOPE / PENFAST
Nucletron DCM VMC++
oTP VMC++
Philips Pinnacle DPM / MCV
Varian Eclipse MMC

On distingue les codes PEREGRINE, Voxel Monte Ca(MMC/XVMC/VMC++)
(Kawrakow et al. 1996, Fippel 1999, Kawrakow 2000b), Macro-Monterl@€aMMC)
(Neuenschwander et Born 1992), Dose Planning Metb&iM) (Sempatet al. 2000), Monte
Carlo Vista (MCV) (Sieber®t al. 2000) et PENELOPE/PENFAST (Salwet al. 2006, en
prep ; Salvat 2008a et b).

Pour étre suffisamment rapides, ces codes ontrelaéaptés a toutes les spécifications du
traitement en radiothérapie (gamme d’énergie limitétructure simple et compositions
atomiques limitées dans les images TDM) et de itedeésentent beaucoup de compromis.
Ces compromis, qui permettent d’augmenter la \@tebsxécution, portent généralement sur
I'optimisation d’algorithmes dédiés de transpors dayonnements ainsi que I'utilisation de
techniques de réduction de variance et de donméesajrulées.

Une revue compléte de la littérature sur les sitrarla MC en radiothérapie est disponible
dans Verhaegen et Seuntjens (2003), Clettey. (2007), Reynaert al.(2007).

Parmi les travaux de recherche en cours, le pmjetpéen MAESTRO et le projet ANR
TELEDOS portent sur l'utilisation clinique du coddC PENELOPE et de sa version
accélérée PENFAST en les implémentant dans le BCxray™ (DOSIsoft) et en les

déployant sur un « cluster » de calcul. Ce tradailthése porte sur I'optimisation et la
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validation des différentes améliorations introdsiitgans ces deux codes en vue de leur
accélération (techniques de réduction de variah@amllélisation) ainsi que I'évaluation de
leurs performances techniques (gain en temps aeilyadt dosimétriques (précision sur la
dose estimée).

5. Présentation du module de calcul de dose par MC Uigé dans cette étude

5.1. Méthode dite de I'espace des phases pour le caldd dose par Monte Carlo

Le module du calcul de dose utilisant les deux sdd€ PENELOPE et PENFAST est fondé
sur la méthode dite de I'espace des phases, mépeotieente pour réduire le temps de calcul
en clinique. La simulation qui part de la téte 'dedélérateur pour aboutir au calcul de la dose
dans le patient peut étre ainsi séparée en deroisaétapes de calcul (Figure 2) suivant que
I'on est en mode électron ou en mode photon.

€ ~

Etape 1 : PENELOPE
Simulation du transport des particules
>‘ dans la partie fixe de la téte de
I'accélérateur (indépendante du patient)

» 1°" espace des phases

/)

Etape 2 : PENELOPE
Simulation du transport des particules
> dans la partie mobile de la téte de

I'accélérateur, dépendante du patient
(méchoires, modificateurs du faisceau)

Hu faisceau :
MLC, filtnes, ...

Modificateur

Lo

J

» 2éme espace des phases

f ! Etape 3 : PENFAST
: : Hi Simulation des distributions de dose
: it dans le patient ou le fantbme voxélisé

¥

Figure 2 : lllustration des étapes d’un calcul dealen radiothérapie externe a I'aide des
deux codes MC PENELOPE et PENFAST.
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La premiere étape est relative a la partie fixel'aecélérateur (indépendante du patient),
c’est-a-dire en amont de tous les accessoiresequigmt étre utilisés pour régler la taille ou la
forme du champ. Dans cette étape de calcul, leicpias sont suivies a travers les
collimateurs primaires et secondaires, le cone isgjalr/paire de diffuseurs, et autres
composants fixes. En mode électron, les pairesahaires X et Y qui définissent un champ
carré ou rectangulaire pourront étre incluses daste premiére étape car le nombre de
positions possibles est limité. En mode photonndenbre de positions de ces méachoires
n’étant pas limité, celles-ci ne feront sans dqde partie de cette étape. La sortie de cette
premiere phase de calcul est un PSF pour chaqguigwation d’énergie et de taille de champ
de l'accélérateur considéré. Les caractéristiquess phrticules (type de particule, énergie,
position, direction, poids, etc.) sont enregistrdans le PSF lorsqu’elles traversent le plan
d’enregistrement positionné a la sortie de la pdixie de la téte d’irradiation (Figure 2). Une
bibliotheque de PSF pourra ainsi étre constituépréalable (en amont du calcul patient) et
appelée lors de chaque calcul de dose dans unnpatie évitant a chaque fois de

recommencer la simulation.

Les étapes qui suivent sont relatives a tout ceequispécifigue a chaque traitement. Elles
incluent notamment, les accessoires positionnés lpatéfinition de la forme du champ. On
distingue le cas des photons de celui des électEEmsnode photon, on peut faire apparaitre,
aprés la constitution des PSF fixes, une deuxiehese de simulation du transport des
particules dans tous les accessoires mobiles pexmhele régler finement le champ (paires de
machoires X et Y variables, collimateur multilamddtre en coin, caches, etc.). Cette
simulation utilise en entrée un PSF de la bibliqthes et donne en sortie un second PSF qui
constituera l'entrée de la derniere phase de calEidure 2). Cette phase de calcul

intermédiaire n’est pas nécessaire en mode électron

Le code MC généraliste PENELOPE est utilisé darssdmux étapes du calcul pour une
simulation fine du transport des particules (phptélectron et positon) dans la téte de
'accélérateur. Le calcul d'un PSF avec PENELOPHt p&tre trés long (de l'ordre de
plusieurs semaines). De ce fait, des algorithmea®dection de variance peuvent s’appliquer
dans la phase de simulation de la téte de I'ac@lér pour accélérer I'obtention des PSF
avec PENELOPE.

La derniére étape consiste a calculer la distiwioutiridimensionnelle des doses dans la

géométrie voxélisée du patient issue de son imdyd.TCette derniére phase de calcul est
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réalisée avec le code MC accéléré PENFAST enautilisn entrée le PSF calculé dans I'étape
précédente (PSF de la bibliotheque pour le modgréte PSF issu de la deuxieme phase de
calcul pour le mode photon). Etant donné que I'limiée le temps de simulation des parties

précédentes, on gagne du temps de calcul. En med&od, il est possible d’effectuer ce

calcul en incluant dans la géométrie, outre leegpdtiles inserts (qui définissent la forme et la
taille du champ final du faisceau d’électrons)atcbuche d’air présente entre l'insert et le
patient. La sortie de ce calcul est une matricelake. Cette partie de la simulation est plus
facile a réaliser en une durée réduite parce gquEdenétrie est plus simple et que le code

PENFAST utilise une physique optimisée pour augerdatvitesse du calcul.

5.2. Description générale des deux codes MC PENELOPE BENFAST
5.2.1. PENELOPE

Le code MC PENELOPE (Barét al. 1995 ; Sempaet al. 1997, Salvaet al. 1996, 2001,

2006), acronyme de PENetration and Energy LOssosft®ns and Electrons (les photons
ayant été introduits plus tard), a été dévelopfi&riversité des Sciences de Barcelone au
début des années 90. PENELOPE permet une simuléitiendu transport des photons,
électrons et positons pour un large domaine d’'éadajlant de quelques centaines d’eV a
1 GeV), dans des matériaux de base dont le nun@ntcue est compris entre 1 (hydrogene)

et 99 (einsteinium), ainsi que pour des materiampEoseés.

Le transport des photons est simulé par le biala denulation dite « détaillée ». |l s’agit de
la méthode la plus exacte pour reproduire le tramsges rayonnements, parce que les
interactions physiques des particules ayant lieat Sorises en compte et simulées

individuellement suivant une succession chronolegi¢Andreo 1991).

Les électrons et positons de haute énergie subbiaeegrand nombre d’interactions avant de
disparaitre ce qui rend quasiment impossible laisition détaillée pour les énergies élevées.
Les histoires des électrons et positons dans PENHE_Sbont alors générées sur la base du
schéma d’'une simulation « mixte » (appelée aussilsition de classe Il dans la terminologie
de Berger 1963), qui combine une simulation déitles événements a forte perte d’énergie
et forte déviation angulaire (appelés évenemematastrophiques » ou « hard » en anglais)
avec une simulation « condensée » des éveneméitdeaperte d’énergie et faible déviation
angulaire (appelés évenements « mous » ou « sftanglais). L’effet global d’'un nombre

suffisant d’événements « mous », entre deux évemsmecatastrophiques », peut étre ainsi
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simulé avec précision en utilisant I'approche ddiffusion multiple. La gestion du transport
des particules dans le milieu suivant le modélditfasion de PENELOPE est détaillée dans
'Annexe A.

Un programme de géométrie appelé PENGEOM (Satvaal. 2001, 2006) permet une

modélisation détaillée de systemes géométriquesplexas de formes et compositions
variées, en considérant des volumes homogénesédinpar des surfaces quadratiques.
L’Annexe A fournit une description détaillée dedimucture complete du code PENELOPE
composé d’'un ensemble de programmes dédiés atiargee la partie physique et de trois

fichiers d’entrée pour gérer les parametres delaion et la géométrie.

Le calcul de dose avec PENELOPE exige des tempsldals tres longs pour répondre aux
contraintes de la routine clinique (comme avec tadte code MC classique). Pour cela, un
nouveau code MC rapide, nommé PENFAST, a été réemndéveloppé par Salvat al.

(2008a, 2008b, en prep.) dans le cadre du projepéan MAESTRO. PENFAST est un code

propriétaire implémenté comme une nouvelle fonct@ité dans le TPS ISOgray™.

5.2.2. PENFAST

PENFAST permet une simulation rapide de la doseoskp par des photons, électrons et
positons dans des géométries voxelisées (issuesndeges TDM) a partir des PSF pré-
calculés avec PENELOPE. Ce code est fondé suréesas modéles d’interactions physiques
gue ceux utilisés dans le code MC généraliste PENEE, mais il met en ceuvre de nouveaux
algorithmes de transport des électrons et posiaftingle raccourcir le temps de la simulation.

Une des caractéristiques de PENFAST est l'utiisatde la simulation « condensée »

(appelée aussi simulation de classe | dans la netogie de Berger 1963) pour le transport

des électrons et positons. Dans cette approclietltllectif de toutes les interactions subies

par un électron le long d’'un pas de longueur domsésimulé, d'une maniere approximative,

avec une seule étape de calcul. L'utilisation dsitaulation classe | pour estimer la dose

absorbée en radiothérapie est généralement maosergue les algorithmes de classe 1l car
dans la premiere, I'électron primaire n'est pasdement affecté par la création d’'une

particule secondaire. Les effets de la créatioledteons secondaires sont pris globalement en
compte en échantillonnant une distribution de peiténergie de [I'électron primaire

(« straggling ») a chaque étape. Les théoriesfiiesain multiple de la simulation de classe |
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sont alors incapables de prendre en compte préergéoes effets d’énergie « straggling ».
PENFAST évite ce probleme en utilisant des distiims de diffusion multiple (c’est-a-dire
les distributions de perte d’énergie et les distidns angulaires) générées par le code
PENELOPE. Cette procédure permet d'éviter la plupdes limitations des théories

conventionnelles de diffusion multiple dans uneuation de classe I.

PENFAST utilise aussi un modéle simplifié de tramsgles photons adapté aux géométries
voxeélisées. Ce modéle a été congcu de maniere adnerepleinement avantage des
particularités de la géométrie voxeélisée issue elinmage TDM et de la variabilité limitée des
numeros atomiques rencontrés en radiothérapieekors de quelques petites simplifications,
les modéles d'interactions physiques des photooptad dans PENFAST sont équivalents a
ceux utilisés dans PENELOPE. Les aspects géomésrigont traités en utilisant la méthode
dite « diffusion-delta » (Lux et Koblinger 1991, iaakow et Fippel 2000) qui ne nécessite
pas de controle de la traversée d'interface et Iffimpe suivi des photons a travers la

géométrie voxélisée.

En pratique clinique, les images TDM, qui décrivienmorphologie du patient sont utilisées
comme données d’entrée au calcul de dose avealk RENFAST. L'information dans les
images TDM est cependant exprimée en UH. L'utilisate telles données implique donc la
conversion des UH en matériau (composition aton)icgtemasse volumique requis par
PENFAST pour chaque voxel de la géométrie. La camime UH-matériau est effectuée en
gammes d’'UH. Tous les voxels ayant des UH situées dne méme plage sont affectés au
méme matériau. Ces matériaux sont définis dansialmerf lu par le code MC. Pour la
conversion UH-masse volumique (en g3mla courbe d’étalonnage du tomodensitométre
(masse volumique en fonction d’'UH) est utilisée.

La version originale de PENFAST possede dans sa tlasdonnées les distributions de
diffusion multiple de I'air, I'eau, 'os compacte [poumon, le titane et le plomb (les deux
derniers matériaux sont utilisés pour des appbaoatispécifiques: inserts pour les électrons et
prothéses). En outre, le code donne la possikiléégénérer de nouveaux matériaux en
fonction des besoins pour une simulation MC damsd&riau approprié.

5.2.3. Conclusion

En conclusion, les différences entre PENELOPE eNPEST sont essentiellement au

nombre de deux :
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— l'une concerne la physique des électrons et degopho qui a été optimisée dans
PENFAST pour I'application en radiothérapie.

— l'autre concerne la géométrie, PENELOPE pouvanigneen compte des volumes et des
compositions tres complexes, tandis que PENFASTs’applique qu'a un volume
composé de voxels parallélépipédiques avec un romddrmatériaux fixé a six dans la

version originale du code.

De ce fait, PENFAST est beaucoup plus rapide geasen optimisation pour notre type
d’application et grace a [lutilisation des distriimms de diffusion multiple générées au
préalable avec des sous-routines du code PENELOBHFAST est destiné au calcul de la
distribution de la dose délivrée au patient en laogment des modeles analytiques, moins
précis, notamment en présence d’hétérogénéités eetpatits faisceaux. Par contre,
PENELOPE est utilisé en amont afin de simuler fiaetrle transport des particules dans la
téte de I'accélérateur et d’obtenir un PSF utésduite comme donnée d’entrée dans le calcul

clinique.

5.3. Incertitudes associées aux calculs par Monte Carlo

Les résultats issus de calculs par MC sont géméesiesoumis a deux types d’incertitude A

et B. L’incertitude globale s’exprime par :
0=,0,2+0,2 (Eq. 1)

Les incertitudes non statistiques de type B sdificiies a évaluer. Elles peuvent avoir pour
origine le degré de précision des modeéles physigtides sections efficaces utilisés dans le
code et les erreurs de programmation. Il est défid’avoir une idée exacte de I'impact de ces
erreurs sur le résultat d’'une simulation donnéégnsée domaine d’énergie, le type de
particule et les matériaux étudiés. Saleatal. (2006) donnent une idée des incertitudes
systématiques liées a l'erreur sur les sectionsaeks pour les modeles de diffusion de
PENELOPE. Par ailleurs, différents tests d’évatratiu code (Mazurieet al. 1999, Daset

al. 2002 ; Sempaet al. 2003 ; Carrascet al. 2004, 2007 ; Blazet al. 2006) ont montré un
excellent accord entre les simulations PENELOPElest données expérimentales et
confirment ainsi la fiabilité des modeéles de diffusimplémentés dans le code.
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Les incertitudes statistiques de type A, inhéreatesalcul par MC, sont évaluées selon des
méthodes classiques. Qiest la quantité d’'intérét déterminée a partir é'@mulation MC
avecN histoires, la valeur moyenne Qeest donnée par :

N

— 1
Q==>q (Eq. 2)
N =

ou g est la valeur calculée a la i-eme histoire.

L’incertitude statistique associéea, correspondant a I'écart-type sur la moyenne, est

déterminée a partir de la relation suivante :

Cvar@) _ [1( 1Y, (=
TN ‘Jﬁ(ﬁé‘*‘(@*} -

ou var(q) est la variance.

Pour un nombre d’histoireN suffisamment grand, I’intervallé_QiSO'6 contient la valeur

vraie deQ avec une probabilité de 99,7 % (hypothese d’'unedomale).

Pour réduire I'incertitude statistique, il faut avgnter le nombre d’histoires simulées et donc
augmenter le temps de simulation. Il est donc soukmécessaire de trouver un compromis
entre la précision et le nombre d’histoires simsild®u I'intérét des techniques de réduction
de variance pour améliorer la précision des résuians pour autant augmenter le nombre

d’histoires. Ces techniques seront décrites dapsolehain chapitre.

6. Comment valider le calcul de dose dans un TPS-MC ?

Les TPS-MC commerciaux sont fondés sur une nougélération de codes MC incluant des
simplifications afin de réduire les temps de calduhe validation de ces codes est donc
indispensable, avant toute utilisation clinique TRIS-MC, pour évaluer la précision sur la

dose calculée.

6.1. Procédure de validation du calcul de dose par MC

Il existe deux maniéres pour valider un outil diealade dose par MC :

— En comparant les distributions de dose calculéex d@e mesures expeérimentales
correspondantes.

— En comparant les résultats entre codes de MC damtal'été préalablement validé par les

mesures (comme par exemple PENELOPE). Il est, est, effimis qu'un systéme de
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calcul de dose par MC, soigneusement validé panuessires, offre un outil d’évaluation
supplémentaire pour la planification du traitemelains des situations ou les mesures sont
difficiles, voire impossibles (Mohan 1997, Chettyal. 2007, Reynaest al. 2007).
La procédure de veérification d’'un TPS-MC est, emdmpartie, semblable a celle des TPS
conventionnels. Des guides pratiques sur la praeéde validation d’'un TPS ont été établis
par divers groupes de travail (AAPM 1995 et 1998TES 2004, IAEA 2004, NCS 2006).
Cependant, les méthodes MC possedent quelquegsspécifiques qu’il faudra vérifier. Ces

aspects sont décrits dans les paragraphes suivants.

6.1.1. Validation de la simulation du faisceau

Les TPS-MC utilisent, pour le calcul de dose, desndes qui définissent la source de
rayonnements. |l existe, généralement, deux typessaurces représentant la téte de
'accélérateur linéaire (Reynaeat al. 2007) : (1) un fichier d’espace des phases (etang
phase space file ou PSF) fondé sur une simulatomptete de la téte de I'accélérateur. (2) un
modeéle de sources virtuelles qui reproduit le raponent de la téte de l'accélérateur. La
simulation des deux types de sources est génémaleneérifiée par comparaison des
rendements en profondeur et des profils de doselé&smavec ceux de référence (mesures ou
résultats de MC valides) dans un fantéme d’eau lyeme (I'eau est le matériau de référence
en radiothérapie) pour plusieurs tailles de chafhiby et al. 1999, Ma et Jiang 1999, Lat

al. 2001, Verhaegen et Seuntjens 2003, i@ 2004).

6.1.2. Validation des techniques de réduction de variance

Les TPS-MC utilisent parfois des techniques de réalucle variance pour accélérer le calcul
de dose par MC. Cependant, ces techniques, migkesl peuvent influencer les distributions
de dose calculées. Une validation est alors nécessacomparant les calculs de dose avec et
sans utilisation d’'une technique particuliere déuction de variance (Kawrakow et Fippel
2000, Salvaet al.2006, Reynaest al. 2007).

6.1.3. Validation des données matériaux

Contrairement aux TPS conventionnels, les TPS-MCbenbin de la composition atomique
et de la masse volumique de chaque voxel de la g@@nPar conséquent, la conversion de
linformation dans I'image TDM (UH) en données dmslation est nécessaire dans les TPS-
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MC. En utilisant un fantdme hétérogéne (par exenupldantdbme utilisé pour le contréle
gualité des TDM) dont on connait les caractérissgigémension, composition et densité), le
processus de conversion UH-matériau et UH-dengté ptre vérifie. Il suffit en effet de
comparer les distributions de dose calculées dpareen utilisant 'image TDM du fantéme
et d'autre part en utilisant la géométrie voxélisgénérée numériquement avec les
caractéristiques physiques et géométrigues réelflg¢erhaegen et Devic 2005,
Reynaeret al. 2007).

6.1.4. Validation dosimétrique des modeles physiques

Pour la vérification des performances dosimétrigeesplus des tests traditionnels (tels que
l'influence de la distance a la source, de l'asymgtde la forme du champ complexe, des
modificateurs de faisceaux, de l'obliquité de scefaetc.), des tests spécifiques en
configurations complexes (manque d’équilibre éteutjue, manque de volume diffusant,
etc.) sont nécessaires pour exploiter les avanegeméthodes MC considérées plus précises
gue les méthodes conventionnelles correspondantes.

Par exemple, la vérification des distributions desal dans un fantbme présentant des
hétérogénéités de faible et/ou de forte densité; gibférentes tailles de champ et qualités de
faisceau, est nécessaire pour I'évaluation dedaigion du transport des particules dans des
conditions de déseéquilibre électronique (pertudmatie la fluence des photons et d’électrons
due a la présence de [I'hétérogénéité) (Waatg al. 1999, Carrascoet al. 2004,
Chettyet al. 2007).

Des veérifications de la dose devraient égalemem éffectuées dans des situations plus
clinigues comme par exemple dans des fantdbmesagaimorphiques. Tous ces tests peuvent
étre effectués par comparaison des distributiondode a évaluer avec celles de référence en
une, deux et/ou trois dimensions dans le fantomaPP 1995 et 1998, ESTRO 2004,
IAEA 2004).

6.2. Index gamma

Aujourd’hui, I'outil couramment utilisé en routinginique pour évaluer les distributions de
dose calculées dans les TPS en radiothérapidaresgt’ gammg (Low et al. 1998, Van Esch

et al.2002, Stoclet al. 2005, Childresst al. 2005, Nelms et Simon 2007). Il s’agit d’un outil
introduit pour la comparaison quantitative de dadistributions de dose, l'une étant

considérée comme la distribution de référebdge) et I'autre comme celle a évalugg(x).
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L’'index gamma combine simultanément un test d’édardistance et un test de différence de
dose (Lowet al. 1998, Low et Dempsey 2003). Les critéres d’acd®litgda sont définis par
ADnmax (%) pour la différence de dose maximale acceptatlparDTA (acronyme anglais de
Distance To Agreement, exprimé en mm) pour I'écardstance maximal acceptable. Une
ellipse d’acceptabilité, de demi-axes correspondam deux criteres d’acceptabilité de

'index gamma, est définie autour de chaque paénaddistribution de référence (Figure 3).

Dose D

r 3

. . . vy v
— Distribution de référence h

P
.......

-------- Distribution & évaluer

» Position x

Figure 3 : Principe de l'index gamma (Lawal. 1998).

L'index gamma, correspondant & un point dom@() de la distribution de référence, est
déterminé par le point de la distribution a éval(gDe) qui a la plus petite déviation par
rapport au point de référence. Cette valeur miremedt considérée comme lindice de
qualitéy. Siy < 1, la correspondance entre le point de référehcelui & évaluer répond aux
criteres de tolérance. §i> 1, la correspondance entre le point de référende point a
évaluer est en dehors des criteres de toléerangaddX gamma au poini(D,) est calculé

suivant I'expression suivante :

, AD? Ax?
X,,D,) =min + U(Xe, Dy Eq. 4
Y%, D) N AD_2 DT Az} (X, D.) (Ea. 4)

ou, AD = |De«(Xe) — Di(X)| est la difféerence de dose entre le point deredfée et celui a
évaluer. EtAX = |Xe — %| est la différence de position entre le point d&rence et celui a

évaluer.

Certains auteurs ont toutefois mis en évidencdiohisitions de I'index gamma. Par exemple,
Depuydtet al. (2002), Bakaket al. (2003), Juwet al. (2008), Blanpain et Mercier (2009) ont
démontré que l'index gamma risque d’étre surestiargs les régions a fort gradient de dose

et ainsi avoir de faux positifs. Ces auteurs prepbsle nouvelles approches pour éviter ce
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probleme, par exemple échantillonner les distrdngide dose a évaluer avant le calcul de
l'index gamma ou encore utiliser la méthode dedEry qui considére un tube continu
d’acceptabilité enveloppant la distribution de réféice (au lieu d’ellipses avec l'indgk Des
études récentes (Jet al. 2008, Blanpain et Mercier 2009) proposent de nauxeoutils
appropriés permettant de comparer deux distribstitndose sans avoir de faux positifs.

Il est évident que toutes ces approches apportesitsdliutions fiables aux limitations de
l'index gamma. Cependant, ces outils ne sont pasrerutilisés en routine clinique et a ce
jour, seul 'index gamma est reconnu et utilisé&aaiothérapie. Par conséquent, pour étre en
adéquation avec les outils utilisés en routineiglia, seul I'index gamma a été utilisé au
cours de cette étude pour évaluer la concordante ks distributions de dose (rendements
en profondeur et profils de dose) mesurées et léasu

6.3. Criteres d’acceptabilité pour la validation du calal de dose

Les criteres d’acceptabilité requis pour vérifiexactitude du calcul de la dose dans un TPS
dépendent a la fois du type d'algorithme de calGalytigue ou MC), des zones
géométriques du faisceau (pénombre, « build-upxe,da faisceau, intérieur ou extérieur du
faisceau) et de la complexité de la géométrie diiemirégion homogéne ou hétérogene,
champ symétrique ou asymeétrique, obliquité, e@g. nombreuses études antérieures ont
défini des criteres d’acceptabilité adaptés a lmpmexité des applications cliniques pour
valider le calcul des distributions de dose dans TS par rapport aux mesures
expérimentales (ICRU 1987, Brahnaet al. 1988, Van Dyket al. 1993, AAPM 1998,
Venselaaret al. 2001). Deux exemples définissant ces critérescdjaabilité sont illustrés
dans les Tableaux 2 (AAPM 1998) et 3 (Vensetda. 2001).

La Figure 4 permet d’illustrer les régions du rendat en profondeur et du profil de dose
identifiées dans les Tableaux 2 et 3 et pour lesmpidbs criteres d’acceptabilité sont

appliqués.

Les écarts de dose sont exprimés en pourcentalgeddse mesurée localement (Vensetar

al. 2001) ou en pourcentage de la dose maximale mesurd’axe (AAPM 1998) :

(D, -D

mes) (Eq. 5)

calc

Ecart(%) =100x

m

ou, D, c est la dose calculée au point d’intérétydgest la dose mesurée au point d’intérét et
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Dn, est la dose maximale mesurée sur I'axe (AAPM 1988)aodose mesurée au point
d’intérét (Venselaar et al. 2001).

Tableau 2 : Critéres d’acceptabilité suggérés’p&xRM (1998) pour le calcul de dose en radiothéeagaterne.

Axe du Intérieur du Extérieur du

i . : . Pénombre . « Build-up »
Configurations faisceau faisceau (mm) faisceau (%)
(%) (%) (%)
Fantdmes homogenes
Champs carrés 1 15 2 2 20
Champs rectangulaires 15 2 2 2 20
Champs asymétriques 2 3 2 3 20
Champ_s complexes.deflms 5 3 3 5 20
par collimateur multilames
Filtre en coin 2 5 3 5 50
Obliquité du faisceau 1 3 2 5 20
Variations de Distance 1 15 > > 40
Source - Surface
Fantémes hétérogenes*
Hétérogénéités en plaque 3 5 5 5 -
Hétérogénéités en 3D 5 7 2 2 i

(type anthropomorphique)

*A I'exception des régions de déséquilibre éledigae.

Tableau 3 : Critéres d'acceptabilité suggérés marsélaaet al. (2001) pour le calcul de dose

en radiothérapie externe.

2. Géométrie
P complexe Géométrie plus
- 1. Géométrie simple ' : L
Région (homogene) (filtre en coin, complexe (combinaisons
9 hétérogénéité, de 1 et?2)
asymeétrie)
Axe du faisceau o o o
(dose élevée, faible gradient) 2% 3% 4%
« Build-up » et penombre 2 mmou 10 % 3 mmou 15 % 3mmou 15 %
(dose élevée, fort gradient)*
Hors axe du faisceau o o o
(dose élevée, faible gradient) 3% 3% 4%
Hors champ 30 % 40% 50 %

(faible dose, faible gradient)

* Ces valeurs sont, de préférence, exprimées enmnaécalage de 1 mm correspondant & une varidéda
dose de 5 % est supposé étre une valeur réalistelemrégions de dose élevée et a fort gradiedosie.
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Intérieur du faisceau ‘

() ‘ TN
« Axedu é’ (/ X
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Figure 4 : lllustration des régions pour lesquelssalgorithmes de calcul de dose présententetésrmances
variables : (a) rendement en profondeur ; (b) pdefidose (AAPM 1998, Venselagtral.2001).

Les valeurs présentées dans les Tableaux 2 et 8 vadables pour des algorithmes
conventionnels de calcul de dose (hors MC). Lefopmances d’'un TPS-MC devront donc
au moins répondre a ces exigences. Par conse@iaast,le cadre de cette étude, les valeurs
des critéres d’acceptabilité affectées aux par@&sD.«x (écart de dose) &@TA (écart de
distance) de l'index gamma ont été respectivembnisies égales a 1 % et 1 mm, pour
évaluer les rendements en profondeur et les prdélslose dans le fantbme homogene. La
région du « build-up » des rendements en profondela pénombre des profils de dose ont
également été évaluées avec ces mémes critereu@uissimulation MC du « build-up » est
directement affectée par la contamination électjomiliée a la composition et a la géométrie
des éléments de la téte d’irradiation, et la pérrendépend de la taille du champ. Dans les

fantdmes hétérogenes, les valeurs de 2 % et 2 m#@t@retenues.

7. Conclusions

Nous avons rappelé dans ce chapitre I'évolution oedhodes de calcul de dose en
radiothérapie externe menant vers une utilisatioiispensable des méthodes MC au sein des
outils de planification des traitements. Les avgesades méthodes MC de calcul de dose par
rapport aux méthodes conventionnelles actuellernéiitées dans les TPS ont été ainsi
décrits. A ce titre, les deux codes MC PENELOPEENIPAST, qui seront utilisés dans notre
étude, ont été présentés.

Cependant, la dose calculée par MC est donnée avecmarge d’erreur résultante des
sections efficaces implémentées dans le code, deséds dentrée (PSF, géométrie,
matériaux) et des incertitudes statistiques. lldestc indispensable de mener une validation
du code TPS-MC avant son utilisation clinique. Lagédure de validation d’'un outil de
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calcul de dose par MC, l'index gamma ainsi quedeteres d’acceptabilité ont été ainsi
décrits dans ce chapitre. Une validation des méthade réduction du temps calcul introduites
dans les deux codes PENELOPE et PENFAST sera mengded@hapitre Il. La validation
expérimentale des modeles physiques utilisés dan$PIS-MC sera présentée dans les
Chapitre IV et V.
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Chapitre Il. Accélération des codes MC PENELOPBENFAST

Chapitre 1l
ACCELERATION DES CODES MONTE CARLO

PENELOPE ET PENFAST

1. Introduction

Les TPS en radiothérapie devraient fournir une piécide 3 % sur le calcul de dose
(Ahnesjo et Aspradakis 1999, Fraesal. 2003, IAEA 2004), avec une durée acceptable
(moins de 10 minutes). Avec les moyens de calchitiels, la plupart des méthodes MC sont
suffisamment rapides pour simuler le dép6t de dimes des milieux homogénes et des
géomeétries simples, mais les applications en raéliapie comportent des configurations plus
complexes. La géométrie de la téte d’irradiationtes complexe et comporte de nombreux
éléments de différentes compositions. En outre,&langgtrie du patient est généralement
simulée par une matrice formée d'un grand nombrevabeels parallélépipédiques. La
simulation MC de grande précision du transport phasicules dans la téte d’'un accélérateur
linéaire d'électrons peut prendre plusieurs sensaiggr un ordinateur monoprocesseur.
Actuellement, la simulation MC de la dose absonbdéar de tels problémes a grande échelle
exige d'importantes ressources informatiques, y m@nla programmation paralléle.
L'efficacité de la simulation peut étre aussi sblesnent améliorée en profitant des
techniques courantes de réduction de variance (Regal. 1995, Kawrakow et Fippel 2000,
Salvatet al. 2006).

Le code MC PENELOPE (Baset al. 1995, Salvaet al. 2001, Salvaet al. 2006), ainsi que sa
version accélérée PENFAST (Salwdtal. 2008a et 2008b, Salvat al. en prep.) ont été
choisis dans le cadre du projet TELEDOS, pour leutatie dose par MC dans le TPS
ISOgray™. L'intérét de ces deux codes, est de mataux méthodes statistiques de MC,
aptes a donner des calculs du dépot de dose wekgw de la réalité en répondant au critére
de précision exigé. En contrepartie, les temps tilcaont beaucoup plus longs pour étre
utilisés en clinique. Dans le cadre de ce projetpljectif principal a été de réduire les temps
de calculs MC PENELOPE et PENFAST en vue de leursatibin clinique en radiothérapie.
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Pour l'atteindre, plusieurs algorithmes de réductle variance ont été implémentés dans le
code PENELOPE, version 2006 (Saheital. 2006) : le « splitting » du rayonnement de
freinage, la roulette russe et le « splitting » daiges ainsi que le « splitting » circulaire
(Poumarédeet al. 2008). En outre, les deux codes MC PENELOPE et PENF&8Téete
parallélisés en utilisant I'interface MPI (acronyme Message Passing Interface, MPI 1997,
Tolaet al.2006).

L'objectif de I'étude décrite dans ce chapitre dsiptimiser et de valider les différentes
améliorations apportées aux deux codes MC PENELQOFEEBIFAST et de mesurer leur
performance en terme de gain en temps de calcuit dear utilisation pour le calcul

prévisionnel de la dose en radiothérapie.

La premiére partie de ce chapitre aborde la pdisdi®on des deux codes afin d’effectuer le
calcul simultanément sur plusieurs processeurs.séeonde partie est consacrée aux
techniques de réduction de variance introduites darcode PENELOPE. L’optimisation de
ces méthodes afin d’obtenir le gain en performavmeglu ainsi que leur validation sont

également présentées.

2. Parallélisation des deux codes MC PENELOPE et PENFAT

2.1. Principe de la parallélisation

De nos jours, les ordinateurs, constitués de plusiprocesseurs autonomes reliés ensemble,
deviennent largement disponibles aux communautédicalés et universitaires. L'idée
fondamentale de la parallélisation est de partagdong calcul en plusieurs calculs qui sont
alors lancés simultanément sur différents process®e ce fait, on augmente efficacement la

vitesse par un facteur qui est égal au nombre aleepseurs impliqués.

Selon le principe de la méthode MC décrite précédemt (cf. Chapitre 1), la parallélisation
du calcul en répartissant le nombre d’histoiresugés entre plusieurs processeurs permet de
réduire le temps d’'un facteur proportionnel au nemtbe processeurs utilisés. En effet, le
calcul par MC, du fait du cumul statistique desulis, est facilement parallélisable.
Récemment, dans le cadre du projet TELEDOS, les dedes PENELOPE (version 2006) et
PENFAST ont été parallélisés de la méme maniereiksaat I'interface MPI (MPI 1997) et

un générateur paralléle de nombres pseudo-aléat(inent 2006, Tolat al. 2006). Les

codes parallélisés, fonctionnent pour un nomidsequelconque de processeurs avec, pour
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Np, > 1, un processeur « maitre » chargé de la gestémnfichiers, etNy-1 processeurs

« esclaves » dédiés au calcul par MC. Toutes lestifomalités des codes standards
PENELOPE (version 2006) et PENFAST non parallélisés éé maintenues dans leur
version parallélisée. L’Annexe B présente un apelkesi caractéristiques de la parallélisation

des deux codes dans les différentes étapes du.calcu

Il est important de noter que la distribution dicabpar MC sur plusieurs processeurs n'a de
sens que si les contributions a la quantité d'@itéles particules simulées par les différents
processeurs ne sont pas corrélées. Dans le caaioenbn répétera inutilement les calculs sur
les différents processeurs et du point de vuestitpie, la variance des grandeurs simulées ne
sera pas réduite. Le générateur de nombres psétatoiees doit alors remplir une condition
importante, c’est-a-dire que les séquences de resvgseudo-aléatoires générés devront étre
indépendantes sur les machines paralleles avec pérede suffisamment grande
(Mascagni 1999).

2.2. Validation de la parallélisation des deux codes MCENELOPE et PENFAST

La validation des deux codes parallélisés a l'aidel'interface MPI et d’'un générateur
paralléle de nombres pseudo-aléatoires a été&éalans le cas de notre application de calcul
de dose en radiothérapie. Des comparaisons estreédeltats des codes parallélisés et ceux
des codes standards (non parallélisés) ont ététedies dans le cas de I'accélérateur linéaire
Saturne 43 installé au LNHB. En outre, des testxdialilité ont été effectués pour montrer

les performances en terme de gain en temps dd.calcu

Dans les comparaisons qui suivent, le code PENELOREdard (version 2006 non
parallélisée) et sa version parallélisée sont @spdPENELOPE et PENELOPE-MPI
respectivement. Par analogie, les deux codes PENFASIENFAST-MPI sont comparés
dans le but de valider ce dernier. Pour toutefideses, la différence relative des grandeurs A

(relative au code parallele) et B (relative au cedmdard) est définie par :

différence relative=100x A-B (Eq. 1)
moyenngA, B)

Et £ 3o représente * 3 écarts-types de la grandeur moydnAeet B :

! Mot informatique signifiant une extensibilité. Banotre cas, il s’agit de la capacité du systéréedduer en
fonction du nombre de processeurs.
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O A2+ 02
0’:% (Eq. 2)

OU o etog sont respectivement les écarts-types des grandeatS.

2.2.1. PENELOPE

L'objectif de cette étude est de vérifier que lésuttats obtenus en mode parallélisé sont

identiques a ceux obtenus avec le code PENELOPE natdigtiaé. Cette vérification est

réalisée en effectuant les tests suivants :

— Comparaison des spectres en énergie a la sortita déte de l'accélérateur entre
PENELOPE et PENELOPE-MPI.

— Comparaison des distributions de dose dans I'eag BENELOPE et PENELOPE-MPI.

Dans toutes les comparaisons, les mémes donnégaséd’'dgéométrie, matériaux, parametres
de simulation : énergies de coupure, taille de lgmxetc.) ont été utilisées dans les deux
calculs paralléle et non parallele.

Les calculs paralléles ont été effectués sur 4gaseurs 64 bits AMD Opteron, 4 x 2,4 GHz,

avec 12 Go de mémoire RAM.

2.2.1.1. Spectres en énergie a la sortie de la téte de I'&térateur

La simulation du transport des particules dan€ia tle I'accélérateur Saturne 43, pour un
faisceau de photons de 12 MV, de champ 10x10 c#& affectuée d’'une part avec le code
PENELOPE non parallélisé, et d’autre part avec leed®ENELOPE-MPI sur 4 processeurs.
A la fin de chacune des deux simulations, un PS#éaobtenu a 90 cm de la cible. La

Figure 1 présente une visualisation en deux dimesgile la géométrie modélisée.

La comparaison des spectres en énergie des pasgtipatsentes dans les deux PSF calculés
est illustrée sur la Figure 2. Les résultats maontgeie les différences relatives entre les deux

spectres sont inférieures aux incertitudes statiss associées aux calculs.

46



Chapitre Il. Accélération des codes MC PENELOPBENFAST

Collimateur primaire

Cone égalisateur...- Collimateur secondaire

Chambre moniteur
-------- Feuille d’aluminium

Figure 1 : Visualisation avec le logiciel GVIEW2[® th téte de I'accélérateur Saturne 43

pour le faisceau de photons de 12 MV, de champ Q@r%.

16 60
-~ PENELOPE

—A— PENELOPE-MPI 4 processeurs
—— différence relative (%)
—incertitude statistique (+30)

12 4
—incertitude statistique (-30)

(%)

-20

P(E) (Particules / eV.électron primaire )

-60

E (MeV)

Figure 2 : Comparaison des spectres en énergictn@® la cible calculés avec PENELOPE et
PENELOPE-MPI sur 4 processeurs. La différenceixeantre les deux spectres ainsi que les incdegu

statistiques associées aux calculs sont représestiééaxe des ordonnées de droite.

2.2.1.2. Distributions de dose

Le calcul des distributions de dose a partir d'BFRavec le code PENELOPE-MPI a été
aussi vérifie. Ce code servira par la suite a ¢atdes distributions de dose dans I'eau pour
'ajustement des parameétres du faisceau d’éleciponzaires et a valider les distributions de

dose calculées par le code PENFAST parallélisé aauntikétérogene.

a7



Chapitre Il. Accélération des codes MC PENELOPBENFAST

Les profils de dose en profondeur et en latérdlQam de profondeur dans I'eau) calculés
avec PENELOPE-MPI sur 4 processeurs ont été comp@arésux calculés avec le code
PENELOPE. Le méme PSF du faisceau de photons de 1ZaWMlé précédemment avec
PENELOPE a servi comme donnée d’entrée pour le calesldistributions de dose avec
PENELOPE et PENELOPE-MPI dans une cuve & eau de 38830% placée & 90 cm de la

cible.

(a) 100 20
B PENELOPE

A PENELOPE-MPI 4processeurs
——différence relative (%)
—incertitude statistique (+30)
—incertitude statistique (-30)

h ]

Q)
‘©
E
s 60
c
(=) —
3 0 g
Q
o 40
= n
3 -10
0 20 4
0 T T T T T -20
0 5 10 15 20 25 30
Profondeur (cm)
(b) 60 60

ééjiiiiéé > 30

t5%l

20 A
B PENELOPE

Dose (eV/g.électron primaire)
;
o
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A PENELOPE-MPI 4processeurs I -30
— différence relative (%) n
— incertitude statistique (+30)
— incertitude statistique (-30) B
0 T T T -60

0 2 4
Distance (cm)

Figure 3 : Comparaison des courbes de dose ennglerdio (a) et profils de dose (b) entre PENELOPE et
PENELOPE-MPI sur 4 processeurs. La différenceikaatntre les deux distributions ainsi que lesiititgles

statistiques associées aux calculs sont représestiééaxe des ordonnées de droite.

Les résultats sont présentés sur la Figure 3.distrant que les distributions de dose obtenues
avec le code parallélisé sont identiques a celiésnoies sans parallélisation aux incertitudes
statistiques pres. Il est important de préciser Igneertitude statistique associée a la dose

calculée en dehors du champ (distances latérgigsisures a 5 cm) est élevée (jusqu’a 60 %)
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(Figure 3b). Ceci est di au nombre limité de paltie arrivant a déposer leur énergie a ces

distances.

On considére que I'ensemble des résultats préseates les Figures 2 et 3 valide le code
PENELOPE-MPI dans les deux phases du calcul contetassimulation du transport des
particules dans la téte d’irradiation pour I'obient d'un PSF et la simulation de la

distribution de dose dans un fantdme.

2.2.1.3. Tests de scalabilité

Afin de montrer les performances du code PENELOPH-&Pterme de gain en temps de
calcul, des tests de scalabilité ont été réalisedes« cluster » du CEA de 20 processeurs
correspondant a 5 machines différentes. Cette étudde effectuée dans le cas de la
simulation du faisceau de photons de 12 MV du 8atd3 pour I'obtention d’'un PSF & la

sortie de la téte de I'accélérateur. Les mémes @sd’'entrée et le méme nombre d’histoires
simulées ont été utilisés pour les calculs surambre croissant de processeurs.

La Figure 4 montre la variation du facteur de gaimntemps de calcul, par rapport au calcul

sur un seul processeur, en fonction du nombre @gepseurs utilisés.

25
¢ Temps CPU

A Temps réel
20 A

15 A

10 A

Gain en temps de calcul

0 T T T T T T T T T
1 3 5 7 9 11 13 15 17 19
Nombre de processeurs esclaves

Figure 4 : Evolution du gain en temps de calcuh(ie CPU et temps réel) en fonction

du nombre de processeurs utilisés.

Cette figure montre un gain en temps CPU quasaiieéen fonction du nombre de
processeurs utilisés jusqu’a au moins 20 process@ant un processeur « maitre »), en

obtenant dans ce cas un gain d’'un facteur 19 émeitie de calcul. Des tests réalisés dans le
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cadre du projet TELEDOS (Vassard 2007) ont montrélgueerformance du code parallele
est proportionnelle au nombre de processeurs deulcahis a disposition jusqu'a 80
processeurs. En effet, le calcul par MC, du fait aumul statistique des résultats, est
completement parallélisable. Par contre, la Figuneontre que le gain en temps réel est plus
faible. En effet, pour un grand nombre de processeuarparalléle, une perte de temps est

introduite par le transfert des données a traeerédeau.

2.2.2. PENFAST

2.2.2.1. Distributions de dose

(@) 4 10
B PENFAST

A PENFAST-MPI 4processeurs
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—incertitude statistique (+30)
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Figure 5 : Comparaison des courbes de dose enngledio (a) et profils de dose (b) entre PENFAST et
PENFAST-MPI sur 4 processeurs. La différence nedagintre les deux distributions ainsi que les ititceles

statistiques associées aux calculs sont représesuiééaxe des ordonnées de droite.
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La parallélisation du code PENFAST a été testée arpamnt les distributions de dose dans
'eau obtenues avec PENFAST-MPI a celles calculees & code PENFAST standard non
parallélisé. Le méme PSF du faisceau de photon$2dMV calculé précédemment avec
PENELOPE a servi comme donnée d’entrée pour le calesldistributions de dose avec
PENFAST et PENFAST-MPI dans une cuve & eau de 30x36mB8(@lacée & 90 cm de la

cible.

La Figure 5 montre les profils de dose en profon@éten latéral (a 10 cm de profondeur dans
'eau) calculés avec le code PENFAST-MPI sur 4 peears et le code PENFAST sur un
simple processeur. Les distributions de dose obteravec et sans parallélisation sont
comparables. Les différences relatives sont infiéeie aux incertitudes statistiques associées
aux calculs. Ces résultats valident ainsi le coBBIFPAST-MPI. La physique de ce dernier
fera I'objet d’'une évaluation dans les chapitresvauts avant toute utilisation clinique

effective.

2.2.2.2. Tests de scalabilité

20

16 - ¢ Temps CPU

A Temps réel

12 4

Gain en temps de calcul

1 3 5 7 9 11 13 15 17 19
Nombre de processeurs esclaves

Figure 6 : Evolution du gain en temps de calcuhfie CPU et temps réel) en fonction

du nombre de processeurs utilisés.

La scalabilitt du code PENFAST-MPI a été verifiée 1 «cluster » du CEA de 20
processeurs, dans le cas du calcul de dose effaqiaéir du PSF du faisceau de photons de
12 MV. Les mémes données d’entrée et le méme noribigtoires simulées ont été ainsi

utilisés pour les calculs sur un nombre croissanpibcesseurs. La variation du facteur de
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gain en temps de calcul, par rapport au calcuususeul processeur, en fonction du nombre
de processeurs utilisés est représentée sur laeFigu

Cette figure montre que le gain en temps de caogmente quasi-linéairement avec le

nombre de processeurs utilisés en parallele, ejusgpu’a 20 processeurs (dont un processeur
« maitre »), en obtenant dans ce cas un gain dcbedr 19 en efficacité de calcul. Des tests
plus complets réalisés dans le cadre du projet TEREBuUr une architecture dédiée ont

montré que la performance est proportionnelle anbre de processeurs de calcul jusqu’a 80

processeurs.

3. Techniques de réduction de variance dans PENELOPE

Les simulations MC, utilisant les fonctions de de&nsle probabilité réelles, demandent un
temps de calcul relativement long pour fournir desultats statistiquement satisfaisants. En
radiothérapie, une majeure partie des photons gerdans la téte de I'accélérateur doit étre
rejetée car ils ne contribuent pas a la grandeloulé®. Des techniques de réduction de
variance adaptées au probléeme traité, permettentdig@re significativement le temps de
calcul de la grandeur d’intérét pour une incertaibnnée et d’améliorer ainsi I'efficacité de
la simulation. Ces techniques sont fondées surddifination des fonctions de densité de
probabilité, afin de privilégier I'occurrence degedements utiles. Pour tenir compte des
modifications apportées aux processus physiqueslésnon associe a chaque particule un
poids qui représente la probabilité de réalisatier’histoire par rapport a toutes les histoires
possibles (Bielajew et Rogers 1988, Rogers et Ri@ld990, Andreo 1991, Rogeet al.
1995, Kawrakow et Fippel 2000).

3.1. Principe des techniques de réduction de variance

La Figure 7 présente le schéma de principe desnitpods de réduction de variance,
implémentées dans PENELOPE, appliquées a la simuldtidransport des particules dans la
téte d’'un accélérateur linéaire médical. Il s’afyit« splitting » du rayonnement de freinage, le

« splitting » et la roulette russe angulaires aijjs le « splitting » circulaire.
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Cone du splitting » du « Splitting » circulaire a la
; sortie du cone égalisateur
rayonnement de freinage 9 o
@
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(hors cone, pour y« WGHTR) cone d'intérét, pour y> WGHTS

Figure 7 : Schéma de principe des techniques detiéd de variance implémentées dans PENELOPE
dans le cas de la simulation des faisceaux issusadcélérateur linéaire d’électrons.

3.1.1. « Splitting » du rayonnement de freinage

En présence d’'une cible de conversion, une techniggeefficace de réduction de variance
consiste a accroitre artificiellement la producties photons de freinage. Il s’agit de la
technique du « splitting » du rayonnement de figegndans la cible (Figures 7 et 8).

Photons de freinage
W = 1/BNUM

N
LELN

cible

Figure 8 : Schéma de principe de la technique shlitting » du rayonnement de freinage dans laecibl

Lors d’'une interaction radiative, les électronsnyaires orientés dans un céne d’intérét de

méme axe que le faisceau et de demi-angle au sophm@etettront un nombr8NUM de

photons, chacun de poids = , Wp étant le poids initial. Par contre, les électrons

0
BNUM
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orientés en dehors de ce cone, n'émettront qu'uheton avec un poids,, comme dans

le cas analogie

Cet algorithme est d’autant plus colteux en tengpsadcul queBNUM est élevé. Il convient
donc de l'utiliser avec prudence. Sa bonne utibbgata pour conséquence d’obtenir une
efficacité de simulation accrue grace au grand mende photons d’énergie et orientation

différentes, générés par un seul électron source.

3.1.2. « Splitting » et roulette russe angulaires

Le « splitting » et la roulette russe angulaireigffe 7) sont deux méthodes de réduction de
variance généralement associées dans les problami&atérét est localisé dans une région

délimitée. L’idée est de favoriser le flux de ragement vers la région d’intérét et de le

défavoriser en dehors de cette zone. La réductoradance s’effectue en modifiant le poids

des particules afin de garder le résultat finahangé.

La roulette russe consiste a tuer aléatoiremest; ame probabilité donnée, certains photons
d’intérét moindre. Les photons de freinage ayanipaius initial w, inférieur a une valeur
WGHTRfixée par l'utilisateur et émis en dehors d’'un eatiintérét de méme axe que le
faisceau et de demi-angle au sommetont tués avec une probabilfkill (0 <Pkill < 1).
S’ils survivent, les photons poursuivent normalemeleur parcours avec un
poidsw=—2—,
1- Pkill
Au contraire, la technique du « splitting » faverikes évenements utiles. Le photon de
freinage ayant un poids initial, supérieur a une valeM\WGHT Sfixée par l'utilisateur et émis
dans le céne d’intérét est splitté BBPLTR(NSPLTR> 1) photons équivalents, avec chacun

: W, w,
le poidsw=—"2— et NSPLTR=1+ INT| —2>— |.

NSPLTF WGHTS

Un choix judicieux des parametres liés a ces decixniques a pour conséquence d’obtenir un

gain de temps accru grace a I'élimination de BRill. % des histoires ayant trait a des

2 Une simulation est dite « analogue » lorsqu’audenbnique de réduction de variance n’est employée.
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photons émis vers le collimateur ou rétrodiffuseategrand nombre de photons générés par

le « splitting » dans la zone d’intérét.

3.1.3. « Splitting » circulaire

Dans le cas d'une géométrie présentant une symdwierévolution autour d'un axe
(généralement l'axe du faisceau), la particule gpetKPAR ayant un poids initial
W, Supérieur a une valeWGHTCSfixée par I'utilisateur, est splittéSPLTCSfois a la
sortie du dernier volume de la téte d’irradiatiségentant cette symétrie (par exemple le céne
WO
NSPLTC!

uniformément sur un cercle dans le plan orthogankdxe de symétrie et de rayon lié a la

€galisateur). Les particules résultantes, chacungalds w = seront réparties

position de la particule courante (Figure 7).

3.1.4. Autres symétries de la téte de I'accélérateur

Lorsque la géométrie étudiée présente une symatiede, |'utilisation de cette propriété
permet un gain de temps de calcul considérablevdBat al. 2006). L'espace des phases
obtenu lors d’une premiére simulation peut en &fe¢ dupliqué en considérant, pour chaque
particule de coordonnées (X,y,u,v), ses symétriguey,-u,v), (X,-y,u,-v), (-X,-y,-u,-v) avec
(O2 l'axe d'irradiation, OX) et ©Qy) les axes perpendiculaires a I'axe d’irradiatioret v les
cosinus directeur suivantOk) et (Oy). Cette méthode permet d'utiliser quatre fois
information d’'une particule et donc de quadrudeIPSF et de gagner ainsi un facteur 4 sur
le temps de calcul du PSF. Cependant, cette méth@tient pas a proprement parler une

technique de réduction de variance, elle ne fesd'phjet d’une évaluation dans ce chapitre.

Dans les prochains chapitres, cette méthode séise@tdans la simulation des faisceaux

d’électrons.

3.2. Efficacité d’'une simulation

Afin d’évaluer les performances des techniquesedection de variance dans une simulation,
il est courant d'utiliser la notion d'efficacité L'efficacité ¢ d’'une simulation permet de
comparer les performances de deux méthodes diferest d’'estimer le gain de temps

apporté par une méthode pour obtenir une variammeéke (ou a l'inverse, estimer la

55



Chapitre Il. Accélération des codes MC PENELOPBENFAST

réduction de lincertitude statistique associéa grandeur simulée pour un temps de calcul

donné). L'efficacité est définie par la relation :

= i (Eq. 3)
oT &

ou o2 représente la variance sur I'estimation et Tdmps de calcul.

A I'exception du début de calcul, ou I'on doit $&idre a des fluctuations statistiques,
varie approximativement commeNLN étant le nombre d’histoires simulées. Ce derrtamté

proportionnel a, ¢ devrait donc rester a peu prés constante au douesmps. Pour un temps
de calcul donné, l'erreur relative varie comme]/\/z et pour la diviser d'un facteur 2, il

faudra accroitre ou le temps de calcul par un facteur 4.

Dans le cas d’un modéle d’accélérateur linéaiedfitacité de la simulation est généralement
définie en regard de la distribution de la doseodi¥e dans le fantéme qui est la quantité
d’'intérét. Dans cette étude, plusieurs indicateans été utilisés pour mesurer I'apport des
techniques de réduction de variance introduites ttanode PENELOPE :

— L’efficacité de la simulation a été calculée de xdenaniéres différentes pour évaluer
'apport des techniques de réduction de varianye\ff le calcul de la dose absorbée sur
'axe et (2) sur le calcul des profils transverseans le premier cas@ représente la
moyenne des variances locales de la dose absoriée 5 % et 100 % de la dose
maximale sur I'axe dans un fantbme homogene. Dansetond casz? représente la
moyenne des variances locales sur la dose absdanéda partie centrale du profil (entre
90 % et 100 % de la dose maximale) dans le fantioneogene.

— Deux autres indicateurs relatifs au calcul du PBFé&bé également utilisés. Le premier
concerne le nombre de particules créées dans Igp&S$econde de calcul. Cet indicateur
indique l'efficacité des techniques de réductionwvdgiance a produire d’avantage de
particules pour un électron primaire simulé. Leosglcconcerne l'information relative a
I'incertitude globalelg) sur le spectre en énergie des particules présdates le PSF :

_ o
Iy = kle—kz (Eq. 4)
ol ¢ est la variance de la fréquence E'obtenir N, particules dans la '™ tranche

d’énergie.
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3.3. Evaluation du gain en efficacité de simulation

bY

Une partie de notre travail a consisté a optimisser paramétres liés aux techniques de
réduction de variance, implémentées dans PENEL@fEd obtenir le meilleur gain sur le
temps de calcul. Une fois cette optimisation réalisces techniques ont été validées en
vérifiant qu’elles n’introduisaient aucun biais ddas résultats obtenus.

Le bilan en terme de gain en temps de calcul éoété@i pour 'ensemble de ces techniques, a
savoir le «splitting » du rayonnement de freinafge,« splitting » et la roulette russe
angulaires ainsi que le « splitting » circulair@sLsimulations ainsi réalisées ont permis de
déterminer les parametres permettant d’obtenirésultat recherché avec une variance
minimale en un temps donné.

Différentes valeurs des parameétres associés adasiques ont été testées. Il s’agit de :

— BNUM etp relatifs au « splitting » du rayonnement de frgma

- PKill, a etWGHTRassociés a la roulette russe angulaire,

- WGHTSIié au « splitting » angulaire,

- NSPLTCStWGHTCScorrespondants au « splitting » circulaire.

Cette étude a été menée dans le cas du faiscephatens de 12 MV de I'accélérateur
Saturne 43 (Figure 1) en considérant un calcukctiseec PENELOPE de la dose absorbée
dans l'eau depuis la téte d’irradiation et en eisteant le PSF a I'entrée de la cuve. Des

voxels cubiques de taille de c6té de 5 mm ontlébésts dans la cuve a eau.

Tableau 1 : Valeur des paramétres associés auritees de réduction de variance pour les cas testés

Cas BNUM  Pkil  WGHTR  WGHTS NSPLTCS WGHTCS
1 analogue
2 10 0,75 2 - - -
3 10 0,5 2 - - -
4 10 0,75 2 9.16 - -
5 20 0,75 2 4.16 - -
6 50 0,75 2 16 - -
7 80 0,75 2 9.1 - -
8 100 0,75 2 9.19 - -
9 100 0,75 2 9.19 5 10°
10 100 0,75 2 9.1 15 10°
11 100 0,75 2 9.1 25 10°
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Un grand nombre de tests a été réalisé avec le B&IELOPE pour un méme temps de
calcul fixé a deux jours sur deux processeurs tirilcde Tableau 1 regroupe les valeurs des
parametres de simulation des différents cas testés.

Dans un premier temps, certains parametres onfix@&e a partir des variables physiques
choisies dans notre étude. En effet, compte tenu’é&eergie des électrons primaires
(12 MeV), et compte tenu du champ d'irradiation sidéré (ici un champ de 10x10 cm2 &
100 cm de la source), les angleset g ont été choisis égaux a 5° (valeur légéerement
supérieure a arctan(5/100)). Il aura suffit defi@rigue ce choix n’entraine pas de biaisage.
Concernant la possibilité de multiplier les parfesuBNUM et NSPLTC$ plusieurs valeurs
ont été testées afin de déterminer leur influehda Emite & choisir. Ces choix ont un impact
immédiat sur les valeurs des poM&GHTSet WGHTCS En effet, on peut estimer que la
presque totalité des photons présents dans learfraesubi le « splitting » du rayonnement de
freinage, et aura donc un poids égalBNIWUM. Le poidsWGHTSa partir duquel on applique
le « splitting » a donc été choisi en conséqueoas 4-8). Le raisonnement est identique pour
le poidsWGHTCSa partir duquel on applique le « splitting » cleite (cas 9-11).

Concernant le poid8VGHTR il doit étre choisi de fagon a ne pas appliguasipurs fois la
roulette russe a la méme particule et de voir @osipoids trop augmenter en cas de survie.
Pour la probabilitdkill de tuer une particule a la roulette russe, lex daleurs 0,5 et 0,75

ont été testées (cas 2 et 3).

Le Tableau 2 donne la valeur des quatre indica@eiserformance étudiés et les compare au

cas analogue pour I'ensemble des cas de simulatstés. L'analyse des résultats de ce

tableau met en évidence les constatations suivantes

— La simulation avec une valeur &&ill égale a 0,75 (cas 4) est environ 3 fois plus aféca
gue la simulation avec une valeur Ekill égale a 0,5 (cas 3), ceci grace a I'élimination
d’'un nombre plus élevé d’histoires dans le casahttrait a des photons émis en dehors
de la région d’intérét. Il est important de précigee ces résultats ont été obtenus dans le
cas du faisceau de photons de 12 MV. Pour cettejiéndes photons de freinage, créés
dans la cible, sont émis préférentiellement vemgdht. L'efficacité de la roulette russe
devrait étre meilleure a basse énergie puisqu’'unkme plus élevé de photons émis en

dehors de la zone d’'intérét subira la rouletteeuss
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L’efficacité de la simulation augmente avec I'd#tion de la technique du « splitting »
angulaire (cas 2 et 4) grace a un nombre plus gdenghotons générés dans le champ
d’intérét.

L’efficacité de la simulation augmente avec la ualde BNUM (cas 4-8) grace a un
nombre plus grand de photons générés. Cette augtisentievient plus lente a partir de
BNUM égal a 80. Il n’est donc pas utile de prendrevateur supérieure a 100.

L’efficacité de la simulation augmente avec la valdeNSPLTCScas 9-11) grace a un
nombre plus grand de photons générés.

L’intégralité des algorithmes de réduction de vace présents dans le code PENELOPE
conduit a un gain en efficacité d'un facteur sugdria 500 sur le profil de dose en
profondeur (sur I'axe) et supérieur a 800 sur lefiptransverse de dose (en dehors de
'axe).

En utilisant les méthodes de réduction de varialecapmbre de particules crées dans le
PSF par électron source par seconde peut étre’gugiys de 1600 fois supérieur !
L'incertitude globalelg) sur le spectre est inférieure dans les cas ourliet en ceuvre les
méthodes de réduction de variance (jusqu’a dix fptis faible pour un temps de calcul
identique).

Tableau 2 : Evaluation du gain en performanceifelatcas analogue pour les cas de simulationgesté

Gain par rapport au cas analogue en terme de :

Temps de Nombre B

Cost Gl dhsoles gcacrs  CIGREE T Nenwrece T ceruce

sur laxe transversal dans le PSF/sec globale (o)
1 1,73 2,64 1 1 1 1
2 1,73 3,52 4,0 3,5 9,2 0,3
3 1,73 3,08 51 53 8,1 0,3
4 1,73 3,19 17,8 13,8 20,7 0,1
5 1,73 29 26,5 27,1 35,9 0,1
6 1,73 1,72 43,8 36,9 79,3 0,2
7 1,73 1,59 51,7 49,8 85,0 0,2
8 1,73 1,43 58,2 49,2 90,8 0,2
9 1,73 1,33 218,1 118,3 4224 0,1
10 1,73 1,18 446,0 374,3 1121,8 0,1
11 1,73 1,05 529,5 848,9 1660,7 0,1

* les parametres de simulation utilisés dans chagsesont détaillés dans le Tableau 1.
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A titre d'illustration, la Figure 9 illustre les qiils de dose en profondeur et en latéral (a
10 cm de profondeur dans I'eau) obtenus pour leg das extrémes (cas 1 et 11) du Tableau
1 dans une cuve & eau de 30x30x30 placée & 90 cm de la cible. Pour un temps de Icalcu
identique, on peut remarquer les différences dasstme obtenues et conclure quant a

I'efficacité des algorithmes implémentés.

(@20

W cas 1 (simulation analogue)
—A—cas 11

Dose (eV/g.électron primaire)

0 5 10 15 20 25 30
Profondeur (cm)

B cas 1 (simulation analogue)

—A—cas 11

Dose (eV/g.électron primaire)

0 4 8 12 16 20
Distance (cm)

Figure 9 : Comparaison des courbes de dose abssubéaxe (a) et profils de dose (b) pour lesaas

simulation 1 et 11 présentés en Tableau 1 (poutetkegs de calcul identiques).

Dans les prochains chapitres, ces techniques destiéd de variance seront utilisées pour
simuler les faisceaux de photons de haute énelgs.valeurs des parameétres retenues
sont celles correspondant au meilleur résultatmmbtn terme de gain en temps de calcul :
BNUM = 100,WGHTR= 2, Pkill = 0,75,WGHTS= 9.10°, WGHTCS= 10° NSPLTCS= 25.

Les anglesu et B dépendent de la configuration et sont donc a aggimen fonction de la

taille du champ.
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3.4. Validation des technigues de réduction de variance

Les techniques de réduction de variance consigentéalité a « biaiser » la physique en
fonction de criteres d'efficacité. Il est donc nesare de vérifier que ces méthodes ne

conduisent pas a des erreurs sur les résultatalcul 81C.

Dans cette étude, les difféerentes techniques inttesl dans le code PENELOPE ont été
testées par comparaison des spectres en énergigattisules a la sortie de la téte
d’irradiation et des distributions de dose calcualésc les techniques de réduction de variance
a ceux obtenus avec une simulation analogue. Qailteaété mené en simulant le faisceau de
photons de 12 MV, de champ d'irradiation 10x10 cie3u de l'accélérateur Saturne 43

(représenté sur la Figure 1).

La Figure 10 montre les spectres en énergie demphmbtenus a la sortie de la téte de
'accélérateur & 90 cm de la cible. Les résultas simulations avec et sans réductions de
variance sont comparés. On constate que les adas&ves entre les deux simulations sont

inférieurs a l'incertitude statistique associée gasultats.

16 50
- analogue

—A—réduction de variance
——différence relative (%)
—incertitude statistique (+30)

Y —incertitude statistique (-30)
- 10

r -10

T30

(%)

P(E) (Particules / eV.électron primaire )
(x10-19)
[ec]

0 2 4 6 8 10 12
E(MeV)

Figure 10 : Spectres en énergie des photons a ¥edencible calculés avec et sans réductions dence.
La différence relative entre les deux distribusi@insi que les incertitudes statistiques assoeigesalculs

sont représentées sur I'axe des ordonnées de.droit

De la méme facon, les profils de dose en profondeen latéral (& 10 cm de profondeur) ont
été calculés avec et sans réductions de variameute cuve a eau de 30x30x3C ghacée
a 90 cm de la cible. Des conclusions identiquesvgratuétre faites a partir des résultats

obtenus et présentés dans la Figure 11. Il est riaode noter que les incertitudes
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statistiques illustrées sur cette figure prennent@mpte le calcul analogue qui lui est donné

avec une incertitude élevée pour des raisons destele calcul limité.

(@ 20

,"’I'ﬁi‘l-—— S |
24 "! 5
Y ‘ . |

B analogue Ci% -10
—&—réduction de variance
——différence relative (%)
—incertitude statistique (+30)
—incertitude statistique (-30)

(%)

Dose (eV/g.électron primaire)

0 T . T -20
0 50 100 150 200 250
Profondeur (cm)

(b) 2.5 60

2 L

30
g
‘©
£15
o
3 lo €
5 [
Q<
@ 14
2
d
b B analogue
4 05 | —&— réduction de variance -30
e —— différence relative (%)
—incertitude statistique (+30)
—incertitude statistique (-30)
0 T T T T + -60
0 2 4 6 8 10

Distance (cm)

Figure 11 : Courbes de dose absorbée sur I'axet @)pfils de dose (b) calculés avec et sans tixdhscde
variance. La différence relative entre les disttitms ainsi que les incertitudes statistiques aéssc

aux calculs sont représentées sur I'axe des oédsnae droite.

Les résultats illustrés sur les Figures 10 et Iinpdent de considérer que les algorithmes

présents dans PENELOPE ne biaisent pas les résultat

Ces améliorations du code sont trés intéressaate® [gu’elles permettront de calculer plus
rapidement des PSF contenant le nombre de padicuiffisant pour avoir une statistique

correcte sur la dose calculée.
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4, Utilisation de la technique du « splitting » en aviadu PSF pour le calcul des
distributions de dose avec PENFAST

Lors du calcul de la dose, le code PENFAST offredasibilité d’appliquer la technique du
« splitting » qui consiste a réutiliser les paégsudu PSF un nombrSPLIT fois. Une
particule de poids initialw, est remplacée paNSPLIT particules identiques de poids

W =W,/ NSPLIT

Pour un PSF contenant un nombre fixe de particaletse technique permet de diminuer la
variance sur la dose calculée comme le montredar€&il2. En contrepartie, le temps de
calcul de la dose augmente avec le facsIPLITutilisé. Cette figure présente I'évolution du
temps de calcul et de la moyenne des varianceketoda la dose absorbée entre 50 et 100 %
de la dose maximale sur I'axe en fonctionNI8PLIT, pour le méme nombre de particules
dans le PSF. Ces résultats ont été obtenus daas l#u calcul de la dose absorbée dans I'eau
par le faisceau de photons de 12 MV du SaturndJ&@. diminution brutale de la variance
avec la valeur dBISPLITest constatée jusquNiSPLITégal a 10. Cette diminution est ensuite
moins rapide a partir de NSPLIT égal a 25. En augare le nombre de foNSPLITou une
particule du PSF est simulée, I'incertitude stafisg est améliorée mais tend en effet vers une
valeur limite. Cette valeur limite est fixée par m®mbre de particules du PSF et est

proportionnelle a la racine carrée du nombre dtédes primaires.

T 800
0.025 +

0.02 1 ——Variance | 600

—&—Temps

0.015 4

Variance

T 400

Temps CPU (min)

—s * —e 1 200
0.005 -

0 20 40 60 80 100 120
NSPLIT

Figure 12 : Evolution de la variance moyenne eb@ret 100 % de la dose maximale absorbée
sur I'axe (axe des ordonnées de gauche) et dust€@Rp) (axe des ordonnées de droite)

en fonction d&NSPLITpour le méme nombre de particules dans le PSF.
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En conclusion, la technique du « splitting » damSNPAST permet une amélioration de
l'incertitude statistique associée a la dose pounaembre constant de particules dans le PSF.
Il est cependant inutile, dans le présent cas melation, de prendre une valeur NSPLIT
supérieure a 25 parce que I'amélioration de litinate statistique sur la dose serait moins

profitable que 'augmentation du temps de calcecae « splitting » (Figure 12).

Il est toutefois important de noter qu’il faut pemtune attention particuliere quant a
l'utilisation de cette technique pour éviter un was échantillonnage des particules dans le
PSF qui crée des fluctuations dans les distribatida dose calculées. En effet, si nous
considérons le cas 1 de calcul de dose avec unnmeodanné de particules dans le PSF sans
utiliser la technique du « splitting NEPLIT égal a 1) et le cas 2 avecfois moins de
particules dans le PSF et un factBli8PLITégal an, le Tableau 3 montre que le cas 2 conduit
a une variance de dose plus élevée que le casckcepour un temps de calcul de dose
identique.

Tableau 3 : Variation de la variance moyenne esfiret 100% de la dose maximale absorbée

sur I'axe en fonction du nombre de particules dar3SF et du facteINSPLIT

Nombre de
particules dans le NSPLIT Variance
PSF (millions)

65 1 9,64.10

13 5 1,24.18

6,5 10 1,62.18

43 15 2,10.18

3,3 20 2,52.18

1,3 50 4,66.18

0,65 100 8,56.10

Dans les prochains chapitres, la technique duittisgl» sera utilisée en mode photon pour
améliorer la variance sur la dose calculée pae sigtla limitation sur la taille de mémoire de

stockage des PSF. Une valeulNtgPLITégale a 25 a été retenue.

La Figure 13 montre les courbes de profil de doserefondeur et en latéral obtenues avec
des valeurs croissantes du param@i®PLIT allant de 1 (c'est-a-dire la technique du
« splitting » est désactivée) jusqu’a 100, ensd#ilt le méme PSF. Cette figure montre qu’en
partant d’'un méme nombre de particules dans le RSEchnique du « splitting » n’introduit

pas de biais sur le calcul de la dose puisqueitiEseahtes distributions sont comparables aux

incertitudes statistiques prés.
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Figure 13 : Courbes de dose absorbée sur I'axet (@pfils de dose (b) calculés avec

des valeurs croissantes N8PLIT

5. Conclusions

L'intérét de recourir aux méthodes statistiquedvife pour obtenir une meilleure précision
dans le calcul du dép6t de dose n’est plus a déarorit objectif de rendre leur utilisation
accessible en clinique en réduisant le temps dulcal été prouvé et peut étre largement
atteint en ayant les moyens informatiques nécessair

La parallélisation des deux codes PENELOPE et PENFAermet de réduire le temps de
calcul d'un facteur proportionnel au nombre de psseurs utilisés. Elle permet d’envisager
I'obtention des temps de calcul, souhaités enmeutlinique, en mettant en ceuvre les moyens
de calculs suffisants. De plus, la méthode de |gdisgtion de ces deux codes a été validée en
montrant qu’elle n’introduisait aucun biais dans Iesultats obtenus aux incertitudes

statistiques pres.
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Les algorithmes de réduction de variance, préssams le code PENELOPE, utilisés pour le
calcul des PSF, permettent un gain d’'un facteur &00noins sur le temps de calcul. Ce
résultat permettra de calculer plus rapidemenf&#5, et ceci sans biaiser les résultats.
L’étude menée dans ce chapitre a permis de matteviglence les performances des codes
MC PENELOPE et PENFAST, moyennant l'utilisation techniques de réduction de
variance et leur parallélisation avec l'interfacd?MLes prochaines étapes indispensables,
seront la validation en conditions métrologiques @mn conditions cliniques de la physique
du code PENFAST intégré dans le TPS.
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Chapitre 1l
MISE AU POINT D’'UNE NOUVELLE METHODE DE
REPRESENTATION DU SPECTRE EN ENERGIE DES ELECTRONS

PRIMAIRES D’'UN ACCELERATEUR LINEAIRE

1. Introduction

Afin de calculer les distributions de dose avecdde MC PENFAST, il faut tout d’abord

calculer avec le code MC PENELOPE le PSF a laesolei la téte de I'accélérateur linéaire
d’électrons. Deux étapes sont alors nécessairBsla (modélisation géométrique de la téte
d’irradiation et (2) la détermination des caractifgues du faisceau d’électrons primaires a la
sortie de la chambre de déviation magnétique. Mathesement, les données relatives a
'accélérateur linéaire ne sont pas toujours cosnagec précision. Par exemple, les
caractéristiques du faisceau d'électrons primai@istributions énergétique, spatiale et

angulaire de ces électrons) sont relativement orahees et difficilement mesurables.

Il n'existe actuellement aucune meéthode simple p#iant de déterminer le spectre en
énergie continu réel des électrons primaires esonadu filtrage en énergie des électrons par
le champ magnétique a la sortie de la section éatélce. L'objectif est donc de trouver un
spectre mathématique qui permet d’obtenir la baffisibution de dose. Dans ce contexte,
nous avons donc cherché une méthode qui détermispactre discret avec un nombre limité
d’énergies. Cette représentation spectrale indudép6t d’énergie (rendement en profondeur
et profil de dose) qui correspond a la réalité expéntale.

Ce chapitre propose donc une nouvelle méthode si&apent de la distribution énergétique
initiale d’'un accélérateur linéaire. Il s’agit de&tdrminer une représentation discrete du
spectre en énergie des électrons primaires ensantlia la fois les simulations MC
PENELOPE et le principe de I'ajustement par la mééh des moindres carrés avec la
contrainte de non-négativité (Lawson et Hanson 1 @&hs le but d’adapter aux mieux les
distributions de dose calculées a celles mesu€gtte nouvelle méthode a été appliquée a la

simulation des faisceaux issus des accélérategailes Saturne 43 du LNHB et Primus K-
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CLASS de Siemens installé au CAL. L'index gammaéaudilisé pour évaluer la concordance

entre les distributions de dose simulées et mesurée

La premiére partie de ce chapitre donne un brefcapees travaux antérieurs sur la
simulation MC des faisceaux issus des accélératagaires, en insistant sur la sensibilité
des résultats aux parametres initiaux (distribgti@mergétique, spatiale et angulaire des
électrons primaires) et aux détails de la géomégiéa téte d’irradiation. La deuxieme partie
décrit la méthode mise au point pour déterminer dasameétres du faisceau d’électrons
primaires. Les deux derniéres parties abordenalialation de cette méthode appliquée pour

la simulation respective des faisceaux issus desl@ateurs Saturne 43 et Primus.

2. Etat de I'art

2.1. Sensibilité des distributions de dose aux parametsede la source

La sensibilité des distributions de dose aux patasealu faisceau initial d’'un accélérateur
linéaire a d’'ores et déja fait I'objet de nombreuseudes. L'influence de ces parametres sur
les distributions de dose dépend a la fois du tgdaccelérateur, de la nature du faisceau
(électron ou photon) et de la taille du champ.

Parmi les différentes études antérieures, on diséircelles de Lovelocét al. (1995), Ma et
Jiang (1999), Sheikh-Baghest al. (2000), Linet al. (2001), Bjorket al. (2002), Sheikh-
Bagheri et Rogers (2002a et b), Verhaegen et S=m{R003), Penat al. (2004), Tzedakis

et al. (2004), Faddegoret al. (2005), Fix et al. (2005), Schreiber et Faddegon (2005),
Mesbahiet al. (2006) et Wang et Leszczynski (2007) qui ont paté différents types
d’accélérateurs (Varian, Siemens et Elekta) eédbfits points d’énergie en modes électron et
photon. Il ressort de ces travaux que quatre gr&no{ parametres caractérisant la source
d’électrons primaires peuvent avoir une influenoe Ies distributions de dose : I'énergie
moyenne, la distribution en énergie, la distribotgpatiale et la distribution angulaire du

faisceau d’électrons primaires.

2.1.1. Energie moyenne

L’énergie moyenne des électrons primaires est tampetre qui a la plus forte influence sur
les rendements en profondeur. La sensibilité dedements en profondeur a ce parameétre est
de l'ordre de 200 keV pour les faisceaux d'éledrgn’est-a-dire qu’'un changement de
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I'énergie initiale de 200 keV correspond a un clemngnt de 1 mm du parcours pratique du
faisceau d’électrons dans I'eau).
Cette sensibilité est plus faible pour les faisgediphotons.

Sheikh-Bagheri et Rogers 2002a et b ont étudiéet'efe la modification de ce parametre sur
les profils de dose de grand champ, pour plusipoiats d’énergie photon produits par
différents accélérateurs (Elekta, Varian et Siemenses résultats montrent qu’une

augmentation de I'énergie du faisceau arronditrtefilpen diminuant la dose en limite du

plateau et dans la pénombre et ceci linéairemefareation de I'énergie.

Bjork et al. (2002), en étudiant les faisceaux d’électronssigbun acceélérateur Elekta, ont

guant a eux montré que les profils de dose soengibles aux variations de I'énergie de la

source d’électrons primaires.

2.1.2. Distribution en énergie

Pour une énergie moyenne constante des électrionaipgs, la modification de la distribution
en énergie influence les rendements en profond@artains auteurs ont noté des
modifications au niveau de la dose locale allastjita 1,5 % pour un faisceau de photons de
18 MV (Verhaegen et Seuntjens 2003).

D’autres études sur des faisceaux de photons (BiBzigheri et Rogers 2002a et b) et
d’électrons (Bjorket al.2002), ont montré que la zone d’équilibre élecari (build-up) est
sensible a la distribution en énergie du specteeéiiectrons primaires. Une |égére asymétrie
dans la distribution en énergie avait un effetaisr les courbes de rendements aux faibles

profondeurs.

Au niveau des profils de dose, les effets sont peptupart négligeables ou tres faibles.

2.1.3. Distribution spatiale

Des études ont montré que les rendements en peafonein modes photon (Lit al. 2001,
Sheikh-Bagheri et Rogers 2002a, Tzedadtisl. 2004) et électron (Bjorkt al. 2002), sont
insensibles aux variations de la distribution spatdu faisceau d’électrons primaires. Ceci est
justifié par le fait que la dose le long de l'axst principalement déposée par des particules a

proximité de I'axe.
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Au niveau de I'influence sur les profils de doss tésultats des études effectuées par Sheikh-
Bagheri et Rogers (2002a et b), Tzedakisal. (2004) et Mesbahet al (2006) en mode
photon montrent que, pour des grands champs, I'entation du diameétre de la source est
liée a une diminution des valeurs de dose hors-@eecomportement s’explique par le fait
gue la région centrale du profil est directemeningise aux photons issus du faisceau.

Pour les faisceaux d’électrons, linfluence de @rametre sur les distributions de dose
simulées a été étudiée par Bjarkal. (2002) pour un accélérateur Elekta. Il ressorcee
travaux que les profils de dose sont insensiblesvauations de la distribution spatiale des

électrons primaires.

2.1.4. Distribution angulaire

Pour les faisceaux de photons, il a été prouvé mpu'modification de la divergence du
faisceau d’électrons primaires n’a aucun effetlsarrendements en profondeur et trés peu
d’effets sur les profils de dose (Sheikh-Bagletral. 2000, Sheikh-Bagheri et Rogers 2002a
et b). Au niveau des profils des grands champs, dimergence de 1° peut entrainer une
diminution inférieure a 1 % des doses hors-axe pmg photons de 18 MV issus d'un
accélérateur Varian (Sheikh-Bagheri et Rogers 2D02b

Pour les faisceaux d’électrons, Bjoet al. (2002) ont montré que linfluence de la

distribution angulaire du faisceau sur les réssiltigt MC est tres faible.

2.2. Sensibilité des distributions de dose aux détailségmétriques de la téte de

I'accélérateur

En ce qui concerne linfluence des différents cosgmbs géométriques de la téte d’irradiation
(dimensions, compositions atomiques et densitashlesuésultats de la simulation MC, deux

cas peuvent étre distingués selon qu'il s’agit daieceau de photons ou d’électrons.

En mode photon, le faisceau d'électrons primairaggfe une cible de numéro atomique élevé
afin de produire des photons par rayonnement deafje. Le faisceau de photons traverse
ensuite un cone égalisateur pour équilibrer laribigion en dépbt d’énergie. Des études
antérieures (Chanest al. 1994, Ding 2002, Sheikh-Bagheri et Rogers 2002aby et al.

1999, Bramoullé 2000, Franchisseur 2007) ont moqgtré les profils de dose sont tres
sensibles a la forme, la composition et la densité cone égalisateur. Par ailleurs,

l'atténuation du faisceau de photons par la chamimeiteur et le miroir était négligeable. lls
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ont montré aussi que les machoires de collimatiamtnpas un effet significatif sur les

distributions énergétique et angulaire des photons.

En mode électron, les accélérateurs utilisent géed@ent une paire de diffuseurs fins (pour
aplatir le faisceau avec un minimum de contamimapar des photons de freinage) et un
applicateur avec un insert (pour définir la taille champ). De nombreuses études (Ma et
Jiang 1999, Biedat al. 2001, Faddegoat al. 2005, Schreiber et Faddegon 2005) ont montré
gue les distributions de dose (rendements en pdefamet profils de dose) sont trés sensibles
aux éléments que le faisceau traverse, en padicldi position et la composition des
diffuseurs et de la chambre moniteur (si elle a pE®is épaisses). Biedd al. 2001 ont
montré que les rendements en profondeur et leslgod dose du faisceau d’électrons de
20 MeV de l'accélérateur Varian sont directemeriecés par la distance entre les deux

diffuseurs primaire et secondaire et par la largeudiffuseur secondaire.

2.3. Conclusion

En conclusion, afin deffectuer une simulation MQégse d'un faisceau issu d'un

accélérateur linéaire et d’avoir ainsi des réssiltatmparables aux mesures expérimentales,

deux conditions sont nécessaires :

— Les paramétres géométriques de tous les éléme¥dsmis sur la voie du faisceau doivent
étre rigoureusement respectés suivant les infoomsfiournies par le constructeur.

— Les parameétres du faisceau d’électrons primairegedbétre optimisés avec précision, au

cas par cas.

Cette revue de la littérature a montré qu’il y agrand nombre de paramétres a ajuster afin
d’'atteindre la précision requise sur le calcul de dose. Les méthodes existantes
d’optimisation de I'ensemble de ces paramétres deatméthodes empiriques, fondées sur
une connaissance a priori de la solution et longresemps de calcul. Ces méthodes ne
permettent pas de trouver une solution unique peidgs differents parametres ajustés ne
sont pas indépendants et se compensent les uniawadres.

Dans la suite de ce chapitre, nous proposeronsaingon plus systématique et plus rapide
de simulation MC des faisceaux.
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3. Simulation MC des faisceaux issus des accélérateunmséaires

Dans cette étude, la simulation MC avec le code HIEDPE d'un faisceau issu d'un
accélérateur linéaire, en vue d'obtenir le PSRéaffiectuée en plusieurs étapes.

Au départ, la modélisation géométrique de la té&tel'dccélérateur a été effectuée en
respectant rigoureusement les caractéristiques diféérents éléments fournies par le
constructeur.

Ensuite, lors du processus d’optimisation des ¢érnatigues du faisceau d’électrons
primaires, seules I'énergie moyenne, la distribuémergétique et la distribution spatiale ont
été optimisées. En effet, étant donné que les gtaderieures ont prouvé que I'impact de la
divergence du faisceau initial sur les distribusiashe dose est trés faible pour les angles
typiques, nous avons assumeé que la divergencesthedal est nulle.

Les paragraphes suivants décrivent le processusadetérisation du faisceau d’électrons

primaires.

3.1. Méthode d’ajustement du spectre initial en énergiel’un accélérateur linéaire

En simulation MC, le spectre en énergie des élastprimaires est souvent assimilé a une
distribution énergétique gaussienne. Cette didiohuest généralement déterminée en
optimisant d’'une maniére empirique son énergie moggécart-type et fenétre en énergie. Il
s’agit d'essayer, d’'une facon itérative, difféerentaleurs de ces trois parametres et de choisir,
parmi elles, celles qui permettent d’obtenir desdrdiutions de dose simulées les plus proches
de celles mesurées dans une cuve a eau. Cettedeéthacaractérisation du faisceau initial
manque toutefois de rigueur pour deux raisons.remere puisque I'asymeétrie du spectre,
implicitement due au fenétrage en énergie desrélectiors de la déviation magnétique doit
étre prise en compte. La seconde puisque la soletsb empirique et dépend du choix des
valeurs testées des trois parametres qui ne senh@@pendants.

Dans le cadre de cette étude, nous avons mis au poe nouvelle méthode rigoureuse,
meéthodique et rapide d’ajustement du spectre irgtiaénergie d’un accélérateur linéaire. En
effet, la dose absorbée dans un milieu répondd tHadditivité, autrement dit la dose totale
absorbée est égale a la somme des doses absotEesuk rayonnements de différentes
énergies irradiant le milieu. Cette propriété fistie choix d’'une représentation du spectre
énergétique inconnu des électrons primaires d'unélaateur linéaire a partir des

distributions de dose absorbée dans I'eau (mileeteference en radiothérapie), en utilisant le
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principe des moindres carrés (Lawson et Hanson , 18j@rck 1996, Raoet al. 1999,
Wolberg 2005). Ce principe permet de comparer desiées expérimentales a un modéle
théorique censé décrire ces données. Dans le ciesgrandeur que I'on cherche a mesurer
n'est pas observable et n'apparait qu’indirectememtme parametrgg d’'un modele
théorique, le principe des moindres carrés permaoumstruire un estimateur gequi veérifie

I'obtention des criteres d’optimisation.

Cette méthode d’ajustement du spectre en énergieétirtrons primaires repose, tout
d’abord, sur plusieurs simulations du rendemenpmfondeur dans I'eau réalisées avec le
code MC de réféerence PENELOPE en considérant pitssiaisceaux d’électrons primaires
monoénergétiques. Les simulations sont effectuées k@ champ de référence 10x10 cm?
afin de minimiser I'effet des particules diffusdatéralement dans I'eau. Ensuite, le principe
des moindres carrés est utilisé pour déterminer napeésentation discrete du spectre
énergétique des électrons primaires qui permettefob un rendement en profondeur,
reconstruit par combinaison linéaire entre les eemehts en profondeur simulés a différentes
énergies, se conformant aux mesures expérimemtales|’eau.

Par conséquent, on définit :

— Le vecteury qui constitue le rendement en profondeur expériaiefirmé d’une colonne
et dem lignes.m est égal au nombre de points de mesures correspoadx différentes
profondeurs.

— La matriceE qui est la bibliotheque des rendements en profantteeoriques calculés
avec PENELOPE en considérant 'ensemble des faigcatiaux monoénergétiques. |l
s'agit d’'une matrice dem lignes et den colonnes.m correspond aux différentes
profondeurs de calcul etcorrespond aux différentes énergies considérées.

— Le vecteurp de l'intensité recherchée de chaque énergie déblatheque. Il s’agit du

spectre en énergie initial inconnu a déterminedgarincipe des moindres carrés.

Y1 €. €, . §; . &, P,
Y, € € . & . &, P
y=| |, E=| 0 et p=| (Eq. 1)
Yi €1 S ™ P;
ym em:l. em2 ' emj ' emn pn
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Le principe de I'ajustement par les moindres cac@ssidere que le meilleur estimateurpde
est celui qui minimise la somme quadratique dest®aentre les mesures et le modeéle
théorique (le carré de I'écart pour s’affranchis désultats négatifs suivant si le point est au-
dessus ou en-dessous de la courbe mesurée ataiesiir compte que de la distance entre les
points). Il s’agit de trouver un jeu de paramefiggui minimisent la quantité suivante :

i=1 =1

2
S=Z(yi —Ze,j.pjj (Eq. 2)

S peut étre considérée comme une mesure de laandisp entre les données expérimentales
et le modéle théorique qui prédit ces donnéeseQptantité est une mesure de la qualité du
modéle et donc de l'efficacité de I'ajustement.c8ite distance est petite, I'ajustement est
considéré comme étant bon. A linverse, si elle grainde, I'ajustement est mauvais. On
considére donc que parmi toutes les courbes pessigui s’approchent des données
expérimentales, celle révélant le meilleur ajustetnesst celle qui correspond a la valé&ur
minimale.

On montre que la solutiop est telle que (Lawson et Hanson 1974, Bjorck 198 et al.
1999, Wolberg 2005) :

? =0, 0j donc p= (ET E)_l.ET y (Eq. 3)

J
ou E est la matrice transposée de E etHF" est la matrice inverse du produilE
La matriceE'E est une matrice symétrique (produit de transpodgll a un inverse si les
vecteurs dé sont distincts. Dans le cas contraire, le déteantinle la matric&'E est nul et
elle n’est plus inversible, ce qui correspondraitas absurde ou on n'aurait pris qu’une seule
valeur d’énergie pour l'ajustement. Si donc lesdements en profondeur calculés sont
distincts, (E'E)™* existe et est unique. Donc la solutiprexiste et est unique au sens des
moindres carrés (Lawson et Hanson 1974, Bjorck 1B@6et al. 1999, Wolberg 2005).
Si les incertitudes associées aux rendements efonpleur mesurés et calculés sont
négligeables ou trés faibles, le principe des nremdarrés permet de faire des estimations de
p sans biais (Peret al. 2007).

Etant donné que les parametppsecherchés correspondent a l'intensité de chagesyie,
leurs valeurs ne peuvent étre que positives oleswulla détermination du poids optimal de
chaque énergie se fait donc selon un algorithmeraesdres carrés approprié dit « moindres

carrés avec la contrainte de non-négativité » iquivie I'ensemble des paramétres optimaux
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minimisant la distance entre le modéle théoriquelest mesures, sous la condition
supplémentaire de non-négativité de ces paramé&ms. mettre en ceuvre cette méthode, la
fonction Isgnonneg(Least SQuares with NONNEGativity constraints)ldgiciel MATLAB
(Lawson et Hanson 1974, MathWorks 2005) a étésasli L’'annexe C donne une description

de I'algorithme utilisé dans cette fonction.

Cette méthode a été testée sur la simulation desefaux issus des deux accélérateurs
Saturne 43 et Primus. Les résultats de cette &ode présentés dans les deux derniéres

parties de ce chapitre.

3.2. Deétermination de la taille de la source d’électronprimaires

L’influence de la taille de la source d’électrongrmires sur les profils de dose a été évaluée
pour tous les faisceaux étudiés, a savoir lesdaisc de photons de 12 MV et électrons de
18 MeV de l'accélérateur Saturne 43 ainsi quedecéaux de photons de 25 MV et électrons

de 9 MeV de I'accélérateur Primus.

La comparaison des profils de dose calculés aveode MC PENELOPE dans une cuve a
eau, a partir d’'une source ponctuelle (diamétr® dam) et circulaire uniforme (diamétre de
1 mm, et 2 mm), est présentée sur la Figure la lgofaisceau d’électrons de 18 MeV du
Saturne (profondeur de 4,2 cm). La Figure 1b iteudb comparaison pour le faisceau
d’électrons de 9 MeV du Primus (profondeur de 2.cm)

Les résultats de cette étude ont montré que lalskésdes profils de dose a la variation de la
taille de la source est trés faible, voire néglideapour les faisceaux d’électrons étudiés. Une
source ponctuelle a donc été utilisée, par la spder le calcul des PSF en mode électron.
Bjork et al. (2002) avaient trouvé des résultats similairegteiant I'effet de la taille de la
source d’électrons primaires sur les profils deedosur un faisceau d’électrons de 12 MeV,

de champ 40x40 cm?, issu de I'accélérateur Elekta.
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Figure 1 : Comparaison des profils de dose cal@ulésprofondeur de référence, pour une valeur
croissante du diametre de la source. (a) cas durfead 3, électron 18 MeV, champ 10x10 cmz2.

(b) cas du Primus, électron 9 MeV, champ 10x1Q cm?

La méme étude a été menée pour évaluer l'influelecda taille de la tache focale (point
d’'impact des électrons primaires sur la cible) lesr profils de dose pour les faisceaux de
photons.

La comparaison des profils de dose a la profondewéférence (10 cm dans I'eau), calculés
avec différentes tailles de tache focale, est ptésesur la Figure 2a pour le faisceau de
photons de 12 MV (champ 10x10 cm?) du Saturne.

Etant donné que nous disposions des mesures paivarap 20x20 cm?2 du mode photon
25 MV du Primus, I'évaluation de l'influence de tiille de la tache focale a été effectuée
pour ce grand champ. En effet, les études antéseamt montré que les profils de dose sont
plus sensibles a la taille de la source pour lasdg champs que pour des champs plus petits
(Sheikh-Bagheri et Rogers 2002a, Meslethal. 2006). La comparaison des profils de dose a

la profondeur de référence (10 cm dans I'eau)ubddcavec différentes tailles de tache focale,
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est présentée sur la Figure 2b pour le faisceguhdons de 25 MV (champ 20x20 cm?) du

Primus.
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Figure 2 : Comparaison des profils de dose cal@lésprofondeur de référence, pour une valeur
croissante du diametre de la source. (a) cas turga43, photon 12 MV, champ 10x10 cm?2.
(b) cas du Primus, photon 25 MV, champ 20x20 cm?2.

Comme pour les faisceaux d’électrons, les résuftaiatrent une influence trés faible de la
variation de la taille de la tache focale sur lexfifs de dose, pour les faisceaux de photons
étudiés. Une source ponctuelle a donc été utilizgela suite, pour le calcul des PSF en mode
photon.

4, Application aux faisceaux issus de I'accélérateuiréaire Saturne 43

Dans le cadre de la validation expérimentale duechtC PENFAST, deux faisceaux de
I'accélérateur Saturne 43 ont été étudiés. Un daisade photons de 12 MV et un faisceau
d’électrons de 18 MeV, définissant un champ d'ilmidn de 10x10 cm? a 100 cm de la

source (cible en mode photon et diffuseur primairanode électron), ont été modélisés avec
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le programme PENGEOM du code PENELOPE. Les diftéreéléments de la téte
d’irradiation ont été modélisés grace aux carastigries fournies par le constructeur. Les
détails de la modélisation géométrique de la téteadiation pour les deux modes étudiés

sont fournis dans I’Annexe D.

La simulation MC de la téte de I'accélérateur arpmigine la source d’électrons primaires au
niveau d’'une fenétre de sortie en titane sans nsstdh partie d'accélération et de déviation
des électrons. En conséquence, les paramétressderiee d’électrons primaires doivent étre
optimisés. De ce fait, des ajustements sont r&ksécomparant les distributions de dose

mesurées et calculées.

4.1. Parameétres de simulation

Les valeurs des paramétres de simulation PENELGRIE Ip faisceau de photons (12 MV)

ainsi que pour le faisceau d’électrons (18 MeV)tséaumées dans le Tableau 1.

Tableau 1 : Paramétres de simulation PENELOPEaisssfaux de photons de 12 MV et d’électrons de &#8.M

Parametres 12 MV 18 MeV
Cil=cC2 0,05 0,05
Wecc (keV) = Wcr (keV) 10 10
Energies de coupure (keV)
téte d'irradiation (e-, photons, e+) 100, 10, 100 00,110, 100
cuve a eau (e-, photons, e+) 100, 10, 100 10Q1.0®,
Nombre d’électrons primaires 140 5.10
Techniques de réduction de variance
téte d'irradiation SEIIEII%I*\A;IELT'I’:C* -
cuve a eau NSPLIT =25 -

*BNUM : « Splitting » du rayonnement de freinagd? RRoulette Russe, SPLIT : « Splitting »
angulaire et SPLITC : « Splitting » circulaire. Lesleurs retenues pour ces techniques sont
précisées dans le Chapitre Il, Paragraphe 3.3.

Les valeurs des parametres C1 et C2 propres aulenddéiffusion ont été prises égales a

0,05 pour avoir la simulation la plus précise. hateurs des deux autres parametres Wcc et
Wcr ont été prises égales a 10 keV. Ces valeurgténthoisies suivant les recommandations
de Salvaet al.(2006).

En ce qui concerne les simulations dans la cuvauale choix d’une énergie de coupure de

100 keV pour les électrons et les positons est atiblp avec I'épaisseur du volume de

détection (4x4x4 mf), la portée d’un électron de 100 keV étant de @yb5 dans I'eau.
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Les incertitudes statistiques associées aux caM@savec PENELOPE sont données a un
écart-type (&). Pour le faisceau d’électrons, elles sont inféee a 0,4 % @ dans les
régions de forte dose (entre 50 % et 100 % de $& dwaximale) et inférieures a 1,3 %)1
ailleurs. Pour le faisceau de photons, elles suBtieures a 0,9 % &) dans les régions de

forte dose et inférieures a 3,0 %) Ailleurs.

4.2. Mesures expérimentales

Pour valider la simulation de la téte de l'accékug il est d'usage de comparer les
distributions de dose simulées aux mesures expBtaies dans un modele simple. Pour cela,
les rendements en profondeur et les profils de doseté mesurés dans une cuve a eau de
30x30x30 cm

Pour le faisceau d’électrons de 18 MeV, la surféeda cuve a été positionnée a 100 cm de la
source. Le faisceau définissait un champ d'’irrdoliatle 10x10 cm2 a 100 cm de la source.
Les rendements en profondeur ont été mesurés de l@iune CI plate de type NACP-02
(volume sensible de 0,275 &mLes profils de dose ont été mesurés a l'aidene’'Cl
cylindrique de type PTW-31002 (volume sensible d@® cni) & la profondeur de référence
de 4,2 cm suivant le protocole de I'lAEA (2000).

Dans le cas d’'un faisceau d’électrons, la variatiarspectre électronique avec la profondeur
nécessite que les distributions de dose mesuréest smpérativement corrigées du rapport
des pouvoirs d’'arrét dans I'eau et dans I'&a(ai). Les valeurs du facteUBayair SONt
estimées a partir des relations fournies dansopole n°398 de I'|AEA (2000).

Pour le faisceau de photons de 12 MV, la face déentle la cuve a été positionnée a 90 cm
de la source et un champ d’irradiation de 10x10 ara#e défini a 100 cm de la source. Les
rendements en profondeur et profils de dose (adfopdeur de référence de 10 cm) ont été
mesurés a I'aide de la méme CI de type PTW-31002.

Tous les rendements en profondeur ont été norrsaiisémaximum de dose sur I'axe du
faisceau. Les profils de dose, quant a eux, oma@téalisés par rapport a la dose sur I'axe.
Etant donné que toutes les mesures sont relativiegrtitude due au coefficient d’étalonnage
de la CI de référence « disparait ». Les incemigudssociées aux mesures sont alors de
l'ordre de 0,4 % (&) pour le faisceau de photons et de 0,6 %) (fiour le faisceau

d’électrons.
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4.3. Mode électron 18 MeV
4.3.1. Spectre en énergie des électrons primaires

Pour le faisceau d’électrons de 18 MeV, la seulerination fournie par le constructeur est
'énergie moyenne de 18 MeV. Dans ses travaux awirhulation de ce faisceau, Blazy
(2007) a choisi une distribution initiale gaussiert¥énergie moyenne de 18 MeV et d’écart-
type de 1 MeV.

Dans cette étude, 21 rendements en profondeurt@siréulés avec le code MC PENELOPE
en considérant des sources d’électrons primairestpelles monoénergétiques d’énergie
allant de 13 a 23 MeV par pas de 500 keV, autourédergie annoncée par le constructeur.
Ces rendements en profondeur calculés forment taamdE) théorique (dans I'équation 1).

La représentation du spectre en énergie du faisoéial a été ainsi déterminée en ajustant,
par les moindres carrés avec la contrainte de @gativité, les rendements en profondeur

calculés a celui mesuré.

La Figure 3 illustre les différents rendements eofgndeur calculés et celui mesuré. La
représentation du spectre en énergie des élecpdnswires, obtenue pour le faisceau
d’électrons de 18 MeV, est illustrée sur la Figdire
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Figure 3 : Rendements en profondeur mesuré etléalpour plusieurs faisceaux

d’électrons primaires monoénergétiques (électromM&¥, champ 10x10 cm?).
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Figure 4 : Représentation discréte du spectre ergéndes électrons primaires (Saturne 43, éledi8oMeV).

La largeur de I'histogramme ne représente pas ariation en énergie ; il s'agit d’une représentatpaphique.

L’énergie moyenne du spectre représenté sur laré&idguest de 18 MeV. Cette valeur est
compatible avec les données du constructeur et kémergie moyenne de la distribution

gaussienne choisie par Blazy (2007).

Cette représentation du spectre initial en éneagigté validée en comparant, a l'aide de
l'index gamma, les distributions de dose calcukeglles mesurées dans I'eau. Les résultats

sont présentés dans le Paragraphe 4.3.3.

4.3.2. Spectre en énergie a I'entrée du fantéme

La Figure 5 présente les spectres en énergie digsedis types de particules (photons,
électrons et positons) obtenus a I'entrée du faatpositionnée & 100 cm de la source. Ces
spectres sont relatifs au faisceau d’électrons&#éV, de champ d’irradiation 10x10 cm?2,
en considérant le spectre en énergie des élecimomaires déterminé précédemment. Sur
cette figure, I'axe des ordonnées correspond laidan€e dont 'unité correspond au nombre de
particules/eVxNombre d’électrons primaires. L'ax@s dabscisses correspondant a I'énergie

en MeV est subdivisé en canaux d’énergie de 100 keV
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Figure 5 : Spectre en énergie des photons, élecgbpositons a 100 cm de la source
(électron 18 MeV, champ 10x10 cm3).

L’énergie moyenne du faisceau d’électrons sortantadtéte d’irradiation est de 15,3 MeV.
Cette valeur est tres proche de celle trouvée [EyB2007), a savoir 15,1 MeV.

L’analyse de la Figure 5 met en évidence les ctatstas suivantes :

— Le spectre en énergie du faisceau composite (phoébectrons et positons) a 100 cm de
la source differe de celui des électrons primamessenté sur la Figure 4. En effet, les
interactions du faisceau d’électrons avec les ifftss composants de la téte d'irradiation
(paire de diffuseurs, chambre moniteur et systeseesollimation) modifient son énergie
et donnent naissance a des photons de basse égergiennent contaminer le faisceau
d’électrons.

— La composante positon du spectre est négligeablegpport a celles des photons et
électrons.

— Le nombre de photons atteignant le plan a 100 cia deurce est 6 fois plus grand que

celui des électrons alors gu'il s’agit d’un traitemh par faisceau d’électrons !

Pour comprendre cette derniére constatation, l&ibation des différents types de particules

a la dose absorbée sur I'axe dans une cuve a ae@eph 100 cm de la source a été calculée

par PENELOPE. Les résultats sont illustrés suidare 6. lls montrent que :

— Les photons (ayant un pouvoir de pénétration élewijribuent majoritairement a la dose
absorbée a grande profondeur dans la queue dumenten profondeur. C’est pour cette
raison que cette partie du rendement est appelépasante de photons ou queue de

rayonnement de freinage.
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— La dose sur l'axe, jusqu'a 9 cm de profondeur, ragforitairement déposée par les
électrons (ayant un pouvoir de pénétration pluséajgue les photons).
— La contribution des positons a la dose absorbéenégtigeable vu leur nombre

négligeable dans le spectre (Figure 5).

800

=+dose photons

—e—dose électrons
600 -
=+—dose positons

—dose totale

400 -

Dose (eV/g.€électron primaire)

200 -

0 . S .

0 5 10 15 20 25
Profondeur (cm)

Figure 6 : Contributions des différents types deipales a la dose absorbée sur I'axe
(électron 18 MeV, champ 10x10 cm3).

4.3.3. Distributions de dose

Le PSF du faisceau d’électrons de 18 MeV du SatdBjecalculé en partant du spectre en
énergie des électrons primaires déterminé précéaemtmm servi comme donnée d’entrée
pour le calcul des distributions de dose avec teddC PENELOPE dans la cuve a eau. Les
rendements en profondeur et les profils de doge2@m de profondeur) ainsi obtenus ont été
compares aux mesures experimentales.

Le test de I'index gamma a été utilisé pour évaligmart entre les distributions de dose

calculées et mesurées. Pour mettre en ceuvre cétieotke, un programme écrit sous
MATLAB, a été développé pour calculer I'index gameraune dimension. Les valeurs des
critéeres d’acceptabilitADnax €t DTA ont été respectivement choisies égales a 1 %renlll

est a noter que la valeur du critere d’acceptabditr la doseADmay €St compatible avec les

incertitudes associées aux mesures qui sont largantérieures a 1 % €.

La Figure 7 présente la comparaison entre lesllisibns de dose mesurées et calculées. Les

résultats du test de I'index gamma sont représesutels Figure 8.
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Figure 7 : Rendements en profondeur (a) et prdélslose (b) mesurés et calculés avec
le code MC PENELOPE (électron 18 MeV, champ 10x18)c

Les résultats du test de l'index gamma mettent @dedce un bon accord entre les
distributions de dose (rendements en profondepradiis de dose) mesurées et calculées. Les

écarts sont largement inférieurs a 1 % et 1 mm.
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Figure 8 : Résultats du test de I'index gamma pesirendements en profondeur (a)
et les profils de dose (b) (électron 18 MeV, chdip10 cm?).
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L’indice généralement utilisé pour évaluer la quéald’'un faisceau d’électrons est la
profondeurRso pour laquelle la dose absorbée est égale a 5094 daleur maximale. Et cela,
pour une distance source-surface de la cuve a emstamte de 100 cm et un champ
d’irradiation d’au moins 10x10 cm?2 si I'énergie neoye du faisceau est inférieure ou égale a
16 MeV et d’au moins 20x20 cm? si I'énergie moyednefaisceau est supérieure ou égale a
16 MeV (IAEA 2000). Etant donné que nous ne digmusipas de mesures pour un champ
d’irradiation de 20x20 cmz, la qualité du faiscetélectrons de 18 MeV a été évaluée en
estimant la profondeuPsy a laquelle se trouve 50 % de la dose maximale pauchamp
10x10 cm2.

La valeur de la portée pratiqu® a été aussi évaluee. Elle correspond a la protonde
laquelle la composante photon de la dose devianvéegnte a sa composante électron (IAEA
2000). En pratiqueR, représente la profondeur a laquelle se croisetanigente a la pente de
la dose primaire et la tangente a la queue du neediedue au rayonnement de freinage.

Le Tableau 2 regroupe les valeurs des indigset R, pour les mesures et les simulations
effectuées avec le code MC PENELOPE. Toutes cesifstles indiceBso et R, sont en bon

accord.

Tableau 2 : Valeurs des indiceg etR, pour la mesure et la simulation (électron 18 Melvamp 10x10 cm?).

18 MeV Ro (cm) R, (cm)
Mesures 7,04 8,61
MC 7,03 8,60

Les résultats présentés dans les Figures 7 et@nstle Tableau 2 valident la modélisation

géométrique ainsi que la caractérisation du faisdeiéial par la méthode mise au point dans

cette étude. Le PSF calculé contient 13 millionspdéicules et servira dans le prochain

chapitre au calcul des distributions de dose dassfantdmes hétérogenes en vue de la
validation du code MC PENFAST.

4.3.4. Comparaison aux résultats d’une distribution en énggie gaussienne

Les distributions de dose (rendement en profondeurprofii de dose), calculées

précédemment a partir du spectre initial en énaigterminé par la méthode des moindres
carrés, ont été comparées a celles obtenues agiarte distribution énergétiqgue gaussienne
des électrons primaires identique a celle choiareBtazy (2007) pour le faisceau d’électrons
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de 18 MeV, a savoir une distribution gaussienn@etgie moyenne de 18 MeV et un écart-
type de 1 MeV.

Le test de I'index gamma (avec les critéeres d’atadsfité 1 % et 1 mm) a été utilisé pour

évaluer I'écart entre les distributions de doseuéks et mesurées.

La Figure 9 montre la comparaison entre les distidns de dose (rendements en profondeur
et profils de dose) mesurées et calculées aveade MIC PENELOPE. Les résultats du test

de I'index gamma sont représentés sur la Figure 10.

L’'analyse de ces résultats démontre que les disinibs de dose obtenues a partir des deux
spectres initiaux sont globalement équivalentesrehdement en profondeur obtenu avec le
spectre ajusté par la méthode des moindres caraés ®eilleur dans la zone proche du

parcours pratique (Figure 10a).
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Figure 9 : Rendements en profondeur (a) et prdélslose (b) mesurés et calculés a partir
d’'un spectre en énergie ajusté par la méthode deslnes carrés (MMC)

et a partir d’'un spectre énergétique gaussiext(éle 18 MeV, champ 10x10 cm2).
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Figure 10 : Résultats du test de I'index gamma fesirendements en profondeur (a) et les profildate (b)
calculés a partir d’'un spectre en énergie ajustéapaéthode des moindres carrés (MMC) et a pdiin

spectre énergétique gaussien (électron 18 MeV, gHdm10 cm2).

4.4. Mode photon 12 MV
4.4.1. Spectre en énergie des électrons primaires

Pour le faisceau de photons de 12 MV, le constmucéemnonce une énergie moyenne de
12 MeV. Dans les travaux de Mazurigral. (1999), il a été mis en évidence que I'énergie
moyenne des électrons initiaux a l'origine de csclau de photons était tres proche de
I'énergie de 12 MeV annoncée par le constructelus .cemment, Blazy (2007) a choisi une
distribution énergétique gaussienne des électranspes, d’énergie moyenne de 12 MeV et

d’écart-type de 450 keV.

Dans notre étude, huit rendements en profondeur évéit simulés avec le code MC

PENELOPE en considérant des sources d’électronsapgs ponctuelles monoénergétiques
d’énergie allant de 8 a 15 MeV, autour de I'éneagiaoncée par le constructeur. Etant donné
gue les rendements en profondeur issus d'un faisdeaphotons sont moins sensibles a
I'énergie que ceux issus d’'un faisceau d'électramspas d’énergie de 1 MeV a été considéré
pour la caractérisation du faisceau de photons2®¥. La représentation du spectre en

énergie du faisceau initial a été déterminée estat, par la méthode des moindres carrés

avec la contrainte de non-négativité, les rendesnemfprofondeur calculés a celui mesuré.

La Figure 11 illustre les différents rendementspeofondeur calculés et celui mesuré. La
représentation du spectre en énergie des élechomgires, obtenue pour le faisceau de

photons de 12 MV est illustrée sur la Figure 12.
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Figure 11 : Rendements en profondeur mesuré atléalpour plusieurs faisceaux
d’électrons primaires monoénergétiques (photon 12 séhamp 10x10 cm3).
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Figure 12 : Représentation discréte du spectraergie des électrons primaires (Saturne 43, pht2odV).
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4.4.2. Spectre en énergie a I'entrée du fantéme

La Figure 13 présente les spectres en énergie iffésedts types de particules (photons,
électrons et positofjsobtenus a I'entrée du fantdme positionnée a 90ena source. Ces
spectres sont relatifs au faisceau de photons dé\Vi2le champ d’irradiation 10x10 cm?, en

considérant le spectre en énergie des électromajes déterminé précédemment.
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—+— spectre positrons
8.0E-10 1

4.0E-10

P(E) (Particules / eV.électron primaire)

0.0E+00
0 3 6 9 12 15

E (MeV)

Figure 13 : Spectre en énergie des photons, élecebpositons a 90 cm de la source
(photon 12 MV, champ 10x10 cm?).

L’examen de cette figure met en évidence que lesposantes électron et positon dans le
spectre sont négligeables par rapport a la compogdioton. Il s’agit d'un spectre continu de
rayons X dont I'énergie s’étale jusqu’a I'énergieximale des électrons primaires. Le pic
observé a 511 keV est d a I'annihilation des positissus de la création de paires. L'énergie
moyenne du faisceau de sortie est de 3,23 MeV.eGetleur est compatible avec celle

trouvée par Blazy (2007), a savoir 3,24 MeV.

4.4.3. Distributions de dose

Le PSF calculé pour le faisceau de photons de 12 ét\partant du spectre en énergie des
électrons primaires déterminé précédemment, a seraime donnée d’entrée pour le calcul

des distributions de dose avec le code MC PENELO&1S la cuve a eau. Les rendements

! A haute énergie, le faisceau contient aussi desaeres qui ne sont pas simulés par le code PENELOPE
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en profondeur et profils de dose (a 10 cm de pagan) ainsi obtenus ont été comparés aux

mesures expérimentales.
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Figure 14 : Rendements en profondeur (a) et prdélslose (b) mesurés et calculés avec
le code MC PENELOPE (photon 12 MV, champ 10x10)cm?

Comme pour le faisceau d’électrons de 18 MeV, $& de I'index gamma (avec les critéres
d’acceptabilité 1 % et 1 mm) a été utilisé pourlésal’écart entre les distributions de dose

calculées et mesurées.

La Figure 14 montre la comparaison entre les Oistions de dose mesurées et calculées. Les
résultats du test de I'index gamma sont représenuteta Figure 15. Les résultats du test de

lindex gamma mettent en évidence un bon acconedes distributions de dose (rendements

en profondeur et profils de dose) mesurées et léasulLes écarts sont inférieurs a 1 % et 1

mm.
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Figure 15 : Résultats du test de I'index gamma fesirendements en profondeur (a)

et les profils de dose (b) (photon 12 MV, champi®cm?).

Pour évaluer la qualité d'un faisceau de phototisdite utilisé est 1eTPRy 10 (Tissue
Phantom Ratio 20/1@tilisé en Europe, IAEA 2000) ou IBDD,g 10 (Percent Depth Doses
20/10 utilisé aux Etats-Unis, Almonét al. 1999). LeTPRy 10 correspond au rapport des
doses absorbées a 20 cm et 10 cm de profondeuraserdu faisceau, pour une distance
source-détecteur constante de 100 cm (déplacemenka dcuve a eau) et un champ
d’irradiation de 10x10 cm?. LBDD,g 1pocorrespond au rapport des doses absorbées a 80 cm
10 cm de profondeur, sur I'axe du faisceau, powr distance source-surface de la cuve a eau
constante de 100 cm (déplacement du détecteun) @tamp d’irradiation de 10x10 cm2.

Etant donné que nous ne disposions ni de mesuwrae distance source-détecteur constante,
ni de mesures a une distance source-surface dirmande 100 cm, la qualité du faisceau de
photons de 12 MV a été évaluée en estimant le rappg/ Do entre les doses & 20 cm et a
10 cm de profondeur, sur I'axe du faisceau, pow distance source-surface du fantbme de
90 cm et un champ d’irradiation de 10x10 cm?2. Léldau 3 regroupe les valeurs des

rapportsDyo / Dip pour la mesure et la simulation avec le code MQIPEEOPE. Les deux

valeurs sont en accord.

Tableau 3 : Valeurs des rappditg / D1g pour la mesure et la simulation (photon 12 M\arolp 10x10 cm?).

12 MV D20/ Do
Mesures 0,628
MC 0,626

Les résultats présentés dans les Figures 14 dtddne le Tableau 3 valident la modélisation

géométrique ainsi que la caractérisation du faisdedial. Le PSF calculé contient 500
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millions de particules et servira dans le prochaiapitre au calcul des distributions de dose

dans les fantdmes hétérogeénes en vue de la valddti code MC PENFAST.

45. Conclusion

L’application de la méthode d’ajustement du speétrergétique initial, mise au point dans
cette étude, a la caractérisation des faisceaws ide I'accélérateur Saturne 43 a mis en
évidence les points suivants :

— La validation de cette méthode grace au bon aagotehu entre les distributions de dose
mesurées et calculées. |l est important de précjgem mode électron cette méthode
permet d’obtenir une représentation discrete detspeéel. En mode photon, le spectre
en énergie obtenu est moins réel a cause de l& fagnsibilité des rendements en
profondeur a la variation de I'énergie des élecmpnmaires.

— La robustesse, la simplicité de mise en ceuvre etdalité de cette méthode par rapport
aux meéthodes empiriques souvent utilisées qui okent par tatonnement plusieurs
parametres initiaux permettant de rapprocher lesiltas calculés a ceux mesurés
expérimentalement. En effet, cette nouvelle méthoglalistingue qu’'un seul degré de
liberté qui prend en compte I'énergie moyenne, istribution en énergie (incluant

I'asymétrie du spectre) et la fenétre en énergsediiectrons primaires.

5. Application aux faisceaux issus de I'accélérateuiriéaire Primus de Siemens

Dans le cadre des tests effectués sur la méthodmaldul de dose par MC dans le TPS
ISOgray™, les faisceaux de I'accélérateur Primimidaé par le constructeur Siemens ont
ete utilisés. Les géométries de la téte d’irradrmbpérant en mode photon 25 MV et en mode
électron 9 MeV ont été modélisées avec le code MENE_OPE pour le champ de référence
(10x10 cm?), des petits champs (4x4 cm2 en modphat 6x6 cm2 en mode électron) et un
grand champ (20x20 cm?) définis a 100 cm de lacgodres différents éléments de la téte
d’irradiation ont été modélisés suivant les infotimas fournies par le constructeur. Les
détails de la modélisation géométrique de la téteadiation pour les deux modes étudiés

sont fournis dans I’Annexe D.

Comme pour I'accélérateur Saturne 43, la simuladi®ia téte de I'accélérateur a pour origine
la source d’électrons primaires au niveau d'uneétiende sortie en titane de la section

déviatrice. Les caractéristiques de cette sounceasdéterminer.
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5.1. Parameétres de simulation

Les valeurs des paramétres de simulation PENELGRIE Ip faisceau de photons (25 MV)
ainsi que pour le faisceau d'électrons (9 MeV) s@sumées dans le Tableau 4. Pour les
simulations dans la cuve a eau, le choix des e coupure pour les électrons et les
positons est compatible avec I'épaisseur du voldengétection (4x4x4 mhen mode photon

et 4x4x2 mm en mode électron), la portée d’un électron de Kdd étant de 0,15 mm dans

I'eau.

Tableau 4 : Paramétres de simulation PENELOPEaisssfaux de photons de 25 MV et d’électrons de 9.Me

Parametres 25 MV 9 MeV
Cil=cC2 0,05 0,05
Wecc (keV) = Wcr (keV) 10 10
Energies de coupure (keV)
téte d'irradiation (e-, photons, e+) 500, 10, 500 00,310, 300
cuve a eau (e-, photons, e+) 100, 10, 100 10Q.0®,
Nombre d’électrons primaires 1,5%0 5.10
Techniques de réduction de variance
téte d'irradiation SEIIEII%I*\A;IELT'I’:C* -
cuve a eau NSPLIT =25 -

*BNUM : « Splitting » du rayonnement de freinagd® RRoulette Russe, SPLIT : « Splitting »
angulaire et SPLITC : « Splitting » circulaire.sbealeurs retenues pour ces techniques sont
précisées dans le Chapitre Il, Paragraphe 3.3.

La taille des voxels choisie (4x4x4 men mode photon et 4x4x2 m@en mode électron) est
un bon compromis entre I'exactitude de la doseutédcet I'incertitude associée a cette dose.
En effet, le volume de détection ne doit pas étog fpetit, sinon, le nombre d’histoires
nécessaires pour obtenir une incertitude corremtedtte plus élevé, ce qui entraine un temps
de simulation plus long. A I'opposé, le volume desgels ne doit pas étre trop grand afin de

limiter I'effet de I'intégration d’'un gradient deode.

L’incertitude statistique maximale €] associée aux calculs MC avec PENELOPE dans les
régions de forte dose (entre 50 % et 100 % de $& dwaximale) et dans les régions de faible
dose (inférieure a 50 % de la dose maximale) kgsiti€ée dans le Tableau 5 pour les deux

modes et les différents champs étudiés.
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Tableau 5 : Incertitude statistique maximale)(dssociée aux calculs MC

pour les deux modes et les différents champs &udié

Faisceau Incertitude statistique maximale) (1
Photons 25 MV Région de forte dose Région dedaioise
Champ 4x4 cm? 3% 4%
Champ 10x10 cm? 15% 2%
Champ 20x20 cm? 15% 2%
Electrons 9 MeV
Champ 6x6 cm? 2,7 % 4%
Champ 10x10 cm? 0,5% 3%
Champ 20x20 cm? 0,5% 3%

5.2.  Mesures expérimentales

Les rendements en profondeur et les profils de dosété mesurés a I'aide d’'une ClI, de type
« Scanditronix Wellhéffer CC13 Compact Chamber olyine sensible de 0,13 &ndans

une cuve a eau de 50x50x50°cm

En mode électron, la surface de la cuve a été @lac€00 cm de la source. Les faisceaux
définissant des champs 6x6, 10x10 et 20x20 cmét@nétudiés. Les profils de dose ont été
mesurés a 2 cm de profondeur (profondeur de réféjehes distributions de dose mesurées
ont été corrigées du facteBsy air IAEA 2000).

En mode photon, la surface de la cuve a été poséi® a 90 cm de la source. Les champs
étudiés sont les 4x4, 10x10 et 20x20 cmz? défirni®@cm de la source. Les profils de dose
ont été mesurés aux profondeurs 4 cm (profondeurmdximum de dose) et 10 cm

(profondeur de référence).

Toutes les distributions de dose ont été normaiséemaximum de dose. Les incertitudes

associées aux mesures sont de l'ordre de 18

2|l s’agit d’une estimation globale des incertitadgpe A et B.
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5.3. Mode électron 9 MeV
5.3.1. Spectre en énergie des électrons primaires

Pour le mode électron 9 MeV, le constructeur anaonne distribution énergétique
gaussienne d’énergie moyenne de 9,4 MeV et derterét énergie de 14 % par rapport a

I'énergie moyenne.

Comme pour I'accélérateur Saturne, nous avonsétii méthode des moindres carrés avec
la contrainte de non-négativité associée aux sitions MC (PENELOPE) pour déterminer
une représentation du spectre en énergie des a#lecprimaires de l'accélérateur Primus
opérant en mode électron 9 MeV. Dans cette étutleeBdements en profondeur ont été
simulés avec le code MC PENELOPE en considérantsdesces d’électrons primaires
ponctuelles monoénergétiques d’énergie allant delT MeV par pas de 200 keV, autour de
I'énergie moyenne annonceée par le constructeupdseen énergie a été choisi en fonction de
la sensibilité des rendements en profondeur a kdatian de I'énergie (en effet, un
changement de I'énergie initiale de 200 keV comespa un changement de 1 mm du
parcours pratique du faisceau d’électrons). Laésgmtation du spectre en énergie du faisceau
initial a été déterminée en ajustant, par la mathies moindres carrés avec la contrainte de
non-négativité, les rendements en profondeur oadcailcelui mesuré. Les simulations ont été

réalisées pour le champ de référence 10x10 cmii@éfio0 cm de la source.
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Figure 16 : Rendements en profondeur mesuré ailéalpour plusieurs faisceaux

d’électrons primaires monoénergétiques (électrbfe?, champ 10x10 cm3).
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La Figure 16 illustre les différents rendementspeofondeur calculés et celui mesuré. La
représentation du spectre en énergie des élecpdnswires, obtenue pour le faisceau
d’électrons de 9 MeV, de champ 10x10 cm?, esttilgssur la Figure 17.

0.4

0.2

Probabilité relative P(E) DE

HHHH

AT AR AP AP D gk o of o O o o of of O gV P PP P

E (MeV)

Figure 17 : Représentation discréte du spectraergie des électrons primaires (Primus, électrive?).

L’énergie moyenne du spectre représenté dans figiite est de 9,4 MeV. Cette valeur est
compatible avec la valeur de I'’énergie moyenneaddidtribution gaussienne annoncée par le

constructeur et choisie par Franchisseur (2007).

5.3.2. Spectre en énergie a I'entrée du fantdme

——

1.2E-07 - spectre photons
—e—spectre électrons
—+—spectre positrons

8.0E-08 -

4.0E-08

P(E) (Particules / eV.électron primaire)

0.0E+00 -

0 3 6 9
E(MeV)

Figure 18 : Spectre en énergie des photons, étexaibpositons a 100 cm de la source
(électron 9 MeV, champ 10x10 cm?).

La Figure 18 présente les spectres en énergie iffégedts types de particules obtenus a

'entrée du fantdbme positionnée a 100 cm de lacgouCes spectres sont relatifs au faisceau
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d’électrons de 9 MeV, de champ d’irradiation 10xh?, en considérant le spectre en énergie
des électrons primaires déterminé précédemment.

Comme cela a été déja constaté pour le faiscedactténs de 18 MeV de l'accélérateur
Saturne 43, les interactions du faisceau d’élestiarec les différents composants de la téte
du Primus modifient son énergie et donnent naigsandes photons de basse énergie. Ces
photons déposent leur énergie dans la queue demand en profondeur due au rayonnement
de freinage. La composante positon du spectreuasit@ elle négligeable par rapport a celles

des photons et électrons.

5.3.3. Distributions de dose
5.3.3.1. Faisceau d’électrons de 9 MeV, de champ 10x10 cm?

Le PSF calculé pour le faisceau d’électrons de ¥ Mk champ 10x10 cmz2, en partant du
spectre en énergie des électrons primaires détérpriicédemment, a servi comme donnée
d’entrée pour le calcul des distributions de dosde code MC PENELOPE dans la cuve a
eau. Les rendements en profondeur et profils de (lo& cm de profondeur) ainsi obtenus ont

été comparés aux mesures expérimentales.

Comme pour l'accélérateur Saturne 43, le testidddkx gamma a été utilisé pour comparer

les distributions de dose mesurées et calculéassvaleurs des critéres d’acceptabiie max

et DTAretenues pour valider les simulations MC des &isg du Primus sont choisies égales

a2 % et 1 mm. Ces valeurs sont compatibles awemdertitudes associées aux mesures en

conditions cliniques d’irradiation (de I'ordre dgb®6 & b).

La Figure 19 présente la comparaison entre lesiliitibns de dose mesurées et calculées.

Les résultats du test de I'index gamma sont reptésesur la Figure 20.
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Figure 19 : Rendements en profondeur (a) et prdélsiose (b) mesurés et calculés avec

le code MC PENELOPE (électron 9 MeV, champ 10x1€)c
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Figure 20 : Résultats du test de I'index gamma pesurendements en profondeur (a)

et les profils de dose (b) (électron 9 MeV, chdr@p10 cm3).

Les résultats du test de l'index gamma mettent @deace un bon accord entre les

distributions de dose mesurées et calculées. latsé&ont inférieurs a 2 % et 1 mm.
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5.3.3.2. Validation de la méthode pour les petits et grandshamps

La méme distribution énergétique des électrons girgm, déterminée précédemment pour le
champ 10x10 cm?, a servi pour la simulation destspet grands champs. Les faisceaux
d’électrons de 9 MeV définissant un champ d'irrtidia de 6x6 cm? et de 20x20 cm? a
100 cm de la source ont été simulés avec le codé’HELOPE.

La Figure 21 présente la comparaison des renderearpisofondeur et des profils de dose (a
2 cm de profondeur) mesurés et simulés pour ledais d’électrons de 9 MeV, de champ
6x6 cm?2. Les résultats du test de I'index gamma seprésentés sur la Figure 22. Les mémes

comparaisons sont présentées sur les FiguresZ2Bpetur le grand champ 20x20 cmz.
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Figure 21 : Rendements en profondeur (a) et prdélsiose (b) mesurés et calculés avec
le code MC PENELOPE (électron 9 MeV, champ 6x6)cm?
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Figure 22 : Résultats du test de I'index gamma fesirendements en profondeur (a)

et les profils de dose (b) (électron 9 MeV, ch&@®rp cm3).
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Figure 23 : Rendements en profondeur (a) et prdélsiose (b) mesurés et calculés avec
le code MC PENELOPE (électron 9 MeV, champ 20x28)c
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Figure 24 : Résultats du test de I'index gamma fesirendements en profondeur (a)

et les profils de dose (b) (électron 9 MeV, ch&@p20 cm3).

Les résultats du test de I'index gamma montrentoan accord entre les rendements en
profondeur et les profils de dose mesurés et aacpbur le petit et le grand champs. Les
écarts sont inférieurs a 2 % et 1 mm. |l est imgurde préciser que dans le cas du grand
faisceau, le résultat du test de I'index gammaegsté dans la zone des épaulements du profil
de dose (a une distance latérale de 8,5 cm deepdidutre de I'axe du faisceau, Figure 24b).
A ces distances présentant un fort gradient de, diésart entre la mesure et la simulation ne

dépasse pas tout de méme 1,5 mm.

La profondeuiRsy pour laquelle la dose absorbée est égale a 50 $a daleur maximale a été
évaluée pour le champ d’irradiation de 10x10 cniihdéa 100 cm de la source (IAEA 2000).
En outre, les valeurs des parcours praticgesnt éte déterminées pour les mesures et les
simulations PENELOPE pour les trois tailles de chaiu mode électron 9 MeV. Les valeurs
de ces indices sont regroupées dans le Tableaasbvdleurs simulées sont en accord avec

celles mesurées.

Tableau 6 : Valeurs des indidg etR, pour les mesures et les simulations

pour les trois tailles de champs du mode éled@rbfteV.

Rso (cm) R (cm)
Champ (cm?)
Mesures MC Mesures MC
6x6 - - 4,41 4,41
10x10 3,53 3,54 4,41 4,40
20x20 - - 4,39 4,38
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Les résultats présentés dans les Figures 19-2dnstld Tableau 6 valident la modélisation
géométrique ainsi que la caractérisation du fais@eigial pour les trois tailles de champs du
mode électron 9 MeV. Les PSF calculés pour les plsaBx6, 10x10 et 20x20 cm?
contiennent respectivement 24, 30 et 69 millions pdeticules. lls serviront, dans le
Chapitre V, au calcul des distributions de dosesdam fantbmes hétérogenes en vue de la
validation du TPS-MC.

5.4. Mode photon 25 MV
5.4.1. Spectre en énergie des électrons primaires

Pour le mode photon 25 MV, le constructeur fouraitpartir de l'intensité de la bobine

magnétique (Bending Magnet Intensity ou BMI), uneer§ie moyenne des électrons
primaires de 19,06 MeV, une énergie maximale d@320JeV et une énergie minimale de
17,87 MeV. Des travaux antérieurs sur la simulatden ce faisceau ont présenté une
distribution énergétiqgue gaussienne d’énergie mogede 15 MeV (simulation avec le code
MCNPX, Serrano 2006) ou de 16,5 MeV (simulatiore@ava version 2003 du code

PENELOPE, Franchisseur 2007) et d’'une fenétre engénde 14 % par rapport a I'énergie

moyenné

Dans notre étude, neuf rendements en profondeurétitsimulés avec le code MC
PENELOPE en considérant des sources d’électronsapgs ponctuelles monoénergétiques
d’énergie allant de 13,5 a 21,5 MeV par pas de ¥ M@tour de I'énergie moyenne annoncée
par le constructeur. La représentation du specténergie du faisceau initial a été déterminée
en ajustant, par la méthode des moindres carrés laveontrainte de non-négativité, les
rendements en profondeur calculés a celui mesw®.slmulations ont été réalisées pour le

champ de référence 10x10 cm? défini a 90 cm deuecs.

La Figure 25 illustre les différents rendementspeofondeur calculés et celui mesuré. La
représentation du spectre en énergie des élecpomsires, obtenue pour le faisceau de

photons de 25 MV, de champ 10x10 cm?, est représexntr la Figure 26.

% || est important de noter que les distributionsddee expérimentales utilisées dans notre étudeqgimiser
les parametres initiaux ne sont pas identiquedlésagtilisées par Serrano (2006) et Franchissz207).
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Figure 25 : Rendements en profondeur mesuré atléalpour plusieurs faisceaux
d’électrons primaires monoénergétiques (photoM®5champ 10x10 cm?).
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Figure 26 : Représentation discréte du spectramergie des électrons primaires (Primus, photon 25.M

5.4.2. Spectre en énergie a I'entrée du fantdme

La Figure 27 présente les spectres en énergie iffégsedts types de particules obtenus a
'entrée du fantdme positionnée a 90 cm de la oes spectres sont relatifs au faisceau de
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photons de 25 MV, de champ d’irradiation 10x10 cem?,considérant le spectre en €nergie

des électrons primaires déterminé précédemment.

—+—spectre photons
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8.0E-09 -
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Figure 27 : Spectre en énergie des photons, élecabpositons a 90 cm de la source
(photon 25 MV, champ 10x10 cm?).

L’examen de la Figure 27 montre que le spectreedtiée du fantbme est majoritairement
composé de photons (les contributions électrorositgn dans le spectre sont négligeables).
Le pic observé a 511 keV est di a I'annihilatios desitons issus de la création de paires.

5.4.3. Distributions de dose
5.4.3.1. Faisceau de photons de 25 MV, de champ 10x10 cm?

Le PSF calculé pour le faisceau de photons de 25 dé\Vchamp 10x10 cmz2, en partant du
spectre en énergie des électrons primaires détérpriicédemment, a servi comme donnée
d’entrée pour le calcul des distributions de dosede code MC PENELOPE dans la cuve a
eau. Les rendements en profondeur et profils de das4 et 10 cm de profondeur) ainsi

obtenus ont été comparés aux mesures experimentales

Comme pour le faisceau d’électrons de 9 MeV, lé desl'index gamma a été utilisé pour
évaluer I'écart entre les distributions de doseurées et calculées. La Figure 28 illustre la
comparaison entre les distributions de dose meswetealculées. Les résultats du test de

index gamma sont représentés sur la Figure 29.
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Figure 28 : Rendements en profondeur (a) et prdéilsose a 4 cm (b) et a 10 cm de profondeur (c)
mesurés et calculés avec le code MC PENELOPE ¢ptd MV, champ 10x10 cm?).
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Figure 29 : Résultats du test de I'index gamma fesirendements en profondeur (a)

et les profils de dose a 4 cm (b) et a 10 cm (Qrdéondeur (photon 25 MV, champ 10x10 cm?).

Les résultats du test de I'index gamma montrenbamaccord entre les distributions de dose

mesurées et calculées. Les écarts sont inférie2ifd &t 1 mm.

5.4.3.2. Validation de la méthode pour les petits et grandshamps

La méme distribution énergétique des électrons girems, déterminée précédemment pour le
champ 10x10 cm?, a servi pour la simulation degsgpet grands champs. Les faisceaux de
photons de 25 MV définissant un champ d’irradiatierdx4 cm? et de 20x20 cm?2 a 90 cm de

la source ont été simulés avec le code MC PENELOPE.

La Figure 30 illustre la comparaison des rendememtsrofondeur et des profils de dose (aux
profondeurs 4 et 10 cm) mesurés et simulés poiaideeau de photons de 25 MV, de champ
4x4 cm2. Les résultats du test de I'index gamma seprésentés sur la Figure 31. Les mémes

comparaisons sont présentées sur les Figures3®petur le grand champ 20x20 cmz.
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Figure 30 : Rendements en profondeur (a) et prdéilsose a 4 cm (b) et a 10 cm de profondeur (c)
mesurés et calculés avec le code MC PENELOPE ¢pt8 MV, champ 4x4 cm?).
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Figure 31 : Résultats du test de I'index gamma fesirendements en profondeur (a)
et les profils de dose a 4 cm (b) et a 10 cm (Qrdéondeur (photon 25 MV, champ 4x4 cm?).

Les résultats du test de I'index gamma mettent @wdeace un bon accord entre les
rendements en profondeur et les profils de doseurégst calculés pour le petit et le grand
champs. Les écarts sont inférieurs a 2 % et 1 rhmstla noter que dans le cas du petit
faisceau, la dose est moyennée sur le volume @eda sur le volume de détection. Cela peut

modifier la valeur de la dose dans les régions aits fgradients de dose (comme dans la

pénombre, Figures 30b et c).

Le Tableau 7 regroupe les valeurs des rapfygs Dio entre les doses sur I'axe a 20 cm et a
10 cm de profondeur mesurés et simulés avec PENELRr les trois tailles de champs du

mode photon 25 MV. Les valeurs simulées sont eardcavec celles mesurées.
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Figure 32 : Rendements en profondeur (a) et prdéilsose a 4 cm (b) et a 10 cm de profondeur (c)
mesurés et calculés avec le code MC PENELOPE ¢ptd MV, champ 20x20 cm?).
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Figure 33 : Résultats du test de I'index gamma fesirendements en profondeur (a)

et les profils de dose a 4 cm (b) et a 10 cm (Qrdéondeur (photon 25 MV, champ 20x20 cm?).

Tableau 7 : Valeurs des rappditg / D1o pour les mesures et les simulations MC
avec PENELOPE pour les trois tailles de champsdde photon 25 MV.

Champ (cm?) Mesures MC
4x4 0,640 0,642
10x10 0,652 0,650
20x20 0,673 0,672

Les résultats présentés dans les Figures 28-3a@nast ld Tableau 7 valident la modélisation
géometrique ainsi que la caractérisation du faisaeigial pour les trois tailles de champs du
mode photon 25 MV. Les PSF calculés pour les chalmgs10x10 et 20x20 cm? contiennent
respectivement 10, 80 et 400 millions de particulesserviront, dans le Chapitre V, au calcul
des distributions de dose dans les fantbmes hétéesgen vue de la validation du TPS-MC.

5.5. Conclusion

En plus de la conclusion issue de I'étude sur B&mateur Saturne 43 (cf. Paragraphe 4.5),
I'application de la méthode d’ajustement du speétrergétique initial & la caractérisation des

faisceaux issus de l'accélérateur Primus a valetée anéthode quelle que soit la taille du
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champ. La représentation du spectre en énergiawbtear ajustement des résultats pour le
champ 10x10 cm? est valide pour les autres champsadie de traitement impliqué.

Cette conclusion montre la robustesse de cetteadétpar rapport aux méthodes empiriques
qui, nécessitent parfois un changement de I'énengige la géométrie de certains éléments de
la téte d’irradiation (par exemple, la distancerems diffuseurs primaire et secondaire) afin

d’avoir des résultats équivalents aux mesuresaeticplier pour les grands champs (Biexla

al. 2001, Schreiber et Faddegon 2005, Resred. 2007).

6. Conclusions

La difficulté de déterminer le spectre en énergiptinu réel des électrons primaires nous a
poussés a chercher une méthode déterminant urésespation spectrale mathématique qui
induit un dép6t de dose correspondant a la réatipérimentale.

Ce chapitre a donc présenté une nouvelle méthodepdésentation du spectre en énergie des
électrons primaires d’'un accélérateur linéaire jestant, par le principe des moindres carrés
avec la contrainte de non-négativité, les rendesnemnt profondeur calculés a partir de
faisceaux initiaux monoénergétiques a celui mesuig@pplication de cette méthode a la
caractérisation de divers faisceaux initiaux dasxdeccélérateurs Saturne 43 et Primus a mis

en évidence les constatations suivantes :

Premierement, la simplicité de mise en ceuvre etgdalité de cette méthode. Elle ne distingue
en effet gu'un seul degré de liberté qui prend @npte I'énergie moyenne, la distribution en
énergie (incluant 'asymétrie du spectre) et |éfem en énergie des électrons primaires. Elle
est plus rapide et systématique que celles souudistes pour déterminer empiriquement

chacun de ces trois parametres caractérisant tdérerois degrés de liberté).

Deuxiemement, la validation de cette méthode pawtétermination d’'une représentation du
spectre énergétique des électrons primaires pattegdes tailles de champs, en particulier
pour le mode électron. Elle permet, en effet, dierdéiner la « meilleure » représentation
spectrale en énergie au sens des moindres carféggamme d’énergie des rendements en
profondeur simulés est choisie convenablement tt@alre, un nombre suffisant de
faisceaux monoénergétiques simulés avec un pasengié suffisamment faible pour tenir

compte de la sensibilité de la dose a I'énergie).
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Les PSF créés a I'entrée des fantdbmes et valisdespikeu homogene a l'aide de l'index
gamma, serviront comme source de rayonnement pocaltul des distributions de dose au

sein des fantdmes hétérogenes dans les prochaipires.
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Chapitre IV
VALIDATION DU CALCUL DE DOSE AVEC LE CODE MONTE

CARLO PENFAST EN CONDITIONS METROLOGIQUES

1. Introduction

Aussi précis et évolué soit-il, tout code de calpalur la planification du traitement des

patients en radiothérapie doit étre validé avantwiisation clinique.

Le nouveau code de calcul de dose par MC PENFA&IV4&et al. 2008a, 2008b, en prep.),

est fondé sur les mémes modéeles physiques d’ititegnaatilisés dans le code MC généraliste

PENELOPE (Salvagt al. 2006). Cependant, PENFAST utilise de nouveauxrilgoes de

transport pour les électrons et les positons. tlaesappeler que la précision sur la dose

calculée avec PENFAST dépend essentiellement teéidments fondamentaux :

- Le modéle physique et les sections efficaces de.cod

— Les données définissant la source de rayonneme&ntt-a-dire le PSF) qui dépend de la
caractérisation du faisceau et de la modélisatémmggtrique de la téte d'irradiation.

— Les données de géométrie qui dépendent de la omettes UH en matériau et masse

volumique attribués a chaque voxel.

L’objectif de ce chapitre est de valider la physiglu code PENFAST en évaluant 'influence
des simplifications sur les distributions de doakwées (Habiket al. 2009). La validation
des PSF utilisés comme données d’entrée pour tellcdé dose a fait I'objet d'une étude
précédente (cf. Chapitre Ill). La validation du ed@ENFAST a été réalisée sur des fantdmes
numeriques définis en utilisant les caractéristigplysiques et géométriqgues exactes des
matériaux. Les images TDM des fantémes n’ont pasiglisées pour s’affranchir de I'erreur
sur la conversion des UH en données de simulatiale e€e fait, valider le modéle physique
du code. La validation de cette conversion a faibjét d’'une étude ultérieure qui sera

présentée dans le prochain chapitre.
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Etant donné que le modele physique de PENFAST mstversion optimisée de celui de

PENELOPE, le premier peut étre validé en compasastrésultats avec ceux obtenus par
PENELOPE dans des conditions identiques. En gffeju’a maintenant, un grand nombre

d’études ont déja demontré la capacité du code RENE a simuler, avec précision, le

transport de photons et d’électrons dans la magérau voisinage des interfaces entre les
matériaux (Sempaet al. 2001, 2003 ; Carrasat al. 2004, 2007 ; Blazgt al. 2006 ; Salvat

et al. 2006 ; Blazy 2007 ; Franchisseur 2007).

Ce chapitre décrit la validation dosimétrique deautations MC PENFAST en milieux

homogene et hétérogenes (0s, poumon). Cette vahdat été réalisée, en conditions
métrologiques, pour un faisceau de photons de 12eMih faisceau d’électrons de 18 MeV
issus de l'accélérateur linéaire Saturne 43 iréstall LNHB. Les distributions de dose
calculées avec PENFAST ont été comparées a celleslées avec PENELOPE ainsi qu'a

celles mesurées expérimentalement.

La premiere partie de ce chapitre décrit la comijan des fantdmes utilisés dans cette étude
ainsi que les conditions expérimentales de meairkss parameétres de simulation MC. Les
résultats des tests de la validation dosimétriqueatle PENFAST ainsi que le gain en temps
de calcul par rapport a PENELOPE sont présentés famerniére partie de ce chapitre.
L’influence de la composition des matériaux suddse calculée est également argumentée

dans cette partie.

2. Matériels et méthodes

2.1. Fantdmes hétérogénes utilisés

Les fantbmes hétérogenes utilisés pour la validatio calcul de dose avec le code MC
PENFAST sont composés de matériaux équivalent-paufde@ Computerized Imaging
Reference Systems Incorporated ou CIRS) de faisite et équivalent-os (CIRS) de haute
densité. Les hétérogénéités de formes paralléldjgpés sont immergées dans une cuve a
eau de dimensions 40x40x40 trha paroi en plexiglas (polyméthacrylate de méthygl
PMMA) de la cuve a une épaisseur de 1,5 cm saafféniétre d’entrée du faisceau de 12x12

cm2 ou son épaisseur mesure 0,4 cm.
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Figure 1 : (a) et (c) schématisent les fantdmeérbgénes eau-poumon-eau et eau-os-eau, contenant
respectivement les matériaux équivalent-poumon@itvélent-os. La position de I’hétérogénéité dépaada
qualité du faisceau. (e) schématise le fantbmedgdde eau-os-poumon-eau. (g) schématise le fantdme
hétérogéne contenant les matériaux équivalent-powenaonfiguration médiastinale. (e) et (g) soilisés
uniguement en mode photon. (b), (d), (f) et (hyéepntent le montage expérimental des fantdmes
correspondants. Les supports et les calles utitieés mettre en place les plaques d’hétérogénsagisformés

d’'un matériau équivalent-eau et ont été placéssbiord du faisceau pour éviter toute perturbatioladeesure.
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La composition et la densité des matériaux utildaéss ces fantdbmes sont données dans le
Tableau 1. La configuration des fantbmes hétérag@a@e-poumon-eau, eau-0s-eau, eau-0s-
poumon-eau et la configuration médiastinale sondésgmtées sur la Figure 1. Ces
configurations permettent de reproduire la majatid interfaces hétérogenes rencontrées en
radiothérapie : eau/poumon/eau (Figure la et ldu/os/eau (Figure 1b) et

eau/poumon/os/eau (Figure 1c).

Tableau 1 : Composition et densité des hétérogémnatilisées dans les fantdmes.

Matériau Masse volumique Composition
(g.cm®) (% massique)
. C(60,08) ; O(23,04) ; H(8,33
Equivalent-poumon 0,30 I\/I(g(4 8))' N((Z 73) ')Cl(l( 02))
Equivalent-os 1,80 0O(33,55) ; C(30,11) ; Ca(21,57) ; P(7,83)

H(3,73) : Mg(2,09) ; N(1,08) ; CI(0,04)

2.2. Mesures expérimentales

Les mesures de dose ont été effectuées au LNHByresrant des précautions particulieres
(positionnement géométrique précis, pas de déete) afin d’obtenir des résultats les plus
précis possible. En effet, il est important de [m&cque le dispositif expérimental utilisé

difféere de celui d'un service de radiothérapie dtad puisqu’il est adapté aux besoins du
LNHB pour I'établissement des références nationales dispositif permet d’obtenir des

mesures de dose absolue avec des incertitudesgsrdehl % (@) (au lieu de 1,5 % dans des

conditions standards d'’irradiation).

La validation du code PENFAST a été réalisée poufaisceau de photons de 12 MV et un
faisceau d’électrons de 18 MeV issus de l'accé@ratinéaire Saturne 43. Le champ de
référence de 10x10 cm? a été défini a 100 cm dedace. Les distributions de dose ont été

mesurées en milieux homogéne et hétérogénes.

2.2.1. Mesures en milieu homogéne

Les rendements en profondeur et les profils de dos&té mesurés dans une cuve a eau de
30x30x30 cmde paroi en PMMA.

Les conditions expérimentales de mesure ont éegetnment décrites dans le Chapitre I,
Paragraphe 4.2.
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2.2.2. Mesures en milieux hétérogenes

Selon la nature du rayonnement, les rendementsoéonpleur ont été mesurés en amont et en
aval de I'hétérogénéité (Figure la-c) a l'aide deyindriques (PTW-31002 et NE-2571) et
plates (NACP-02 et PTW-34001). En complément, Isirdétre passif chimique de Fricka

éte utilisé pour mesurer la dose absorbée au ageindes interfaces entre l'eau et
I'hétérogénéité. Ce dosimétre, étant essentielleemrstitué d’eau, perturbe peu la mesure.
Les rendements en profondeur ont été normalisésrgggport a la dose mesurée a la
profondeur de référence dans I'eau, a savoir 1(aur le faisceau de photons de 12 MV et
4,2 cm pour le faisceau d’électrons de 18 MeV (Bleizal. 2006).

En outre, pour le faisceau d’électrons, les prafiisdose ont été mesurés a l'aide d’'une ClI
cylindrique PTW-31002 a 2,5 cm et 14,5 cm de prdéur dans le fantdbme eau-poumon-eau
(Figure 1a). Pour le faisceau de photons, les Iprofit été mesurés a 22 cm et 25 cm de
profondeur dans le fantdme présentant la configurahédiastinale (Figure 1d). Les profils

de dose ont été normalisés par rapport a la dodese.

Les volumes de détection de chacun des dosimétile®s dans cette étude sont précisés
dans le Tableau 2.

Tableau 2 : Volumes de détection du dosimétre aédet des Cl utilisés dans cette étude.

Dosimetre Volume de détection (&m
Fricke 2
Cl cylindrique PTW-31002 0,125
Y NE-2571 0,690
Cl plate NACP-02 0,250
P PTW-34001 0,350

Les détecteurs n'ont pas été modélisés dans leslations MC afin de reproduire
correctement les phénomeénes physiques d’équiliectrénique au voisinage des interfaces,
sans la perturbation des détecteurs. Par consédegmtistributions de dose mesurées ont dQ

étre corrigées de la perturbation du détecteur ptrarcomparées a celles calculées.

! Le dosimeétre de Fricke est un dosimétre chimiqusulfate de fer (F&, SO4). Sous I'effet des rayonnements
ionisants, les éléments issus de la radiolyseadiloxydent les ions ferreux Peen ions ferriques (B8. La
concentration en ions Feest alors directement proportionnelle & I'éneegisorbée dans la solution de Fricke.
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Les mesures effectuées avec les dosimétres deeFankfaisceaux d’électrons et de photons,
ont été corrigées de I'influence de la paroi (BI2897).

Les mesures effectuées avec les Cl en faisceaectfé@hs ont été corrigées du rapport des
pouvoirs d’'arrét dans I'eau et dans I'aie{S) Ssuivant le protocole de I'lAEA (2000).

Pour le faisceau de photons, les mesures effectnéasles Cl n'ont pas été corrigées en

raison de la faible variation des,$.-avec la profondeur (IAEA 2000, Blazy 2007).

Pour les mesures ionométriques relatives, les tinoges de type A (reproductibilité) sont

négligeables par rapport aux incertitudes de typgerBeurs systématiques et aléatoires de
linstrumentation) qui sont estimées a 0,56 %) (fiour le faisceau d’électrons et a 0,36 %
(10) pour le faisceau de photons. Pour les dosimedsricke, les incertitudes associées a la

mesure sont estimées a 0,8 %)(1

2.3.  Simulations Monte Carlo

Les PSF, obtenus lors de I'étape d’ajustement deanpetres initiaux (cf. Chapitre llI,
Paragraphe 4), ont été utilisés comme donnéesréé&mour le calcul des distributions de
dose en milieux homogene et hétérogenes.

Pour les calculs de dose avec PENELOPE, les fast@mieété modélisés avec le programme
de géométrie PENGEOM (Annexe A) en respectant lasactéristigues physiques et
géomeétriques des différents matériaux. Les paraséte simulation sont regroupés dans le
Tableau 3.

Tableau 3 : Parameétres de simulation MC PENELOHiE&s pour tous les matériaux

dans le cas du faisceau de photons de 12 MV aideefau d’électrons de 18 MeV.

Parametres Photon (12 MV) Electron (18 MeV)
Cl=cC2 0,05 0,05
Wecc (keV) = Wecr (keV) 10 10
Energies de coupure , @hotons, &(keV) 100, 10, 100 100, 10, 100
Techniques de réduction de variance* NSPLIT = 25 -

* La technique de réduction de variance du « spljtb est uniquement utilisée pour le mode photon.

Pour les calculs de dose avec PENFAST, les fantonmalisés ont été générés
numeériguement en utilisant un programme Fortran ajtribue le matériau et la masse

volumique corrects a chaque voxel tels qu’ils st#finis dans PENELOPE et les mesures.
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Pour comparer les distributions de dose obtenues bBas deux codes, une taille de voxel
identique a été utilisée pour les simulations. Al s’affranchir de I'effet de la taille des
voxels sur les distributions de dose, des voxetdotes de taille de cbté allant de 2 a 5 mm
ont été choisis en fonction de la configuration fdntdme. En effet, dans la géométrie
voxélisée, le voxel est une entité homogene défiareun seul type de matériau et une masse
volumique unique. Une grande taille de voxel pearicdaltérer la distribution des matériaux
et des densités dans le fantdme et par la suitdfierdds distributions de dose.

3. Résultats et discussions

3.1. Influence de la composition du matériau sur la dosealculée : Ajout de matériau
dans le code Monte Carlo PENFAST

Il est & rappeler que le calcul de dose avec le &ENFAST utilise comme donnée d’entrée

la géométrie voxélisée du milieu. Chaque voxelcasactérisé par le type de matériau et la
masse volumique correspondants. En pratique ckniges données sont déterminées a partir
des UH de I'image TDM, comme présenté dans le Gteapi Paragraphe 5.2.2. Dans cette

étude, la géométrie voxélisée des fantbmes a étérée numériquement en attribuant, a

chaque voxel, un matériau de la base de donnéesdBbiPENFAST et la masse volumique

correcte. La version originale du code PENFAST ieoritsix matériaux, a savoir : I'air, I'eau,

I'os compact, le poumon, le titane et le plomb.

Les parois des fantdmes sont composées de PMMAerianatindisponible dans la base de
données de la version standard du code PENFAST.

Dans un premier temps, pour les simulations PENFEA&STvoxels des parois ont été définis
avec le matériau eau (le matériau ayant la defsifdus proche du PMMA) et la densité
correcte (1,19 g.ci). En conséquence, une différence relative allasgy'a 8 % a été
remarquée, dans la paroi d’entrée en PMMA, entdot® calculée avec PENELOPE et celle
calculée avec PENFAST. Récemment, Verhaegen etcD@0O05) ont montré qu'une
imprécision sur la composition atomique et la masdemique entraine des erreurs sur la
dose allant jusqu’a 10 % pour des faisceaux deogpisdit et 15 MV) et jusqu’a 30 % pour des
faisceaux d’électrons (18 MeV).

Par conséquent, dans un second temps, nous avo@® ¢és tables de données (distributions
angulaires de diffusion multiple et distributiors gerte d’énergie) et les sections efficaces du

PMMA pour une large gamme d’énergie et d’angle. @@mées ont été générées a l'aide de
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simulations MC utilisant des sous-routines du cB&NELOPE. Ce matériau a ensuite été
inclus dans la base de données de PENFAST. Lotequetériau et la densité attribués aux
voxels sont corrects, les différences constatéastpgemment dans le PMMA disparaissent.

Le Tableau 4 montre les différences relatives mogsnentre les doses obtenues dans le
PMMA (a 0,2 cm de profondeur dans la paroi de lefuavec PENELOPE et PENFAST,
avant et aprés la modification de ce dernier, pplusieurs fantbmes étudiés. A titre
d’exemple, la Figure 2 illustre ces résultats dearmodes photon et électron dans le cas de la

cuve homogene.

Tableau 4 : Différence relative moyenne entre esed obtenues, dans le PMMA, avec les deux codes

PENELOPE et PENFAST, avant et aprés l'introductierce matériau dans PENFAST.

Différence relative moyenne (%)

Faisceau Fantome PENELOPE vs PENELOPE vs
(PENFAST avant) (PENFAST apres)
Eau 7,2 0
Eau-poumon-eau 7,9
Photon (12MV)

Eau-os-eau 7,2 0

Eau-os-poumon-eau 7,2 0

Eau 4,0 0,1
Electron (18 MeV) Eau-poumon-eau 3,9 0,1
Eau-os-eau 4,0 0,1

La comparaison des sections efficaces totales (pmutes les interactions utilisées dans
PENELOPE) entre le PMMA et I'eau (Figures 3a etnidntre des différences relatives
supérieures a 100 % entre les deux distributiops. différences sont dues principalement au
carbone présent a 33,33 % dans la molécule du PNM#As que la molécule de I'eau ne

contient pas cet élément, comme le montrent lesrégy3c et d.
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Figure 2 : Comparaison des courbes de dose abssubé&axe calculée avec PENELOPE et PENFAST agant
apreés l'introduction du PMMA, pour un faisceau d@ions de 12 MV (a) et un faisceau d'électrons
de 18 MeV (b). Cas de la cuve a eau avec une gangirée de 0,4 cm de PMMA.

Ces résultats confirment ce a quoi I'on s’attendaitsavoir que la différence entre les
compositions atomiques crée des différences easrsdctions efficaces correspondantes qui
elles-mémes régissent les interactions des rayoemsndans le matériau. Ces différences
entrainent ainsi des différences entre les dodesléas dans les matériaux impliqués.

On peut en conclure que pour obtenir un calcul ipréle dose par MC, la composition
atomique et la masse volumique de chaque matéoi@ent étre absolument respectées. Ceci
implique que la correspondance entre les UH etatare des matériaux biologiques doit étre

connue a l'avance.
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Figure 3 : Comparaison des sections efficacese®{glour toutes les interactions) entre le PMMAeatu en
fonction de I'énergie des photons (a) et des d@east(b). (c) et (d) représentent les sectionsafés totales des

éléments individuels en fonction de I'énergie destpns et des électrons respectivement.

Les résultats exposés dans les prochains paragraphé&té obtenus avec la version du code
PENFAST modifiée pour inclure le PMMA dans sa bds&onnées.

3.2. Comparaisons des distributions de dose

Dans cette étude, les mesures expérimentales d@sments en profondeur et des profils de
dose ont été comparées aux résultats simulés abtemac le code MC généraliste
PENELOPE ainsi que le code MC rapide PENFAST. lemapgaraisons ont été réalisées, en
milieux homogeéne et hétérogenes, pour les deugdaisc étudiés (un faisceau de photons de
12 MV et un faisceau d’électrons de 18 MeV).

3.2.1. Milieu homogéne
3.2.1.1. Faisceau de photons de 12 MV

La Figure 4 illustre la comparaison entre les distions de dose mesurées et calculées avec

PENELOPE et PENFAST dans la cuve a eau. Les caduds les deux codes MC ont été
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Chapitre 1V. Validation du calcul de dose avec le code MC PENFAST en conditions métrologiques

effectués en considérant des voxels cubiques de 4 mm de c6té. Les incertitudes statistiques
associées aux calculs MC (PENELOPE et PENFAST) sont inférieures a 0§ #a(k les
régions de forte dose (entre 50 % et 100 % de la dose maximale) et inférieures a&,0 % (1

ailleurs.
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Figure 4 : Rendements en profondeur (a) et profils de dose (b) mesurés et calculés avec
les codes MC PENELOPE et PENFAST (photon 12 MV, champ 10x10 cm?).

Le test de I'index gamma, avec les valeurs des critéres d’acceptabilité égales a 1 % (écart de
dose) et 1 mm (écart de distance), a été utilisé pour évaluer I'écart entre les distributions de
dose calculées et mesurées dans I'eau. La Figure 5 représente les résultats du test de I'index

gamma correspondant a ces mesures.
L gratuit.com &
Rappor?- gratuitcom
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Figure 5 : Résultats du test de I'index gamma pesirendements en profondeur (a) et les profildae (b)
calculés avec les codes MC PENELOPE et PENFASTt@phb2 MV, champ 10x10 cm?).

L’examen des Figures 4 et 5 met en évidence lestatations suivantes :

3.2.1.2.

Un bon accord a été trouvé entre les résultats ddex codes MC PENFAST et

PENELOPE. Les écarts sont inférieurs a 1 % et 1 mm.

Les résultats du test de I'index gamma montrenbamaccord entre les résultats du code

PENFAST et ceux obtenus expérimentalement. Towefloést important de préciser que

le résultat du test de I'index gamma est rejetér peypremier point du rendement en

profondeur (profondeur de 1 cm, Figure 5a). Etaming que ce point est situé dans la

zone de mise en équilibre électronique (ou « budd»), le rejet du test de I'index gamma

n’est donc pas rédhibitoire.

Faisceau d’électrons de 18 MeV

La comparaison entre les distributions de dose réestet celles calculées avec PENELOPE

et PENFAST dans la cuve a eau est présentée Siguee 6. Des voxels cubiques de 4 mm

de c6té ont été utilisés pour les calculs avedés codes MC. Les incertitudes statistiques
(10) associées aux calculs MC (PENELOPE et PENFASHY) isdérieures a 0,4 % &) dans
les régions de forte dose (entre 50 % et 100 Y%adiose maximale) et inférieures a 1,3 %

(o) ailleurs.
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Figure 6 : Rendements en profondeur (a) et prdélslose (b) mesurés et calculés avec
les codes MC PENELOPE et PENFAST (électron 18 Mdmp 10x10 cm?).

Les résultats du test de I'index gamma sont reptésesur la Figure 7.
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Figure 7 : Résultats du test de I'index gamma pesirendements en profondeur (a) et les profildade (b)
calculés avec les codes MC PENELOPE et PENFASTt(éle 18 MeV, champ 10x10 cm3).
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Chapitre 1V. Validation du calcul de dose avecdde MC PENFAST en conditions métrologiques

Cette étude a montré une bonne concordance erdreéliltats des deux codes MC
PENFAST et PENELOPE d’'une part, et entre les résillu code PENFAST et les mesures

expérimentales d’une autre part.

3.2.2. Milieux hétérogenes
3.2.2.1. Faisceau de photons de 12 MV

La Figure 8 illustre la comparaison entre les remelgs en profondeur mesurés et ceux
calculés avec PENELOPE et PENFAST dans les fant@aegpoumon-eau (Figure l1a), eau-
os-eau (Figure 1b) et eau-os-poumon-eau (FigureL&s)calculs avec les deux codes ont été
effectués en considérant des voxels cubiques den5dm coté. Le Tableau 5 regroupe les
incertitudes statistiques €L associées aux calculs ainsi que les différenadatives
maximales obtenues entre les mesures et les cAIKUIEPENELOPE et PENFAST) pour les

trois fantbmes étudiés.

L’analyse de la Figure 8 et du Tableau 5 montre:que

— Un trés bon accord a été globalement trouvé emiserésultats des deux codes MC
PENELOPE et PENFAST, dans l'eau ainsi qu'a l'irgéri des hétérogénéités. La
différence relative maximale est inférieure a 1t% exm.

— Les résultats du code PENFAST sont en bon accoeg #s mesures expérimentales
(ionométriques et chimiques). La différence rekativaximale a été observée au voisinage
des hétérogénéités, ou elle atteint 1,2 % poufale®mes eau-poumon-eau et eau-0s-eau
et 1,7 % pour le fantbme eau-os-poumon-eau. Eroigi@nt de I'hétérogénéite, la
différence diminue rapidement. Ces différences prtug’expliquer en partie par le fait
gue la CI cylindrique tend a sous-estimer la daseaeson de I'atténuation des électrons
de faible énergie par ses parois (voir la FigureaBbes profondeurs de 7,3 a 8,5 cm prés
de l'interface os/eau). Ces électrons sont cepeanut@en compte dans les simulations

puisque le détecteur n'a pas été modélisée.
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Figure 8 : Faisceau de photons de 12 MV : Rendesr@mprofondeur calculés et mesurés

dans les fantdbmes eau-poumon-eau (a), eau-os-patigau-os-poumon-eau (c).
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Chapitre 1V. Validation du calcul de dose avecdde MC PENFAST en conditions métrologiques

Tableau 5 : Faisceau de photons de 12 MV : La gadimeertitude statistique ) associée aux calculs MC
pour les fantbmes eau-poumon-eau, eau-0s-eau-@sgaoumon-eau. La différence relative maximaleeclats
mesures et les calculs MC PENELOPE et PENFASTgadeent indiquée.

Gamme d'incertitude statistiqued()l(%)  Différence relative maximale (%)

Fantéme
PENELOPE PENFAST PENELOPE PENFAST
Eau-poumon-eau 0,37-0,83 0,40-0,80 1,1 1,2
Eau-os-eau 0,45-0,83 0,43-0,80 0,7 1,2
Eau-os-poumon-eau 0,38-0,81 0,38-0,83 1,5 1,7

La Figure 9 montre la comparaison entre les prafdsdose mesurés et ceux calculés avec
PENELOPE et PENFAST a 22 cm et 25 cm de profondkuriere les hétérogénéités
équivalent-poumon, dans le fantdme présentantrifigioation médiastinale (Figure 1d). Les
calculs avec les deux codes ont été effectués msiderant des voxels cubiques de 2 mm de
cOté. L'incertitude statistique ¢l associée aux résultats de MC est inférieure adafs la
région centrale des profils et de 1,5 a 3 % ailddans la pénombre et en dehors du champ).
Globalement, un bon accord a été trouvé entre Esuras expérimentales et les résultats de
MC (PENFAST, et PENELOPE) puisque les écarts nasksnmt pas 2 % et 2 mm.

22 cm —PTW-31002

® PENFAST
4 PENELOPE

Dose relative

T -6 T
-10 -5 0 5 10
Distance (cm)

Figure 9 : Faisceau de photons de 12 MV : Pro@lsidse calculés et mesurés aux profondeurs indiguée
dans le fantdbme présentant la configuration médels. Les profils de dose a 25 cm de profondeur
ont été multipliés par un facteur 0,8 pour évigechevauchement.

3.2.2.2. Faisceau d’électrons de 18 MeV

La comparaison entre les rendements en profondeesumds et ceux calculés avec

PENELOPE et PENFAST, dans les fantbmes eau-pourmondéigure la) et eau-os-eau
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Chapitre 1V. Validation du calcul de dose avecdde MC PENFAST en conditions métrologiques

(Figure 1b), est présentée sur la Figure 10. Dgslsacubiques de 4 mm et 2 mm de c6té ont
été choisis pour les calculs dans les fantbmegeanion-eau et eau-0s-eau respectivement.
Les incertitudes statistiguesolassociées aux calculs ainsi que les différeneésives
maximales observées entre les mesures et les £dDl (PENELOPE et PENFAST) sont

regroupées dans le Tableau 6 pour les deux fantétudges.
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Figure 10 : Faisceau d’électrons de 18 MeV : Reradgsen profondeur calculés et mesurés

dans les fantbmes eau-poumon-eau (a) et eau-adbrau

L’'analyse de ces résultats met en évidence ledatatisns suivantes :

- D’une maniére générale, les résultats du code MGIFAST, dans I'eau ainsi qu'a
l'intérieur des hétérogénéités, sont en trés baordcavec ceux du code PENELOPE. La
différence relative maximale est inférieure a 1t% em.

— En outre, les résultats du code PENFAST sont emdanncordance avec les différentes
mesures ionométriques et chimiques. La différertaive maximale est de 1,8 % pour le

fantbme eau-os-eau et de 1,9 % pour le fantdbmepeamon-eau. Ces différences sont
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Chapitre 1V. Validation du calcul de dose avecdde MC PENFAST en conditions métrologiques

légerement supérieures a celles obtenues pour tke pboton 12 MV a cause du fort
gradient de dose observé derriére les hétérogértiites le cas du mode électron 18 MeV.

Ces différences sont tout de méme inférieuresitgred’acceptabilité de 2 % retenu.

Tableau 6 : Faisceau d'électrons de 18 MeV : Largard’incertitude statistique §) associée aux
calculs MC pour les fantdmes eau-poumon-eau ebeaau. La différence relative maximale

entre les mesures et les calculs MC PENELOPE etHAEY est également indiquée.

Gamme d'incertitude statistiqued(1(%)  Différence relative maximale (%)

Fantdbme

PENELOPE PENFAST PENELOPE PENFAST
Eau-poumon-eau 0,21-1,41 0,26 - 1,49 1,8 1,9
Eau-os-eau 0,36 - 3,3 0,43 - 3,90 1,7 1,8

La Figure 11 montre la comparaison entre les @afd dose mesurés et ceux calculés avec
PENELOPE et PENFAST a 2,5 cm (en amont de I'hé&megé équivalent-poumon) et
14,5 cm de profondeur (derriere I'hétérogénéitéivedent-poumon) dans le fantbme eau-
poumon-eau. L'incertitude statistigue moyenne)(associée aux résultats de MC est de
'ordre de 0,4 % dans la région centrale des mdfilde 0,5 a 2 % ailleurs (dans la pénombre
et en dehors du champ).

Un bon accord a été constaté entre les mesuresireepéales et les résultats de MC
(PENFAST, et PENELOPE). Les différences relativast généralement inférieures a 2 % et
2 mm. La différence relative maximale a été obseraéla profondeur 14,5 cm derriére

I'hétérogénéite, en particulier dans les réegionstotamp.
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Figure 11 : Faisceau d’électrons de 18 MeV : Psafé dose calculés et mesurés aux profondeursideq
dans le fantdme eau-poumon-eau. Les profils de @dge5 cm de profondeur ont été multipliés par un

facteur 0,8 pour éviter le chevauchement.
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Chapitre 1V. Validation du calcul de dose avecdde MC PENFAST en conditions métrologiques

Ces résultats valident la physique du code MC mpPENFAST destiné au calcul de dose en
radiothérapie. Le paragraphe suivant évalue le gaitemps de calcul obtenu avec PENFAST
par rapport au code MC généraliste PENELOPE.

3.3.  Comparaison du temps de calcul entre PENELOPE et R¥FAST

Une comparaison du temps de calcul de dose entktEPEBPE et PENFAST est présentée
dans les Tableaux 7 et 8 pour les faisceaux deophat d’électrons respectivement. Les tests
ont été effectués dans un fantdbme homogene d'eaaret les fantdbmes hétérogénes eau-
poumon-eau, eau-0s-eau et eau-os-poumon-eau. leegscant été réalisés dans les mémes
conditions, sur un « cluster » de 22 processeuMAOpteron 64 bits, 8 Go de RAM et
2,4 GHz). Le méme PSF pré-calculé a été utilisér ges deux calculs de dose avec
PENELOPE et PENFAST. En outre, le méme nombre Wines simulées et de voxels ont
éte utilisés pour les calculs avec les deux cddesemps CPU présenté dans les Tableaux 7
et 8 est le temps de calcul nécessaire pour olteriincertitude statistigue moyenne de 1 %

(10) dans les régions ou la dose est supérieure a @@ $a valeur maximale.

Tableau 7 : Comparaison du temps CPU entre les cmiles MC PENELOPE et PENFAST en fonction

du nombre de voxels utilisés pour définir le fané Cas du faisceau de photons de 12 MV.

Nombre de voxels Temps CPU Temps CPU Rapport

Fantdme (millions) PENELOPE PENI_:AST PENELOPE /
(h) (min) PENFAST
Eau 0,512 1,9 7 16,3
Eau-poumon-eau 0,512 3,4 10 20,4
Eau-os-eau 0,512 3,7 11 20,2
Eau-os-poumon-eau 0,512 4 17 14,1

Tableau 8 : Comparaison du temps CPU entre les cmles MC PENELOPE et PENFAST en fonction

du nombre de voxels utilisés pour définir le faméd Cas du faisceau d’électrons de 18 MeV.

Nombre de voxels Temps CPU Temps CPU Rapport

Fantdme (millions) PENELOPE PENI_:AST PENELOPE /
(h) (min) PENFAST
Eau 1 0,3 2 9,0
Eau-poumon-eau 1 0,7 4 10,5
Eau-os-eau 8 1,5 10 9,0

L’analyse de ces tableaux met en évidence quenipsale calcul requis par PENFAST est
généralement de l'ordre de quelques minutes, aloes PENELOPE nécessite plusieurs
heures sur les 22 processeurs. Selon la configaratmulée, PENFAST est environ 14 a 20
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Chapitre 1V. Validation du calcul de dose avecdde MC PENFAST en conditions métrologiques

fois plus rapide que PENELOPE en mode photon,eefl9 fois plus rapide en mode électron.
La raison principale du gain en temps de calculcaP&ENFAST par rapport au code

généraliste PENELOPE est I'utilisation de donnéedatactions (distributions angulaires de

diffusion multiple et distributions de perte d’égier pour tous les matériaux) pré-calculées
dans PENFAST, alors que ces données sont détesrioméede la simulation du transport des
particules dans PENELOPE (comme dans tout autre bt généraliste). De cette maniere,
une grande partie du temps de calcul est effea@néemont du calcul avec PENFAST (Salvat
et al.2008a, 2008b, en prep.).

Il est difficile de faire une véritable comparaison temps de calcul entre PENFAST et les
autres codes MC dédiés a la planification du tnaétet en radiothérapie puisque le temps de
calcul dépend de plusieurs parametres tels quedité du faisceau, le nombre d’histoires
simulées, le nombre et la taille de voxels, lddalu champ, les paramétres de simulation et
les caractéristiques du processeur. Toutefois, poair une idée sur la différence entre les
différents codes, le temps de calcul nécessaire lpsusystémes mentionnés précédemment,
dans le Chapitre |, Paragraphe 4.2, est générateteelordre de quelques minutes pour un
faisceau d’électrons et de quelques heures podaisceau de photons (Neuenschwareter
al. 1995, Kawrakowet al. 1996, Fippel 1999, Kawrakow 2000b, Sempéaal. 2000, Siebers

et al. 2000, Hartman Siantagt al. 2001, Chetty et al. 2007). Comparé a ces systemes,
PENFAST est ainsi en mesure de fournir des résuétatdes temps de calcul comparables
pour les électrons et des temps plus courts pasirpleotons. Un atout important de
PENFAST, qui le differe des autres codes MC rapi@ss qu’il n’est pas fondé sur des
modeles de sources virtuelles ou de « kernelsculéa par MC pour effectuer la planification
du traitement, mais sur [l'utilisation d'une destiop détaillée de la géométrie de
I'accélérateur et la simulation MC compléte dedetis de la section de déviation magnétique
jusqu’au patient (Salvadt al. 2008a, 2008b, en prep.). Cette approche permedleal précis

de la dose délivriée comme démontré dans cette.étude

4. Conclusions

Les résultats de ce chapitre montrent que, pourfdesseaux de photons et d'électrons,
PENFAST fournit des résultats qui sont équivaleatstermes de précision (avec des écarts

inférieurs a 1 % et 1 mm), a ceux obtenus a I'aldePENELOPE. Selon la qualité du
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faisceau et la géométrie modélisée, le code PENFAs3P a 20 fois plus rapide que le code
PENELOPE.

En outre, le bon accord entre les simulations PEBIFAt les mesures expérimentales en
milieux homogene (écarts inférieurs a 1 % et 1 neinhétérogenes (écarts généralement
inférieurs & 2 % et 2 mm) a montré la capacitéaliedENFAST a calculer une dose précise,
en modes photon et électron, méme en situation lexmpmle perturbation de la fluence dans
les régions de déséquilibre électronique en pdidicau voisinage des interfaces entre les
différents matériaux. Ces résultats valident ajpsur les configurations étudiées, les modeles

physiques inclus dans le code de calcul de dosePHIIFAST.

Par contre, bien que le code MC PENFAST soit validéegard des criteres d’acceptabilité
retenus, plusieurs remarques peuvent étre faites.

Tout d’'abord, les écarts obtenus avec PENFAST @apart aux mesures sont légerement
supérieurs a ceux obtenus avec le code PENELOPEph@aomene s’explique par la
simplification de la physique faite dans PENFASThale calculer plus vite. Ces écarts
rentrent tout de méme largement dans les critéaeseptabilité retenus.

Ensuite, dans le cadre de la présente validatoRMMA a été ajouté a la base de données
utilisée par PENFAST et les fantbmes ont été génémndmériquement pour avoir les
caractéristiques physiques et géométriques cosetdas la géomeétrie voxélisée. Dans la
version actuelle de PENFAST disponible pour lesliegtions cliniques, la géométrie
voxélisée sera définie a partir des images TDM mogat des correspondances UH-matériau
et UH-masse volumique. La vérification de la cakesation de la géométrie voxélisée,
notamment lorsqu’un matériau sera différent de aula base de données (eau, os, poumon,
air), parait alors indispensable pour valider lewdade dose dans le TPS-MC final. Cette
étape a été réalisée lors de la validation cliniqueTPS-MC qui fera I'objet du prochain

chapitre.
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Chapitre V
EVALUATION DU SYSTEME DE PLANIFICATION DE TRAITEMEN T

PAR MONTE CARLO EN CONDITIONS CLINIQUES

1. Introduction

Lors du précédent chapitre, la physique du codeREBIFAST a été validée en utilisant des
fantbmes numériques de caractéristiques réellequtalu présent chapitre est d’évaluer le
TPS ISOgray™ utilisant la méthode de calcul de dumeeMC PENFAST (appelé TPS-MC

par la suite) en conditions cliniques tout en idemtt les points critiques. Dans cette étude, le
calcul de dose a été effectué a partir des image®dl Tes fantbmes hétérogenes. La
conversion de I'information dans I'image TDM (UH) données de simulation MC (matériau

et masse volumique requis pour chaque voxel) a éiégvaluée.

Cette étude a été réalisée pour le mode photon \2%Me mode électron 9 MeV issus de
I'accélérateur linéaire clinique Primus installé @AL. Une attention toute particuliére a été
portée sur les champs de taille réduite puisqsimt de plus en plus utilisés avec le
développement de la RCMI et puisque le calcul deedavec les méthodes conventionnelles
est souvent imprécis a cause du manque d’équidleetronique latéral (Mat al. 1999,
Carrasccet al. 2004, Martens 2002b). De ce fait, en plus des plsahe référence 10x10 cm?,
les champs de 4x4 cmz2 et 6x6 cm?2 pour les modewmpldd MV et électron 9 MeV ont été
respectivement étudiés. Les distributions de ddstenoies dans le TPS-MC a partir des
images TDM ont été comparées avec celles calcudépartir des fantdbmes hétérogenes
numeriques ainsi qu’avec celles mesurées par bhes fadiographiques. Le calcul de dose a
été effectué en utilisant les PSF déja validés direunhomogene dans le Chapitre llI,

Paragraphe 5.

La premiere partie de ce chapitre décrit la comfijan des fantdmes utilisés dans cette étude
ainsi que les conditions expérimentales de mesirkss parameétres de simulation MC. Les

résultats des tests d’évaluation dosimétrique d8-WIC sont présentés dans la deuxiéme
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partie de ce chapitre. La derniere partie présengeétude permettant d’évaluer l'intérét de

I'ajout de nouveaux matériaux dans le TPS-MC.

2. Matériels et méthodes

2.1. Fantbmes utilisés

Les fantdbmes parallélépipédiques utilisés pourdéation du calcul de dose dans le TPS-MC
sont composés de plagues (CIRS) équivalent-ealuvadgnt-poumon et équivalent-os. Les
plaques sont serrées les unes aux autres afimderlia perturbation de la couche d’air inter-
plagues. La configuration des fantdmes hétérogaiésés en mode photon et en mode
électron sont présentées sur la figure 1. Le Tableagroupe I'ensemble des caractéristiques

des matériaux utilisés.

@ (b) 30 x 15 cm? 30 x 15 cm2
30x15¢cm? 30 x 15 cm? _ \ <
1cm¥____poumon [ - = C”@ poumon 0s
A
14 cm eau l4cm eau
v
N 30 x 30 cn2 - D 30 x 30 cm? >

Figure 1 : Fantdmes hétérogénes composés de plaqueslent-eau, équivalent-poumon et équivalent-os

pour le mode électron (a) et le mode photon (b).

Tableau 1 : Caractéristiques des matériaux utitisés les fantomes.

- Masse volumique Composition
Matériau 3 .
(g.cni®) (% massique)
Equivalent-eau 1,00 0(88,89) ; H(11,11)
. C(60,08) ; O(23,04) ; H(8,33
Equivalent-poumon 0,30 I\ﬁg(4 8))' N((Z 73) ')Cl(l( 02))
Equivalent-os 1,92 0(43,5) ; Ca(22,5) ; C(15,5); P(10,3); N(4,2)

H(3,4) ; S(0,3) ; Mg(0,2) : Na(0,1)

2.2. Mesures expérimentales

Dans cette étude, les mesures dans les fantom@edéEnes ont été effectuées dans le service

de radiothérapie du CAL dans des conditions stalsddiirrradiation.
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La mesure expérimentale des profils de dose danfailgdmes hétérogenes a été réalisée a
I'aide de films radiographiques. Il s’agit de fillh$2mulsion argentique. Cet instrument est le
plus répandu en radiothérapie pour des mesuresgis delatives de bonne résolution spatiale
dans un plan. L’épaisseur du film de quelques ceedsade micrometres permet de l'insérer
facilement entre les plaques équivalent-tissu eh@@as perturber la mesure, sous réserve
gu'il soit placé perpendiculairement au faisceaan®le cas contraire, une large atténuation
du faisceau est observée dans le prolongemenindulfes films utilisés dans cette étude sont
du type KODAK EDR2 (acronyme d’Extended Dose Range)

Pour mesurer expérimentalement les profils de dieseere les hétérogénéités, les films
radiographiques ont été placés entre les plaques/adgnt-eau perpendiculairement au
faisceau.

Pour le mode électron 9 MeV, les deux champs 6xBex10 cm?, définis a 100 cm de la
source, ont été étudiés. Les profils de dose entnésurés a la profondeur de 3 cm derriére
les hétérogénéités (figure 1a), pour une distaooecs-surface du fantéme de 100 cm.

Pour le mode photon 25 MV, les deux champs 4xDet1D cm?2 ont été étudiés. Les profils
de dose ont été mesurés a la profondeur de 5 gar€filb), pour une distance source-surface

du fantdbme de 95 cm.

Pour les comparaisons avec les calculs MC, touprefils de dose ont été normalisés par
rapport a la dose maximale. Les incertitudes adsscux mesures relatives par film sont de
'ordre de 1,5 % (&).

2.3. Simulations Monte Carlo

Les PSF validés dans le Chapitre Il ont été é@#isomme données d’entrée pour le calcul de

dose par MC dans les fantdmes hétérogenes.

Les distributions de dose calculées dans le TPSaM@artir des images TDM ont été

comparées a celles calculées a partir des fantdom@griques. De ce fait, I'influence de la

conversion des UH en données de simulation (matériadensité) sur les distributions de

dose a été évaluée. Pour cette comparaison, nstirggdions les deux cas suivants :

— Pour les calculs de dose effectués a partir degamdDM, les fantbmes hétérogenes
(Figure 1) ont été scannés par un tomodensitonegtnemode séquentiel avec des coupes

transverses de 2 mm d’épaisseur. Ces images TDMténensuite introduites dans le
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TPS-MC afin d’étre converties en géométries voreéks utilisées comme données
d’entrée pour le calcul des distributions de dose.

— Pour les calculs de dose effectués a partir detrfaas numeériques, les fantdbmes
voxélisés ont été générés numériquement afin diadr les caractéristiques physiques
(matériau, masse volumique) correctes aux voxéestgu’elles sont réellement utilisées
dans les mesures. Ces fichiers de géométrie vérétiat été directement utilisés pour le

calcul de dose par MC.

3. Résultats et discussions

3.1. Comparaison entre les calculs MC effectués avec desages TDM et des

fantdmes numeériques

3.1.1. Mode électron 9 MeV
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Poumon ! Os
1
."0 I
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0.4 1 . ot
Pegte
° ! L PN
* ! (X
[ ] 1 .‘
o i P
Leossossscsnt” I o,
0 ¢ ‘ L ‘ S99000000000000
5 9 13 17 21 25
Distance (cm)
(b)1.2 -
Poumon ! Os
1
* 1
U4 o ! ©® TPS-MC : numérique
* ® ' .
08 ° »! # TPS-MC : TDM
(4] * L 1
2 Y .
© 1
I . *
. '
o i :.
0.4 4 100y
* "o 0004,
1
[ ] ; ...... *
3 o
® 1 ..’
.' 1 s
0 oo ‘ ! ‘ Pouecoscsss
5 9 13 17 21 25

Distance (cm)

Figure 2 : Mode électron 9 MeV : Profils de dos@m de profondeur calculés par MC a partir

du fantdme numérique et des images TDM. Cas dmpléx6 cm? (a) et 10x10 cm? (b).
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La Figure 2 illustre la comparaison entre les psofie dose calculés dans le TPS-MC en
utilisant les images TDM et ceux calculés a paltifantdme numérique. Les profils de dose
pour les champs 6x6 cm2 et 10x10 cm? ont été obtan8 cm de profondeur derriere les

hétérogénéités équivalent-poumon et équivalenEiggi(e 1a).

Les calculs MC ont été effectués avec une taillovaeel de 4x4x2 mrh Les incertitudes
statistiques (&) associées a différents points de calcul poudés< champs sont regroupées

dans le Tableau 2.

Tableau 2 : Incertitudes statistiques)(&ssociées aux calculs MC dans

différentes positions du profil de dose pour lesxdehamps étudiés.

Distance (cm) 6x6 cm? 10x10 cm?
9,8 - 1,05 %
11,8 1,10 % 0,73 %
13 0,71 % 0,72 %
13,4 0,75 % 0,71 %
14,6 0,86 % 0,81 %
15,4 1,15 % 1,09 %
16,6 1,35% 1,34 %
17,8 1,67 % 1,35 %
20,2 - 1,98 %

La Figure 2 montre des écarts non négligeablegjaslO % d’écart) entre les deux calculs
MC, en particulier a linterface entre les deux énégénéités et derriere le matériau
équivalent-os. Derriere le matériau équivalent-ponml’écart maximal entre les deux

distributions est inférieur a 2 %.

Pour comprendre ces désaccords, nous avons exdmimgture du matériau et la masse
volumique attribuées a chaque voxel suite & la emion des UH. Les matrices de matériaux
et de densités utilisées par le TPS-MC sont viséad sur la Figure 3. Nous constatons les
points suivants :

- Les masses volumiqgues obtenues par la convers®itHedifferent des valeurs réelles,
en particulier pour le matériau équivalent-os. Rmaimatériau, la densité attribuée par le
TPS-MC varie entre 1,2 et 1,9 g.¢ralors que la densité réelle est égale a 1,9279.cm

— L’épaisseur de la plague équivalent-os dans la gémervoxeélisée issue des images TDM

varie de 1 a 2 cm (Figure 3a) alors que I'épaiss&elte mesure 1 cm.
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— Au voisinage de l'interface entre les deux héténégés (distance latérale de 12,5 a 15
cm), une partie de la plague équivalent-poumoncessidérée comme de l'air dans la
géométrie voxélisée issue des images TDM (Figuye 3a

— Dans la géométrie voxélisée issue des images TDMlisiingue au niveau des interfaces
entre les différentes plaques équivalent-eau, mhes fcouches de densités inférieures a
celle de l'eau (Figure 3b). Dans le fantdbme numéjgces interstices n'ont pas été

modélisés.

@ (b)

Materiau Couleur

eau liquide

air sec densité centrale |1.3 3: .
05 compact densité centrale |1 Q.
densité centrale 07 = l:l

Figure 3 : Matrices de matériaux (a) et de massksniques (b) obtenues suite a la conversion
des UH dans le TPS-MC ISOgray™.

La premiére origine de ces différences de matéreduke densités observées est la présence
d’'artefacts dans les images TDM. Ces artefacts,adiasprésence de la plaque équivalent-os
de forte densité, faussent les UH dans ce matétason voisinage. En conséquence,
I'attribution des matériaux et masses volumiquagiguvent des UH est aussi erronée.

Par ailleurs, la Figure 4 montre la courbe de apwadance UH = f(masse volumique) ainsi
gue les intervalles d’attribution des matériauxfemction des UH utilisés dans le TPS-MC
ISOgray™. Ces données sont définies a partir daméime contenant un certain nombre
d’'inserts de matériaux et masses volumiques corbllss transcrivent pour chaque voxel
d’'une image TDM d’'un objet, le matériau et la maaskeimique du voxel représentatif de cet
objet. D'aprés les études menées dans ce domdinesti difficile de définir des
correspondances UH-matériau et UH-densité unigGes. données dépendent en effet de
plusieurs parametres tels que les conditions diatiun des images par le tomodensitométre
(diametre du champ, tension, intensité et taille lde matrice d’acquisition) et des

caractéristiques (en particulier, la compositios déférents inserts) du fantéme utilisé pour
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déterminer les correspondances UH-matériau et Utsitke (Constantinowet al. 1992, du
Plessiset al. 1998, Schneideet al. 2000, Vanderstraetegt al. 2007, Isambert 2009). Ceci
entraine donc une imprécision sur la définition daeatériaux et des densités dans la

géomeétrie voxélisée.

~
&

(b)

cEe ml alr sec ;‘
(2]

§ -750 : |poumon ;l
% |'450 3[ eau liquide j
@ i EI

£ [os compact ;I
2 |2250 B

2 fooo 3 [ntane |
-1500 -500 500 1500 2500 3500

UH

Figure 4 : Courbe de correspondance UH-masse vqler(ia) et intervalles d’attribution

des matériaux en fonction des UH (b) dans le TRSISOgray™.

3.1.2. Mode photon 25 MV

La comparaison entre les profils de dose calcuéds de TPS-MC en utilisant les images
TDM et ceux calculés a partir du fantbme numérigsieprésentée sur la Figure 5. Les profils
de dose pour les champs 4x4 cm? et 10x10 cm? érdldenus a 5 cm de profondeur derriere
les hétérogénéités equivalent-poumon et equivasrgiigure 1b). Des voxels cubiques de 2
mm de c6té ont été choisis pour les deux calcuils ta TPS-MC. Le Tableau 3 regroupe les
incertitudes statistiques €} associées aux différents points de calcul posirdieux champs
étudiés.

L’'analyse de la figure 5 met en évidence un bonortentre les deux calculs MC.
L’influence de la voxélisation de la géométrie &g distributions de dose est donc moins
importante en mode photon 25 MV qu’en mode élec&dvieV. Une des raisons physiques
possibles a cette moindre sensibilité est qu’ertdés électrons, vu leur faible parcours,
déposent leur énergie dans un petit volume aloes lga photons du fait de leur mode

d’interaction déposent leur énergie dans un plasdjvolume.
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Figure 5 : Mode photon 25 MV : Profils de doseénbde profondeur calculés dans le TPS-MC en

utilisant les images TDM et le fantdbme numérigDas du champ 4x4 cm? (a) et 10x10 cm2 (b).

Tableau 3 : Incertitudes statistiques)(Associées aux calculs MC dans

différentes positions du profil de dose pour lesxdghamps étudiés.

Distance (cm) 4x4 cm? 10x10 cm?
9,8 - 2,1%
11,8 - 1,0%

13 21% 12%
13,4 14% 1,1%
14,6 1,6 % 1,4 %
15,4 1,7% 1,4 %
16,6 1,8% 1,0%
17,8 - 0,9%
20,2 - 1.8%

142



Chapitre V. Evaluation du TPS-MC en conditionsidlires

3.2. Comparaison entre les mesures et les calculs MC
3.2.1. Mode électron 9 MeV

La Figure 6 illustre la comparaison entre les psalie dose (a 3 cm de profondeur) mesurés
par film radiographique et ceux calculés dans I&-MC en utilisant les images TDM et le

fantdme numérique.
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Figure 6 : Mode électron 9 MeV : Profils de dos@m de profondeur mesurés et calculés par MCta par

des images TDM et a partir du fantdbme numérigaes. dii champ 6x6 cmz2 (a) et 10x10 cm? (b).

Le test de I'index gamma a été utilisé pour évaligrart entre les distributions de dose
mesurées et calculées. Dans le contexte d’une ati@id expérimentale du TPS-MC, les
valeurs des critéres d'acceptabilf®,.x et DTA retenues ont été restreintes a 2 % et 2 mm
respectivement. Les mémes criteres ont été utifieés evaluer les différentes régions du
profil de dose (intérieur du faisceau, pénombrexéérieur du faisceau). Il est a noter que la

valeur du critere d’acceptabilité sur la dogeDf,,) est compatible avec les incertitudes
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associées aux mesures (de I'ordre de 1,5 %).aLh Figure 7 présente les résultats du test de
'index gamma pour les mesures par film et lesudalpar MC (avec images TDM et fantdme

numérique) dans les deux tailles de champ étud@@dset 10x10 cm?).

(@) (b)
i ® TPS-MC : numérique ® TPS-MC : numérique

1

1

1

i * TPS-MC : TDM | ¢TPS-MC:TDM
1

1

1

1

21 25 5 9 7 21 25

13 1
Distance (cm) Distance (cm)

Figure 7 : Mode électron 9 MeV : Résultats du tkestindex gamma (2 % - 2 mm) pour les deux caltd a

partir des images TDM et a partir du fantdme nuquéi Cas du champ 6x6 cm? (a) et 10x10 cm? (b).

L’examen des deux figures 6 et 7 met en éviderspdints suivants :

— Des écarts supérieurs a 2 % et 2 mm sont obsemesles mesures expérimentales (par
film radiographique) et les résultats des deuxusalpar MC, en particulier derriere le
matériau équivalent-os. Au voisinage de l'interfaoére les deux matériaux, le résultat du
test de I'index gamma est accepté pour la simuladieec le fantdbme numeérique mais
rejeté pour le calcul avec les images TDM. Derrierenatériau équivalent-poumon, un
bon accord (écarts inférieurs a 2 % et 2 mm) egéméral observé entre les différentes
distributions, sauf pour le calcul avec les imagP# dans le cas du champ 10x10 cm?,
ou le résultat du test de I'index gamma est rgjeidr les distances latérales de 12,8 a 15
cm (Figure 7b).

— Le résultat du test de I'index gamma est rejeté pesupoints du profil situés en dehors du
champ. Ce rejet n'est toutefois pas «rédhibiteirétant donné que les critéres
d’acceptabilité dans ces zones sont généralemawnicbap plus élevés que 2 % et 2 mm

(cf. Chapitre I, Paragraphe 6.3).

En plus des erreurs liées a la conversion de I'anBlM en géométrie voxeélisée, les écarts
observés entre les mesures expérimentales etlmrdscMC (avec images TDM et fantbme

numérique), en particulier derriére la plague éal@nt-os, peuvent étre dus a la perturbation
de la mesure par la présence du film radiographiDaes le but de clarifier le comportement

dosimeétrique du film au cours de la mesure darfari®me hétérogene, nous avons effectué
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un calcul de dose en incluant le film radiograpkiglians la géométrie modélisée. Ceci était

possible avec le code MC de référence PENELOPE.

3.2.1.1. Simulation du film radiographique avec le code MC ENELOPE

Pour le calcul des profils de dose, les fantomésrbgenes avec le film radiographique inséré
dans sa pochette en papier aux positions indiqoeesdemment, ont été modélisés avec le
programme PENGEOM (Annexe A) en respectant les cténiatigues physiques et
géométriques des fantdmes. La Figure 8 montre ume en deux dimensions de la

modélisation géométrique des fantdbmes hétérogemesies films.

@

15cm
v
(b)
pochette
Gélatine et
émulsions'( Support
pochette

Figure 8 : (a) Visualisation avec le logiciel GVIRI de la géométrie modélisée du fantdme

hétérogene avec le film. (b) Agrandissement deétanggtrie modélisée du film radiographique.

Le film radiographique est composé d’'un supportpetyester de 18@m d’épaisseur. Ce
support est recouvert d’'une mince couche d’adHiésint, sur ses deux faces, une émulsion
(20 um d’épaisseur) contenant des microcristaux de brendtargent enrobés dans de la
gélatine. Ces émulsions, sensibles aux photonshkuwi sont recouvertes par une surcouche

protectrice. Le tout est contenu dans une pockettgapier étanche a la lumiére.

Les paramétres de simulation choisis pour le caleudose avec le code PENELOPE sont

regroupés dans le Tableau 4.
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Tableau 4 : Parameétres de simulation MC PENELORTS tacas du mode électron 9 MeV.

Parametres Electron (9 MeV)
Cil=cC2 0,05
Wecc (keV) = Wecr (keV) 10*
Energies de coupure *, @hotons, &(keV) 10%*, 10**, 10**

* Les valeurs dans I'’émulsion du film sont Wcc = W5 keV.
** | es énergies de coupures dans I'émulsion sori BeV pour les électrons et les positons et deM gour les
photons. Ce choix est compatible avec I'épaisseninmale du volume de détection (4 mmx4 mmx20), la
portée d'un électron de 5 keV étant de Qu&5dans I'émulsion.

La Figure 9 illustre la comparaison entre les fsafie dose mesurés et calculés par le code

PENELOPE en modélisant le film dans le fantdme ro@ene. Les profils de dose calculés

dans le TPS-MC en utilisant le fantbme numériquesiague ceux calculés avec le code

PENELOPE sans modéliser le film sont égalementepités sur cette figure. L'analyse de la

figure 9 montre que :

— Un bon accord est mis en évidence entre les résutta code PENELOPE avec
modélisation du film et ceux mesurés expérimentatén{écarts inférieurs a 2 % et 2
mm). Les écarts maximaux correspondent aux poiatprdfil situés au voisinage de
l'interface entre les deux matériaux différentsciQeeut étre dd a la perturbation de la
couche d’air inter-plaques présente durant les mesuCes interstices n'‘ont pas été
modélisés dans PENELOPE.

— Les résultats du TPS-MC calculés avec le fantdmménigue correspondent & ceux
obtenus avec le code PENELOPE sans modélisatiditinduCe bon accord confirme les
résultats de I'étude menée au Chapitre 1V sur li@a@on du code PENFAST par rapport
au code PENELOPE).
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Figure 9 : Mode électron 9 MeV : Profils de dosg@n de profondeur mesurés et calculés
par PENELOPE avec et sans modélisation du filmeiajone par le TPS-MC en utilisant

le fantdbme numérique. Cas du champ 6x6 cm?2 (8010 cm? (b).

La bonne concordance entre la simulation MC du fiidiographique et la mesure réalisée
avec celui-ci derriere le matériau équivalent-osficme la perturbation de la mesure par la
présence du film. Sa présence entraine en effgtadea composition, une perturbation de la
fluence observée en interagissant comme milieuléammntaire au sein du fantéme étudié.

Par ailleurs, I'étalonnage du film radiographiqust généralement réalisé dans un milieu
homogéene (eau) pour lequel cet instrument de mgmsséde une réponse linéaire avec la

dose recue et faiblement dépendante de I'énergfaisiceau. Dans un milieu hétérogene, les
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films ont en revanche une forte dépendance visa®s photons de basse énergie notamment
en présence de matériaux de forte densité. Letéihnd alors a surestimer la dose dés lors que
le milieu traversé est dense a cause de sa sé@sHnilx rayonnements de basse énergie
produits par diffusion dans ces matériaux. Pourraesons, le film radiographique semble
donc étre inadapté a la dosimétrie dans un mile&garbgéne composé de matériaux de forte
densité. Cette conclusion a été déja confirméephemieurs études antérieures comme celles
menées par Mayeat al. (1997), Suchowersket al. (1999), Esthappaet al. (2002), Martens

et al. (2002a), Charlanét al. (2003) et Serrano (2006). Celles-ci ont montré daes un
milieu hétérogene les films ont une sur-réponsepuotons de basse énergie notamment pour

des énergies inférieures a 400 keV.

Le bon accord entre les résultats du TPS-MC avextOrfiaes numériques et le code
PENELOPE sans modeélisation du film montre la capadgu TPS-MC a calculer une dose
précise des lors que les matériaux sont correctedwmis. Il s’agit de la dose réellement

absorbée dans le milieu sans perturbation du @étect

3.2.2. Mode photon 25 MV

La comparaison entre les profils de dose (a 5 cnmprdondeur) mesurés par le film
radiographique et ceux calculés dans le TPS-MCtiisamt les images TDM et le fantéme
numeérique ainsi que ceux calculés par le code PENH. en modélisant le film, est

présentée sur la Figure 10. Le tableau 5 regraegppdramétres de simulation PENELOPE.

Comme pour le mode électron 9 MeV, le test de Eindjamma a été utilisé pour évaluer
I'écart entre les distributions de dose mesuréesakeulées. Les résultats du test de I'index
gamma pour les deux calculs dans le TPS-MC (avagas TDM et fantdme numeérique) sont
représentés sur la Figure 11 pour les deux taitleschamp étudiées. Ce test n'a
malheureusement pas pu étre utilisé pour évaluercédculs avec PENELOPE puisque
l'incertitude statistique associée a ces calculpdseure a 2 % a @) est plus élevée que les

critéres d’acceptabilité retenus.
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Figure 10 : Mode photon 25 MV : Profils de dose@rbde profondeur mesurés et calculés
dans le TPS-MC en utilisant les images TDM etl@dme numérique ainsi que ceux calculés
par le code PENELOPE en modélisant le film. Caslthmp 4x4 cm? (a) et 10x10 cm2 (b).

Tableau 5 : Parameétres de simulation MC PENELORT tiacas du mode photon 25 MV.

Parameétres
Cl=cC2 0,05
Wecc (keV) = Wcr (keV) 10*

Energies de coupure , @hotons, &(keV) 100**, 10**, 100**

Techniques de réduction de variance*** NSPLIT =25

* Les valeurs dans I'émulsion du film sont Wcc = W5 keV.
** |_es énergies de coupures dans I'’émulsion sor HeV pour les électrons et les positons et deM pour les
photons. Ce choix est compatible avec I'épaissénimmale du volume de détection (4 mmx4 mmx20), la
portée d’'un électron de 5 keV étant de Qu&bdans I'émulsion.
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Figure 11 : Mode photon 25 MV : Résultats du testiddex gamma (2%-2mm) pour les calculs dansR&T
MC a partir des images TDM et a partir du fantdramérique. Cas du champ 4x4 cm? (a) et 10x10 cm? (b)

Malgré l'incertitude statistique élevée sur le chRENELOPE, I'analyse des deux figures 10
et 11 met en évidence que les trois méthodes dalad dose par MC donnent des résultats
trés proches. En outre, un bon accord est généeatenbservé entre les mesures par film et
les trois calculs par MC. Les écarts sont en gémdfgxieurs a 2 % et 2 mm. Toutefois, il est
important de préciser que le résultat du test oheléx gamma a été rejeté, dans le cas du
champ 10x10 cm?, pour quelques points du profitidler le matériau équivalent-poumon a
une distance proche de 14,4 cm (Figure 11b). Ceat @tre di aux fluctuations non

négligeables observées dans cette zone du pradibsie mesuré.

4, Evaluation de l'intérét de I'ajout de nouveaux matéaux dans le TPS-MC

Comme déja évoqué dans le Chapitre I, Paragraj2h, Te calcul prévisionnel de dose dans
le patient a I'aide du TPS-MC utilise en entréeiteages TDM. Les UH, de chaque pixel de
limage sont représentées a l'aide d’'une échellgrile codée en 12 bits, avec des valeurs
comprises entre -1024 et 3071. Pour les images tM corps humain, l'air est représenté
par une valeur d’'UH aux alentours de -1000, I'eauyne valeur d’'UH aux alentours de O et
I'os par une valeur d’'UH supérieure a 500.

Méme si les calculs de dose réalisés a l'aide dedthode MC sont effectués en simulant
directement les interactions entre le faisceau ketgms ou d’électrons et les tissus, la
composition atomique et la masse volumique deissegs sont nécessaires pour le calcul des
sections efficaces (du Plessisal. 1998, Schneideet al. 2000, Vanderstraetest al. 2007,
Salvatet al. en prep., Isambert 2009). La conversion correctanileau de gris de chaque
pixel des images TDM en données de simulation estdes étapes qui détermine la justesse

des calculs MC.
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Il est a rappeler que la version standard du co@e(RENFAST) implémentée dans le TPS
ISOgray™ n'inclut que quatre matériaux d’intéréhicjue, a savoir : I'eau, I'os compact, le

poumon et l'air. Dans une étude précédente (cf.p(ealV, Paragraphe 3.1), nous avons
démontré que l'introduction du matériau PMMA daadbase de données du code PENFAST

était indispensable pour améliorer la précisionlawaose calculée dans ce matériau.

Dans cette partie, I'intérét clinique d’ajouter mguveaux matériaux (tissu adipeux, cartilage,
etc.) dans le TPS-MC a été évalué en mesuranet’'sffir la dose des imprécisions de la
conversion des données TDM en données utilisabdeslgp TPS-MC. Ces imprécisions
surviennent notamment lorsqu’'un matériau est d@ifférde ceux de la base de données du
TPS-MC. De ce fait, les distributions de dose dakesi avec le TPS-MC ont été comparées a
celles calculées avec le code de référence PENELG#&ES des fantdmes hétérogénes
contenant des plaques de tissu adipeux et deaggtiLes distributions de dose obtenues avec
le faisceau de photons de 25 MV et le faisceawedtgdns de 9 MeV, de champ 10x10 cmz?,

de 'accélérateur Primus ont été étudiées.

La configuration des fantdmes hétérogenes étudiéseprésentée sur la Figure 12. La
composition et la masse volumique des matériauiségi dans ces fantdmes sont données

dans le Tableau 6.

2cm
4 cm$ Tissu adipeux 08¢ L3Sy AipeuX
2 cma cartilage 4
A
24.cm Tissu adipeux 21,2 cm Tissu adipeux
v v
D 30 x 30 crh - D 30 x 30 crf

Figure 12 : Fantdmes hétérogénes composés de pldquessu adipeux et de cartilage,

pour le mode photon (a) et le mode électron (b).
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Tableau 6 : Composition et densité des matériailisag dans les fantdmes hétérogénes.

- Masse volumique Composition
Matériau 3 .
(g.cni”) (% massique)
. . C(63,76) ; O(23,27) ; H(11,87) ; N(0,80) ; CI(0,12)
Tissu adipeux 0,92 S(0,07) ; Na(0,05) ; K(0,04) ; P(0,02)
. O(74,46) : C(9,90) ; H(9,53) ; N(2,20)
cartilage 11 P(2,20) ; S(0.90) ; Na(0,50) ; CI(0.31)
(@ - - 6
32 a-lt—ili)seuu (I::grg- Tissu adipeu ——PENELOPE
——TPS-MC
‘.'N —différence relative (%) 4
g 09
] 16 §
s s
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Figure 13 : Comparaison des rendements en proforadzulés avec PENELOPE et le TPS-MC
dans le fantdme hétérogéne en mode photon (a)rabde électron (b). La différence relative

entre les deux distributions est représentééaxe tes ordonnées de droite.

Pour les calculs de dose avec PENELOPE, le fantdétérogene a été modélisé avec le
programme de géométrie PENGEOM (Annexe A) en réapeta composition atomique et la

masse volumique des différents matériaux.

Pour les calculs de dose avec le TPS-MC, les faedbmwoxélisés ont été généres
numeériguement en attribuant la masse volumiqueectara chaque voxel. Toutefois, pour

I'attribution des matériaux, les plaques de tisspeux et de cartilage ont été respectivement
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définies par de I'eau et de I'os compact disposiidans la base de données du TPS-MC.
Cette attribution correspond a ce qui serait faitdle cas d’'un calcul réel avec le TPS-MC
(Isambert 2009).

Des voxels cubiques de 4 mm de c6té ont été witla@s les deux cas de simulation.

La Figure 13 compare les rendements en profonddoulés avec PENELOPE et le TPS-MC
dans les fantbmes hétérogenes. Des différencas/eslanon négligeables, allant jusqu’a 5,3
% pour le mode photon et jusqu’a 15 % pour le méldetron, ont été observées dans le
cartilage et le tissu adipeux, en particulier auswmage des interfaces entre les deux
matériaux. En effet, dans le TPS-MC, les distrimsgi de diffusion multiple (distributions
angulaires et de perte d’énergie) utilisées poutisieu adipeux et le cartilage sont celles
définies pour I'eau et I'os compact respectivemeatmolécule du tissu adipeux contient 64
% de carbone alors que I'eau n’en contient pasnBene, le cartilage ne contient pas de
calcium alors que la molécule d’os compact en eomti22 % ; ces deux matériaux
contiennent aussi des teneurs différentes en hgdeogt en phosphore. Ces différences en
composition entrainent des différences en secfiiicaee des interactions des photons et des
électrons dans le matériau, comme il a été démalaimé le Chapitre IV, Paragraphe 3.1. Les
effets dosimétriques des électrons rétrodiffusésiaterfaces entre les différents matériaux
sont donc différents entre les diverses compostion

Tous ces résultats montrent, mais on s'y attendaii| est illusoire d’espérer obtenir des
résultats corrects avec des matériaux qui ne sastigs bons. Ainsi, il est particulierement
important de pouvoir distinguer les différentes positions d’os (cartilage, os spongieux,
etc.) et de matériaux équivalent-tissu (tissu adipenuscle, peau, etc.) afin d’effectuer un

calcul précis de dose par MC dans le patient.

Ces résultats rejoignent ceux de différentes étoumsdes sur ce sujet (du Plesdial. 1998,
Schneideret al. 2000, Vanderstraeteet al. 2007, Isambert 2009). Toutes ces études ont
démontré I'importance de l'utilisation de plusiew@mpositions d’os pour le calcul de dose
par MC. Parmi elles, une étude récente de Vandetsmet al. (2007) a montré que
I'utilisation d’'un seul type d’'os donne des diffaces allant jusqu’a 10 % (pour un faisceau
de photons de 6 MV) par rapport a l'utilisation w'assemblage de dix types d'os différents.
Dans le cadre du projet MAESTRO, Isambert (200@piafirmé que I'utilisation d’'un seul
type d’'os n’est pas suffisante pour une convergigtise des images TDM en géométrie
voxeélisée, en particulier dans le cas des imagés téte et du cou.
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5.

Conclusions

L'étude des distributions de dose dans un fantoétérbgene, effectuée avec le TPS-MC

ISOgray™ en conditions cliniques, a mis en éviddaseonstatations suivantes :

La capacité du TPS-MC a calculer une dose prédiselars que les caractéristiques
physiques et géométriques des éléments étudiescemerctes et que la perturbation de
'instrument de mesure est prise en compte.

L’'imprécision du TPS dans l'attribution des matéxiaet des masses volumiques a la
géométrie voxélisée utilisée pour le calcul de dpse MC. Cette imprécision est
principalement due a la présence d’artefacts demage TDM, en particulier en présence
de matériaux de masse volumique élevée. Il est dénessaire d’introduire dans le TPS
un algorithme de correction automatique des art®f&2n ajoute a cela la problématique
de la dépendance des données de correspondanceatdéHam et UH-densité aux
conditions d’acquisition de I'image et au fantom#is€. De plus, cette imprécision peut
étre liée a linsuffisance du nombre de matéria@fints dans le code PENFAST,
notamment lorsqu’un matériau est différent de cdeita base de données du code. D’ou
la nécessité de dissocier plusieurs compositions (Lartilage, os compact, etc.) et de
matériaux équivalent-tissu (tissu adipeux, muspdau, etc.) pour améliorer la précision
sur la dose calculée dans ces matériaux.

La mauvaise réponse du film radiographique en mitiétérogéne. Son emploi avec des
fantdmes hétérogenes n’est pas conseillé puigoerilirbe la dose par sa présence dans le
milieu et qu’il présente une grande sensibilité ahwtons de basse énergie diffusés par
les milieux denses. L'utilisation d’autres types diesimétres qui perturbent moins le
champ de rayonnement est plus adaptée, comme @apéxles dosimétres équivalents-

tissus (dosimetres thermoluminescents, etc.).
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CONCLUSION GENERALE ET PERSPECTIVES

Les TPS qui utilisent des méthodes numériques iglass sont rapides, mais peu précis,
notamment lorsque la tumeur est située dans desszmoches d’hétérogénéités comme le
poumon ou I'os. La méthode MC permet une estimad®ia dose tres proche de la réalité en
répondant au critére de précision exigé (3 % sdoke délivrée). Cependant, depuis plusieurs
années, le recours a cette méthode dans les TiRSide a une impossibilité liée au temps de
calcul nécessaire pour obtenir une incertitudassigie acceptable. Or ce recours devient
inévitable si I'on veut aborder des configuratioosmplexes inhérentes aux nouvelles
techniques de radiothérapie comme par exemple MIRC

Pour répondre a cet enjeu, des avancées consigeratrtives a la rapidité du calcul MC ont
été apportées dans le cadre du projet européen MIRBESavec le développement du nouveau
code PENFAST ainsi que dans le cadre du projet TEDE avec la parallélisation de ce
code. PENFAST permet une simulation rapide de ke di®posée par des photons, électrons
et positons dans des géométries voxélisées (iskemsmages TDM) a partir de PSF pré-
calculés avec le code MC généraliste PENELOPE. PENFest fondé sur les mémes
modeles d’interactions physiques que ceux utilsess PENELOPE, mais il met en ceuvre de
nouveaux algorithmes de transport des électrommsitons afin de réduire le temps de la

simulation.

Dans ce contexte, ce travail de thése, issu ddaesprojets, consiste a évaluer d’'une part les
performances techniques (temps de calcul) et dapéarrt les performances dosimétriques
(précision) du code MC rapide PENFAST en vue deutibisation en routine clinique comme

outil de calcul de dose performant au service diakothérapie de qualité.

La premiere partie de ce travail a été consacr@evalidation des différentes améliorations
apportées aux deux codes MC PENELOPE et PENFASiTdidiccélérer le calcul et a leur
optimisation afin d’obtenir la meilleure performa&nen terme de gain en temps de calcul.

Tout d’abord, la parallélisation des deux codesuisant I'interface MPI et un générateur
parallele de nombres pseudo-aléatoires, a étééealldes comparaisons entre les résultats des
codes parallélisés et ceux des codes standardpémahélisés) ont été effectuées dans le cas

de l'accélérateur linéaire Saturne 43. Les résulbmt montré un trés bon accord entre les
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versions parallélisées et non parallélisées etl@atiainsi la parallélisation de PENELOPE et
de PENFAST. En outre, des tests de scalabilité @@t effectués pour évaluer les
performances en terme de gain en temps de caleslrdsultats ont démontré que le gain en
temps de calcul augmente quasi-linéairement avewimebre de processeurs utilisés. Cette
étude des codes parallélisés a montré la simpldgémise en ceuvre des différentes
fonctionnalités ainsi que la possibilité de I'oliten des performances attendues.

Par la suite, les techniques de réduction de vegigmmoposées dans le code PENELOPE
(« splitting » du rayonnement de freinage, « splitt> et roulette russe angulaires ainsi que
« splitting » circulaire) ont été optimisées afinldenir la meilleure efficacité de simulation.
Cette étude a mis en évidence un gain d'un facténimal de 500 sur le temps de calcul du
PSF. Ces techniques ont été ensuite validées drantqgu’elles n’introduisaient aucun biais
dans les résultats obtenus. Les spectres en énaegieparticules a la sortie de la téte
d’irradiation et les distributions de dose calcwd@sc les techniques de réduction de variance
ont été comparés a ceux d’'une simulation analodpues le cas du faisceau de photons de 12
MV de l'accélérateur Saturne 43. Le bon accordwéoa confirmé que ces techniques ne
biaisent pas les résultats.

A l'issue de cette partie, la démonstration deligdtion des méthodes MC en clinique, grace
a une réduction du temps de calcul, a été faitte@ude a permis de mettre en évidence les
performances techniques des codes MC PENELOPE MERE&T, moyennant ['utilisation

des techniques de réduction de variance et leatl@lisation.

Dans la deuxieme partie de ce travail, une nouvekghode d’ajustement du spectre en
énergie des électrons primaires a la sortie deetdion de déviation magnétique d’un
accélérateur linéaire a été présentée et testéeff@n une étape indispensable au calcul de
dose avec le code MC PENFAST concerne la déterromades caractéristiques du faisceau
d’électrons primaires (distributions énergétiqupatmle et angulaire de ces électrons),
caractéristiques qui sont relativement mal conretedifficilement mesurables. Les études
antérieures sur la sensibilité des résultats deralation MC aux caractéristiques du faisceau
initial ont montré que sa divergence angulaire tawaie influence négligeable sur les
distributions de dose. De plus, nous avons démomindr les faisceaux étudiés, une influence
tres faible de la taille de la source d'électromgmpires sur les profils de dose. En
conséguence, la caractéristique principale dudaisd’électrons primaires a ajuster reste son
énergie (c’est-a-dire sa distribution énergétiquéisqu’elle affecte directement la qualité du

faisceau.
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La méthode présentée repose, tout d’abord, suriephss simulations du rendement en
profondeur dans I'eau réalisées avec le code MCétitgence PENELOPE en considérant
différents faisceaux d’électrons primaires mono@éeques. Ensuite, le principe des
moindres carrés avec la contrainte de non-néegatat utilisé pour obtenir une représentation
discrete du spectre énergétique des électrons ipeisnqui permette d’obtenir un rendement
en profondeur se conformant au mieux aux mesungériementales. Le premier avantage de
cette méthode, par rapport aux méthodes empirigée§ralement utilisées, est sa simplicité
de mise en ceuvre ainsi que sa rapidité. Elle riendige qu’un seul degré de liberté qui prend
en compte I'énergie moyenne par le biais de lailigion en énergie qui inclue 'asymétrie
du spectre. Son deuxiéme avantage est qu'elle pedmedéterminer la « meilleure »
distribution en énergie au sens des moindres carrés

Pour valider cette méthode, des simulations aveddeix accélérateurs Saturne 43 et Primus
recouvrant les modes photon et électron selon sidgeénergies et tailles de champs ont été
réalisées. Les résultats du test de I'index ganutiizsé pour évaluer la concordance entre les
simulations et les mesures dans une cuve a eapeamis de valider cette méthode pour les
deux modes et tous les champs étudiés en montrensa robustesse.

A l'issue de cette partie, les PSF créés a I'endeefantdmes ont été utilisés comme données
d’entrée pour le calcul des distributions de dose sain des fantdbmes homogéne et
hétérogenes en vue de la validation dosimétriquende PENFAST.

Dans une troisieme partie, une évaluation de Iaiglg du code MC rapide PENFAST a été
effectuée. Cette étude a été réalisée sur desnfiastumeériques définis en utilisant les
caractéristiques physiques et géométriques exalgesmatériaux. Les images TDM des
fantdmes n’ont pas été utilisées pour s’affrandkit’'incertitude sur la conversion des UH en
données de simulation et de ce fait, valider le @mg@hysique du code. Cette validation a été
menée, en conditions métrologiques, pour un faisceEaphotons de 12 MV et un faisceau
d’électrons de 18 MeV issus de I'accélérateur Satd3 installé au LNHB. Les distributions
de dose calculées avec PENFAST en milieux homogehétérogénes (os, poumon) ont été
comparées a celles calculées avec le code MC ds€@ENELOPE ainsi gu’aux mesures
expérimentales (ionométriques et chimiques). Céttele a nécessité I'introduction d’un
nouveau matériau dans la base de données du cO84eABH . En effet, pour utiliser de fagcon
optimale les capacités du code MC, une descripéigrius précise possible de la composition
atomique et de la masse volumique des matériaustiogent la géométrie est requise.
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Le bon accord entre les différents résultats a [geume validation des modeéles physiques
inclus dans le code PENFAST pour les configuratiéngliées. Cette étude a montré que,
pour des faisceaux de photons et d'électrons, PENFAournit des résultats qui sont

équivalents, en termes de précision, a ceux obtaniasde de PENELOPE. Selon la qualité

du faisceau et la géométrie modélisée, le code RPENFest 9 a 20 fois plus rapide que le
code PENELOPE. En outre, le bon accord entre imsilations PENFAST et les mesures
expérimentales en milieux homogene et hétérogémesnaré la capacité du code PENFAST
a reproduire les phénomenes physiques en modesrpbotlectron et a calculer une dose

précise méme en condition de manque d’équilibretr@rique.

Bien que le code MC PENFAST soit validé pour desditions métrologiques sur des
fantbmes numériques de caractéristiques réellesaltal de dose dans le TPS ISOgray™
fondé sur le code MC PENFAST doit étre évalué endiimns cliniques standards
d’irradiation sur des images TDM avant toute wdiiisn en routine clinique. La conversion
des UH en données de simulation (matériau et massenique requis pour chaque voxel)
peut étre ainsi évaluée.

Cette étude a fait I'objet de la derniére partiecdetravail. Elle a été menée pour le mode
photon 25 MV et le mode électron 9 MeV issus ded&érateur Primus installé au CAL. En
plus du champ de référence 10x10 cm?, les petdampl 4x4 cm2 et 6x6 cm? pour le mode
photon et le mode électron ont été respectiventeiés. L'étude en milieu hétérogéne (os,
poumon) a été réalisée par comparaison des ditnitsude dose obtenues dans le TPS-MC a
partir des images TDM avec celles calculées arpdes fantbmes numeériques ainsi qu’avec
celles mesurées par des films radiographiques.

Les résultats ont montré la capacité du TPS-MCl@ulea une dose précise dés lors que les
caractéristiques physiques et géométriques deseaténmétudiés sont correctes et que la
perturbation de l'instrument de mesure est priseanpte. Cette étude a toutefois révelé une
imprécision du TPS dans I'attribution des matériatiles masses volumiques a la géométrie
voxélisée utilisée pour le calcul de dose par MCparticulier en présence d’'un matériau de
densité élevée (0s). Cette imprécision est priteipant due a la présence d’artefacts dans
limage TDM induits par ce matériau dense. On a&oat cela la problématique de la
dépendance des données de correspondance UH-maédrieH-densité aux conditions
d’acquisition de I'image et au fantbme utilisé pdéterminer ces correspondances. En outre,
la simulation du film radiographique avec le cod&NELOPE a mis en évidence la mauvaise
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réponse du film en milieu hétérogéne a cause gedarbation induite par sa présence dans
le milieu et de sa sensibilité aux photons de béssegie diffusés des milieux denses.

Cette derniére partie a également démontré l'intfegouter de matériaux supplémentaires a
utilité clinique dans le TPS-MC. Les écarts nonligégbles observés entre le calcul de la
dose dans le vrai matériau (PENELOPE) et celui tlansatériau attribué par le TPS-MC ont
montré la nécessité de dissocier plusieurs compnsitd’'os (cartilage, os spongieux, 0s
compact, etc.) et de matériaux équivalent-tisssisiftiadipeux, muscle, peau, etc.) pour

améliorer la précision sur la dose calculée dassr@ériaux.

Ce travail de these a permis de développer uneetlileuméthode d’ajustement du spectre
initial en énergie d'un accélérateur linéaire eéwdluer les performances techniques et
dosimétriques du code MC rapide PENFAST. Toutef@sant sa mise en service
opérationnel, il conviendra de :

— Faire une étude plus approfondie de l'influencdaleomposition des matériaux sur la
dose calculée afin de déterminer quels matériangantrés en clinique, il est nécessaire
d’ajouter dans le code PENFAST pour atteindre &igion requise sur la dose calculée.
En effet, nous avons montré par comparaison eridEHROPE (qui dispose de tous les
matériaux) et PENFAST (qui dispose uniquement dig, I'eau, I'os et le poumon) qu'il
est nécessaire d’ajouter des matériaux supplémestaiintérét clinique dans PENFAST
tels que le cartilage, les tissus adipeux, etcudés types de tissus comme le muscle, la
peau, les divers types de tissus osseux, etcntéstifinir et a tester.

— Introduire dans le TPS un algorithme de correcéiotomatique des artefacts induits par la
présence d'objets de forte densité. Cela seracpaéiement utile, en cas de présence de
prothése ou plombage dentaire, pour corriger les ddiAs les images TDM et donc
ameéliorer la précision sur la conversion des UHnatériaux et masses volumiques et par
conséquent sur la dose calculée. Dans la versitmelec du TPS-MC [ISOgray™,
I'utilisateur peut délimiter la zone artéfactée umage TDM et corriger manuellement
les attributions de matériaux et masses volumiquaEsrectes.

— Compléter la validation du TPS-MC comme pour tauteTPS conventionnel suivant les
protocoles traditionnels de référence (AAPM 1995198, ESTRO 2004, IAEA 2004,
NCS 2006). Il faudra, par exemple, vérifier l'inflaice de la distance a la source, de
I'asymétrie, des modificateurs de faisceaux (cacheslés, collimateur multilames, filtre

en coin), de l'obliquité et Iirrégularité de sueky etc. Il conviendra, en outre, de vérifier
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le calcul de dose dans des fantdmes anthropomarghiqu dans des cas cliniques plus

proches de la réalité et aussi de tester d’auteehimes de traitement (Varian et Elekta).
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Annexe A

LE CODE MONTE CARLO PENELOPE

Cette annexe fournit une description détailléealstiucture du code PENELOPE composé
d’'un ensemble de programmes dédiés a la gestida gartie physique et de trois fichiers
d’entrée pour gérer les paramétres de simulatiola ef¢ométrie. Les modéles physiques
utilisés dans le code pour simuler le transport destrons, positons et photons sont

€galement décrits.

1. Structure du code PENELOPE

Le code PENELOPE est constitué d'un ensemble dgranomes écrits en FORTRAN77. La
Figure 1 schématise I'ensemble des programmes et diehiers d’entrée
permettant la simulation avec PENELOPE. La simafatest pilotée par le programme
principal PENMAIN en faisant appel aux trois fictsed’entrée (FICHIER.in, FICHIER.mat
et FICHIER.geo) et aux deux autres programmes PENEH et PENGEOM.

[ Données matériaux ]

Programme
MATERIEL

Fichier d’entrée de la géométrig Fichier d’entrée de la simulatio Fichier d’entrée des matériaux
FICHIER.geo FICHIER.in FICHIER.mat

Programme de géométri Programme principal Programme de transpon
PENGEOM PENMAIN PENELOPE

Fichiers de sortie

Figure 1 : Structure de I'ensemble des programrhéisteers d’entrée du code PENELOPE.
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1.1. Programme principal PENMAIN

Le programme principal PENMAIN gére les appels différents programmes concernant la
géométrie, les matériaux et la physique. Il calcetlestocke les moyennes des grandeurs
d’intérét générées par le modeéle de diffusion amndans le programme PENELOPE a la fin

de la simulation.

PENMAIN est structuré pour que I'histoire d’'une fparle soit générée comme une séquence
de sauts ou « jumps ». A la fin de chaque déplangrtee particule subit une interaction, au
cours de laquelle elle perd de I'énergie, changdition et dans certains cas, produit une
particule secondaire. Les électrons et les phatons simulés selon le schéma présenté sur la
Figure 2 en faisant appel aux divers sous-prograsrsuvants (Salvadt al. 2006) :

— PEINIT qui initialise les variables d’entrée dedianulation avec les données du fichier
d’entrée FICHIER.In.

— GEOMIN qui lit le fichier décrivant la géométrie garifiant son exactitude. Il détermine
le nombre NBODY de corps décrits et le nombre NMé&d matériaux composant cette
géomeétrie.

— LOCATE qui localise la particule (X,Y,Z) dans la apdétrie en repérant le corps
(IBODY) et le matériau (MAT).

— CLEANS qui initialise a zéro le compteur des paltts secondaires créées lors des
interactions engendrées par une particule primaire.

— START qui force le prochain événement a étre traitdime un événement « mou ». Ce
sous-programme est appelé avant de débuter laaionld’'une particule primaire ou
secondaire et lorsqu’une particule traverse urefente. Il est uniguement nécessaire pour
la simulation des électrons et des positons. Pesirphotons, START n’a aucun effet,
cependant il est préférable de I'appeler pour teasypes de particules puisqu’il vérifie
que I'énergie de la particule soit bien comprisesdéntervalle attendu.

- JUMP qui détermine la longueur DS du pas jusquiachmin événement. La position de
cet événement est alors calculée. Si la particitetihverser une interface, la particule est
stoppée juste apres l'interface et la longueur BSréévaluée. Si la particule sort du
systéme, la simulation de la particule est termih&gude des particules secondaires peut
débuter.
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Initialiser PENELOPE : CALLPEINIT (...)
Initialiser PENGEOM : CALLGEOMIN (...)

N=0

v

Nouvelle cascadeN = N+1

v

Définition de I'état initial de la particule incidee :
Type de particuleKPAR), énergie E), position K,Y,Z),
direction d{J,V,W), poids WGHT), origine (LB )

v

CALL LOCATE
Détermine le corps (IBODY) et le matériau (MAT

v

CALL CLEANS

+

v

CALL START

A

v

CALL JUMP(DSMAX,DS)
Géneére le pas DS jusqu’au prochain événemeft

v

CALL STEP(DS,NCROSS)

v

oui

NCROSS >0 ?

Traversée d’une interface?

non

L

Ajustement de DSpour arréter
le trajet avant I'interface

v

Calcul de la nouvelle position
R=r+DSd

4

Particule sort du systéme P
MAT =07

v

non

Changement du corps et du
matériau ?

oui

A\ 4

Calcul de la nouvelle position
R=r+DSd

oui

v
CALL KNOCK

v non

A

A 4

E < EABS(KPAR) ?

CALL SECPAR(LEFT)
Rappel des particules secondaires

oui

v

Particules secondairé&EFT >0 ?

v

non

non

Particules primairesl < NTOT ?

¥ Oui

END

Figure 2 : Algorithme du programme principal PENNiAdlu code PENELOPE (Salvet al. 2006).
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— STEP qui déplace la particule d'une distance DS®rdéhée au cours de JUMP puis
localise sa nouvelle position ainsi que le matéqau compose le milieu. Il détermine
également le nombre NCROSS d'interfaces traversées.

— KNOCK qui simule I'événement suivant, calcule laumelle énergie et la direction de la
trajectoire de la particule et enregistre les éfatSaux des particules secondaires
éventuellement générées dans la pile secondairgnudation d’une particule est stoppée
si son énergie est inférieure a I'énergie de coelEABS.

— SECPAR qui initialise la simulation de chaque mait secondaire et la retire de la pile.
Le paramétre LEFT correspond au nombre de pari@deondaires restantes dans la pile.

Lorsque LEFT = 0, une nouvelle particule primaisegenéreée.

1.2. Fichiers d’entrée

Les parameétres concernant les particules simuléagométrie du milieu et sa composition
sont définis et gérés par les trois fichiers d'@atFICHIER.in, FICHIER.geo et FICHIER.mat

auxiliaires au programme principal PENMAIN.

1.2.1. Fichier d’entrée principal FICHIER.Iin

Le fichier dentrée principal FICHIER.in contienbus les paramétres nécessaires a
l'initialisation des simulations. Il rassemble |g@srameétres suivants a spécifier par I'utilisateur
(Salvatet al. 2006) :

- KPAR qui est le type de particule. Il est égal@olir les électrons, a 2 pour les photons et
a 3 pour les positons.

- SENERG qui est I'énergie en eV des particules prigsaincidentes dans le cas d'une
source monoénergétique. Dans le cas d’'un spectr@ydanement, chaque SPECTR ligne
définit une énergieElu spectre et la probabilité relative associée P

- SPOSIT(X,Y,Z) qui sont les coordonnées en cm dpadsition initiale de la source de
rayonnement.

— SDIREC(THETA,PHI) qui sont I'angle polaiet I'angle azimutafd en degrés donnant
la direction initiale de I'axe du faisceau.

— SAPERT qui est I'angle apparent en degré du faisgetal.

— NMAT qui est le nombre de matériaux différents dégrssemble du systeme modeélisé.
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EABS(KPAR) qui est I'énergie de coupure en eV pobaque type de particules. Une

particule est supposée absorbée dans le milieonsésergie cinétique est inférieure a la

valeur EABS, une autre particule est alors simuléss positons sont annihilés apres

absorption.

C1, C2, Wcc et Wcer qui sont les valeurs de coupuagactéristiques du processus de la

simulation mixte :

— Cl1 est lié a la déflexion angulaire moyenne pradpdr la diffusion élastique multiple
le long d’'un parcours égal au libre parcours mogetie deux événements élastiques
« catastrophiques ». C1 varie de 0 pour la simadapurement détaillée a 0,2 qui
correspond a un angle de déflexion moyen de 37edegr

— C2 est la fraction moyenne maximale d’énergie perdmtre deux événements
élastiques « catastrophiques ». Sa valeur vareale,2.

— Wecc et Wcr sont la perte d’énergie seuil en eV gdearcollisions « catastrophiques »
inélastiques et pour I'émission de rayonnementreiedge respectivement.

DSMAX qui est le parcours moyen maximal en cm entteux événements

« catastrophiques » pour chaque matériau. Ce paarast utile pour commander le

nombre moyen d’événements « mous » subis par gtr@heou un positon dans un milieu

mince. La simulation n’est fiable que lorsque lentboe moyen d’évenements « mous »

subis par chaque électron ou positon est statestigmt suffisant (supérieur ou égal a dix).

Dans nos simulations, DSMAX est choisi |égéremaférieur a 1/10 de la largeur de

chaque milieu homogéne fin. C’est particulieremenportant dans le cas d’'une téte

d’accélérateur linéaire d’électrons vu la préseticee ou plusieurs feuilles diffusantes le

long du trajet du faisceau.

PFNAME qui est le nom du fichier d’entrée des matécr FICHIER.mat.

GEOMEFN qui est le nom du fichier d’entrée de lamgétrie FICHIER.geo.

NSIMSH qui est le nombre maximal de particules jpines a simuler et TIME qui est le

temps maximal de la simulation en secondes. NSIMEHIME sont deux parametres

d’arrét de la simulation ajustés par I'utilisateur.

Enfin, les parametres relatifs aux différentes méples de réduction de variance

proposéees dans PENELOPE et décrites dans le Ghépiaragraphe 3.
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1.2.2. Fichier d’entrée des matériaux FICHIER.mat

Le fichier d’entrée FICHIER.mat contient tous lewgmetres nécessaires pour la simulation
des interactions des électrons, positons et phadans chaque matériau, en particulier les
sections efficaces nécessaires au modele de diffu€ie fichier est généré par le programme
MATERIAL qui permet la modélisation de nombreux iguix simples (élément de numéro
atomique allant de 1 a 99) ou composés (tels e I'air, I'os, le muscle, le poumon
rencontrés en radiothérapie ou encore les alliggésents dans la téte des accélérateurs
linéaires d’électrons). L'utilisateur peut créer umouveau matériau composé avec le
programme MATERIAL en spécifiant le nombre délénseronstituant le matériau, le
numéro atomique de chaque élément et sa propofiticiex stdchiométrique ou fraction

massique) ainsi que la masse volumique.

1.2.3. Fichier d’entrée de la géométrie FICHIER.geo

Le fichier d’entrée FICHIER.geo contient toutes tEnnées relatives a la géométrie. La
structure géométrique utilisée par le code PENEL@BtEdivisée en corps (BODY) définis
par leur matériau de composition, les surfaces migdes qui les délimitent et le pointeur

correspondant (SP = +1). Ces surfaces sont défoaiesine fonction quadratique générale du

type :
F(X,Y,2) = A2+ A XY+ A Xz+ A Y2+ AL yz+ A, 22+ Ax+ Ay+ A =0 (Eq. 1)
dont I'équation réduite est :

F(Xy,2) =1, x2+1,y2+1,22+1,z+1, =0 (Eq. 2)

Les indices jl prennent la valeur -1, 0 ou 1 pour définir desfasuis de base (sphéres,
cylindres, cones, ellipsoides, paraboloides, die.)lableau 1 regroupe les surfaces et indices
associés utilisés pour modéliser avec le code PENHH. les différentes géométries de notre

étude.
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Tableau 1: Equations réduites des différentes sesfguadratiques utilisées dans notre étude.

Indices

Equation réduite Type de géométrie
I P I3 4 Is
z-1=0 0 0 0 1 -1 Plan
z2-1=0 0 0 1 0 -1 Paire de plans paralléles
X2+y2+72-1=0 1 1 1 0 -1 Sphere
X2+y2-1=0 1 1 0 0 -1 Cylindre
X2+y2-72=0 1 1 -1 0 0 Cone

Une surface quadratique F(x, y, z) limite I'espanedeux régions exclusives identifiées par le
signe du pointeur de surface. Un point de coordesi®, Yo, Zo) Se trouve en-dessous ou a
lintérieur d’'une surface F(x, y, z) = 0, si b(Xo, Z) < 0 (SP = -1) et au-dessus ou a

I'extérieur de cette surface si b(¥o, o) > 0 (SP = +1).

Par alilleurs, plusieurs transformations peuverd appliguées a ces surfaces de base pour
adapter la géométrie aux dimensions réelles dgetohodélisé. Ces surfaces peuvent subir

un agrandissement, une translation ou une rotdtdinie par les angles d’Eule®(6, ®).

En outre, des corps limités par les surfaces qgae€si peuvent étre groupés dans des modules
qui, alternativement, peuvent faire partie de gtends modules. Cette structure hiérarchique
permet une grande simplification de la structurengérique en vue d'accélérer la

localisation d’un point dans la géométrie.

Un programme de visualisation appelé GVIEW permetvérifier la description de la

géométrie en deux dimensions ou trois dimensioasta¥exécuter la simulation.

1.3. Programme de géométrie PENGEOM

Le programme PENGEOM permet de suivre la locabsaties interactions dans des systemes
géomeétriques complexes. PENGEOM est composé d’'sandnle de sous-programmes qui

sont principalement GEOMIN, LOCATE et STEP (dégigécédemment dans le Paragraphe
1.1). Ces sous-programmes sont appelés par le gnoge principal PENMAIN pour

contrbler les déplacements spatiaux et les tragemdinterface entre deux milieux.

1.4. Programme de transport PENELOPE

Le programme PENELOPE contient les modeles de gidfu permettant de décrire

l'intégralité des phénomeénes physiques d’interastides particules. La gestion du transport
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des particules dans le milieu suivant le modéléitfasion de PENELOPE est détaillée dans

le paragraphe suivant.

2. Modeéle de diffusion du code PENELOPE

Les sections efficaces différentielles sont gémeénaht connues numeériquement, ce qui
demande énormément de mémoire informatique pour stesker et un gros travail

d’interpolation pour I'échantillonnage. Une desféliénces entre le code PENELOPE et les
autres codes MC est que le modele de diffusionENBROPE réunit les sections efficaces
totales numeériques (tabulées) avec les sectionsaedfs différentielles analytiques pour les
différents types d’interaction. Il renormalise legleurs obtenues par I'échantillonnage des
fonctions analytiques par rapport aux données cemmumériquement. En utilisant des
expressions analytiques, PENELOPE évite ainsi te=ues d’échantillonnage provenant de

l'interpolation numérique et accélere I'échantitage.

En ce qui concerne les matériaux composes, tarténergie de liaison moléculaire peut étre
négligée, les sections efficaces des moléculescadeulées en utilisant la regle de I'additivité
(c’est-a-dire la section efficace d’'une moléculé kessomme des sections efficaces des
différents atomes dans la molécule).

Ce paragraphe décrit comment le code PENELOPE sitautansport des électrons, positons

et photons en gérant les différentes interactiabges par ces particules dans la matiere.

2.1. Simulation du transport des photons dans la matiére

Le transport des photons est simulé par le biais démulation dite « détaillée » puisque les
photons subissent peu d’interactions dans le milithistoire de chaque photon débute a une
position donnée avec une direction et une énengfi@ales. Chaque histoire simulée est donc
caractérisée, au fur et & mesure des interactmarsune série de données comprenant la
position, I'énergie et la direction. La détermioatide la longueur du trajet a parcourir jusqu’a
la prochaine interaction, le mécanisme de diffusienchangement de direction et la perte
d’énergie sont échantillonnés a partir des distidms de probabilité correspondantes
(sections efficaces).

Tout d’'abord, en considérant la distribution d’attétion exponentielle, la longueur DS du
trajet a parcourir, jusqu’'a la prochaine interattioest déterminée par la formule

d’échantillonnage suivante :
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DS=-1InR (Eq. 3)

ou / est le libre parcours moyen pour I'ensemble désrattions et R un nombre aléatoire

compris entre O et 1.

Ensuite, une autre séquence de nombres aléat@ifeantillonnée a partir des distributions de
probabilité d’occurrence de chaque interactionemine le type d’interaction, I'énergie
perdue et I'angle radial de diffusion. L'angle amtiad est généré a partir d’une distribution
uniforme sur l'intervalle [0,2] dans le référentiel de la particule. Enfin, laedtion du
mouvement apres l'interaction est obtenue par dtasions a partir de la direction initiale.

La simulation compléete de I'histoire d’'un photonin{alation de toutes les particules
secondaires créées par le photon primaire incidgefjectue en répétant chacune de ces
étapes jusqu’a ce que la particule sorte du systempkgué ou que I'énergie de la particule
soit inférieure a I'énergie de coupure EABS choikeg valeur de cette énergie de coupure est

a adapter pour la simulation des photons.

Dans le domaine d’énergie couvert par le code PEDHE (allant de quelques centaines
deV a 1 GeV), les interactions dominantes pour pastons sont la diffusion cohérente
(Rayleigh), la diffusion incohérente (Compton),ffilé photoélectrique et la production de
paire. Les sections efficaces utilisées par le dHAELOPE pour simuler ces différents
types d’interaction sont présentées dans le Tal#le@es informations complémentaires sur
ces mécanismes peuvent étre recueillies dans @&ald(1995), Sempaet al. (1997), Salvat
et al. (1996, 2001 et 2006).

Tableau 2 : Sections efficaces décrivant les interas des photons avec la matiere dans le coddEPERE.

Interaction Sections efficaces

Diffusion Rayleigh Sections efficaces différentslide Born

Sections efficaces différentielles de Klein-Nishicmrigée des effets dus aux
électrons liés

Direction de I'électron et énergie du photon cadesl a partir des lois de
conservation de I'énergie et de la quantité de rament

Diffusion Compton

Sections efficaces obtenues a partir de la bit#gpie LLNL Evaluated Photon
Effet photoélectrique Data Library
Direction de I'électron échantillonnée a partir destions efficaces de Sauter

Sections efficaces obtenues a partir du program@®©M de Berger et Hubbell

Production de paire Energie initiale échantillonnée a partir des sextiefficaces de Bethe-Heitler
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2.2. Simulation du transport des électrons et positonsahs la matiere

Les électrons, de par linteraction coulombienne npmésente, subissent un nombre
considérable d'interactions ce qui rend aujourdduasi-impossible la simulation détaillée du
transport de ces particules. Le code PENELOPEsaétiline théorie mixte (appelée aussi
simulation de classe Il dans la terminologie degBerl963) pour simuler le transport des
électrons et des positons. Cette théorie combirgntalation détaillée des événements dits
« catastrophiques » (ou « hard » en anglais) aveiriulation condensée des évenements dits
«mous » (ou « soft » en anglais). Les évenementtastrophiques » sont tels que I'énergie
perdue et I'angle de diffusion des particules ssupérieurs aux valeurs seuils choisies de
'énergie perdue ou de l'angle de diffusion. En amshe, les éveénements « mous » se
caractérisent par des pertes d'énergie et des sangladiffusion qui sont inférieures a ces
valeurs seuils. L'effet global d’'un grand nombreéxnements « mous », entre deux
évenements « catastrophiques », peut étre simel@ @écision en utilisant 'approche de la
diffusion multiple. Un choix judicieux de ces vatsiseuils de I'énergie perdue et de I'angle
de diffusion permet la simulation détaillée deseiattions lorsque I'énergie et donc le
nombre d’interactions « catastrophiques » partty@jenaire est faible. Néanmoins, le temps
de calcul augmente rapidement quand les valeurds séuminuent, ce qui oblige a un
compromis entre la simulation détaillée et la setioh condensée.

La Figure 3 représente l'algorithme de la théorixten pour un électron ou un positon

évoluant dans un milieu simple ou composé comrastitiécrit dans PENELOPE.
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Initialisation de la particule primaire

v

Génération de la distance DS entre deux <
événements « catastrophiques »

v
Echantillonnage de la distancentre 0 et DS

v

La particule est déplacée de la distange
T suivant la dlre<|:t|0n échantillonnée Arrét de la particule au point

v oui d’intersection et la simulation
Traversée d’une interface ? 1 redémarre dans le nouveau miliey

y hon

Simulation de I'événement « faible » :

changement de direction et perte d’énergie

.2 non
E <EABS ?

A 4

La particule est déplacée de la distanc
DS— suivant la rl10uvelle direction
oui v
Simulation de I'évenement « catastrophique » :
changement de direction, perte d’énergie et staekag
de particules secondaires si création

11

oul E < EABS non

A 4

Fin de simulation du parcoursg
de la particule primaire

Figure 3 : Algorithme de simulation du parcoursrd&lectron (ou positon) primaire selon
la théorie mixte de PENELOPE.

La distance DS entre deux événements « catastugshig successifs est échantillonnée a

partir de la relation suivante :
DS=-A.InR (Eq. 4)

ou /c est le libre parcours moyen entre deux évenemeoddastrophiques » successifs et R
un nombre aléatoire compris entre 0 et 1.

Cette relation ne s’applique pas si DS est supkiaua valeur seuil DSMAX choisie. Dans

ce cas, DS devient égale a DSMAX avec DSMAX longuaaximale de déplacement d’'un

électron sans évenement « catastrophique ».

Pendant le trajet entre deux événements « catagfues », I'électron subit normalement un
trées grand nombre d’interactions a faible pertenefgie et faible déflexion angulaire.

PENELOPE simule ces interactions en considéraritet'eglobal de toutes ces « petites

interactions » comme un événement unique « mowspdsitiont de cet événement « mou »
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est échantillonnée sur la distance DS. La déflesingulaire ainsi que la perte d’énergie de
I'électron sont échantillonnées selon la théoridaddiffusion multiple. L'électron est ensuite
déplacé de la distance (x¥dans la nouvelle direction. Dans le cas ou Igedttaire traverse
une interface, la particule est stoppée au pointetsection et la simulation redémarre dans
le nouveau milieu. L’événement « catastrophiquest> emsuite simulé. Le changement de
direction et la perte d’énergie qui lui sont aséscsont échantillonnés d’aprés les sections
efficaces appropriées.

La simulation compléte de l'histoire d’'un électreteffectue en répétant chacune de ces
étapes jusqu’a ce que la particule sorte du systempkgué ou que I'énergie de la particule
soit inférieure a I'énergie de coupure EABS choities valeurs des énergies de coupure, de
I'énergie perdue maximale, de I'angle de diffusinaximale et de la distance maximale entre
deux évenements « catastrophiques » sont a adapierles simulations d’électrons et de
positons.

Les interactions possibles des électrons et pasawac la matiere, sont la diffusion élastique,
les collisions inélastiques, I'émission de rayoneaide freinage et I'annihilation pour les
positons. Les sections efficaces utilisées paote PENELOPE pour simuler ces différents
types d’interaction sont présentées dans le Tal8e@es informations complémentaires sur
ces mécanismes peuvent étre recueillies dans @ald(1995), Sempaet al. (1997), Salvat

et al. (1996, 2001 et 2006).

Tableau 3 : Sections efficaces décrivant les interas des électrons (ou positons)

avec la matiére dans le code PENELOPE.

Interaction Sections efficaces

Diffusion élastique  Sections efficaces obtenueardirgd’un programme décrit par Sahedtal. (2006)

Sections efficaces différentielles de Born en sdilit le modeéle de force

Collision inelastique d’'oscillateur généralisé de Sternheimer-Liljequists

Rayonnement de Sections efficaces de Bethe-Heitler modifiées palv@ et Fernandez-Varea
freinage (1992)

Annihilation du

positon Sections efficaces différentielles de Heitler
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Annexe B
CARACTERISTIQUES DE LA PARALLELISATION DES CODES

MONTE CARLO PENELOPE ET PENFAST VIA L'INTERFACE MPI

Les deux codes PENELOPE (version 2006) et PENFA&Tt parallélisés de la méme
maniere en utilisant l'interface MPI (version m@eh.0.6, MPI 1997). Les deux codes
parallélisés sont écrits en langage FORTRAN 77 (nemleur version standard non
parallélisée), a I'exception du générateur de nesimpseudo-aléatoires et de la fonction de
lecture des PSF écrits en langage C. Les code#étiaés, fonctionnent pour un nombixg
quelconque de processeurs avec, pbigr> 1, un processeur « maitre » chargé de la gestio
des fichiers eNy-1 processeurs « esclaves » dédiés au calcul parfd@es les possibilités
des codes standards non parallélisés ont été maegedans leur version parallélisée. Cette
parallélisation peut étre décomposée en troisgmfiiolaet al. 2006), chacune se prétant a
une approche spécifique :

— Lalecture des fichiers d’entrée ou données dulenod.

— La simulation du transport des particules par MC.

— La collecte des résultats et sauvegarde des fichmsortie.

1. Lecture des fichiers d’entrée

Les fichiers de données sont au hombre de tr@igrémier spécifiant les divers parameétres
nécessaires a la simulation (FICHIER.in), le demndédécrivant la géométrie (FICHIER.geO)

et le dernier contenant les propriétés physiquekestsections efficaces d’interaction des
différents matériaux (FICHIER.mat). Une descriptipius détaillée de ces fichiers est

présente en Annexe A.

Dans la version parallélisée, chacun des procesgmralleles lit d’'une fagon séquentielle

(ligne par ligne) les mémes fichiers d’entrée, éragt son propre pointeur.
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2. Simulation du transport des particules par Monte Calo

La parallélisation du calcul MC consiste a répadimombre d’histoires simulées entre les
différents processeurs autres que le « maitre estd@a seule partie qui permet de réduire le
temps d'un facteur proportionnel au nombre de meeers. Les fonctions nécessaires
peuvent étre appelées du programme principal, guiuaique pour tous les processeurs
paralléles entre lesquels il répartit la chargdrdeail. Chaque processeur est alors identifié

par un indice et I'exécution du code est déployéeanséquence.

Par ailleurs, la simulation du transport des pal#is lors de chaque histoire repose sur le

générateur parallele de nombres pseudo-aléatoisgmble de produire des multiples

séquences indépendantes sur des machines pardHElN&ELOPE et PENFAST parallélisés

sont fondés sur le générateur parallele de nomiseado-aléatoires XORGENS de Brent

(2006), basé sur des opérations logiques de décalleg registres avec addition d’un

générateur congruentiel linéaire, dont la périostede 2°°°1 (10**3. La combinaison d’'un

décalage de registre avec un générateur différigaridomiquement est un moyen trés

efficace de supprimer toutes les corrélations teésdids dans le décalage de registre (Prtss

al. 1996). Ce générateur possede les principalesiptépisuivantes :

— |l génére des nombres pseudo-aléatoires uniforomg® 4].

- |l génére des séries indépendantes de périodesamifinent élevé sur différents
processeurs.

— |l est reproductible et permet de faire des saudsga pour des calculs ultérieurs

(moyennant le « dump »).

Il convient de distinguer deux cas, suivant qu'dgssse de la simulation du PSF (avec
PENELOPE), ou du calcul de la dose recue par liemad partir du PSF et d’'une géométrie
voxeélisée (avec PENFAST).

2.1. Simulation de I'espace des phases

La simulation du PSF est réalisée avec le code RENE, en amont du traitement
radiothérapeutique. Ce calcul demande plusieursis@® sur un seul processeur. Un PSF est
constitué de I'ensemble des particules qui pangaha un détecteur, et de leur état, défini par
14 parametres (type, énergie, position, directomids et des paramétres liés a I'affiliation de
la particule courante par rapport a la particuienpire). Suivant qu’il s’agit d’un traitement

en mode électron ou photon, le PSF comportera geslegillions a quelques centaines de
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millions de particules respectivement pour obtemie incertitude statistique acceptable (de
'ordre de 1 % (&) entre 50 et 100 % de la dose maximale) au nideala dose délivrée au

patient.

Dans la version parallélisée de PENELOPE, chacuh ptecesseurs esclave produit son
propre ensemble de trajectoire de particules. Aeotmmmunication inter-processeur n’est
nécessaire au cours du calcul. Chaque processaumate dans un buffer des données brutes
appropriées de son propre ensemble de trajectoire.

La sauvegarde des parametres de la particule da®SE se fait en format binaire via MPI
dans un seul fichier, accédé en écriture uniquelpanle processeur « maitre », qui recoit ces
parameétres par bloc des processeurs « esclavestaille du bloc est fixée par I'utilisateur
dans le fichier d’entrée FICHIER.in.

2.2. Calcul de la dose délivrée au patient a partir du BF

PENFAST ne charge pas directement le PSF en ménthirdait de sa taille, mais il lit
séquentiellement ligne par ligne les données deushgarticule source au début d’'une
nouvelle histoire. Dans la version paralléliseePENFAST, seul le processeur « maitre » lit
le fichier PSF binaire et envoie des blocs de paldgs aux processeurs esclaves.

3. Collecte et sauvegarde des résultats de dose dams dichiers de sortie

A la fin du calcul (ou a chaque « dump »), le pesegir « maitre » rassemble les données
brutes des processeurs « esclaves ». Les calaulsssdifférents processeurs paralléles sont
arrétés des que le nombre d’histoires ou le tempgiti est atteint. Une fois le calcul terminé
sur tous les processeurs « esclaves », le processeaitre » additionne les résultats partiels,
calcule les moyennes et les variances puis prddsitsorties sous forme de distributions
tridimensionnelles de doses absorbées dans unécenatxélisée. Ces sorties sont ensuite
sauvegardées sur fichiers au format ASCII identiqueelui de la version standard non

parallélisée.
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Annexe C
METHODE DES MOINDRES CARRES AVEC LA CONTRAINTE DE

NON-NEGATIVITE

La fonctionlsgnonnedLeast SQuares with NONNEGativity constraints,iance appellation
nnisdans Lawson et Hanson, 1974) du logiciel MATLABta utilisée pour la reconstruction
du spectre énergétique des électrons primairesatoélérateur linéaire. Cette fonction utilise
le principe des moindres carrés avec la contraleteon-négativité afin d’éviter d’avoir des
valeurs négatives de la contribution d’'une énerggeFigure 1 présente un descriptif général

de I'algorithme utilisé dans cette fonction.

Nous considérons une matrieede dimensionrfi x n) et un vecteuy de dimensiomm. Les
vecteursw etz de dimensiom présentent I'espace de travail.

Deux séries d’'indexz et Z7sont définies. Les variables indexées dans l& sérauront la
valeur zéro. Les variables indexées dans la s&riseront libres de prendre des valeurs

différentes de zéro. Si une variable prend unewalen-positive, I'algorithme pourra ajuster

la variable a une valeur positive ou a zéro etqrassn index deeza 2.

A la fin de l'algorithme, le vecteur solution duoptéme des moindres carmg®t le vecteur

« dual »w auront les caractéristiques suivantes :
p>0j€ & wW=0;j€ & (Ea. 1)
pj=0;]€.Z w<0;j€Z
Eup=y
w=E"(y-Ep)
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Initialisation :
W=NULL;p=0
Z={1,2,...,n}

v
Calcul du vecteuw = ET(y-Ep) de dimensiom [*

v

Z est vide ? Ow;<0 quelque soit€ Zz?

oui

non v

Trouver l'indext € Z/ w, = max{w]- ] €Z})
v

DéplacetdeZ a @

v

Définir la matriceE.,, de dimensiom x n :

Colonnej deEsij € & <
Colonnej deE,, =5 0sij€Z

Y
Pourj € ¢/ ; Calcul dezj IEz=Yy
Pourj € Z, z=0
v .
zj>0pourtouj€ﬂ? oul p=z
y hon

Trouver unindex € &/
Py (Py— 2y = min{p/(p,—3) :<0,j € 74}

v
B =pd(Py—2y)
¥

p=p+B(z—p)
¥
Si p =0, déplacejde wwaz

v

Fin du programme

A

Figure 1 : Organigramme de la fonctiegnonneg(E,m,n,y,p,w#;.2) (Lawson et Hanson 1974).

Cette fonction résout, par la méthode des moincae®s, le probleme d’optimisation mya |
Epl2 soumis & la contraing> 0. Dans notre probléemg, est la matrice des rendements en
profondeur calculégy est le vecteur de lintensité recherchée de cha&meegie ety est le
vecteur du rendement en profondeur expérimental.

La référence de Lawson et Hanson (1974) fourni piel détails concernant cet algorithme et

démontre sa convergence.
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Annexe D
MODELISATION GEOMETRIQUE DE LA TETE DES

ACCELERATEURS LINEAIRES

1. Modélisation géométrique de la téte de I'accélérabe Saturne 43

L’accélérateur linéaire médical Saturne 43 accéeseélectrons de basse énergie émis, par
effet thermoélectronique, d’'un filament de tungstafin d’atteindre des énergies comprises
entre 4 MeV et 21 MeV utilisées pour le traitemeéattumeurs en radiothérapie. Les électrons
sont acceélérés dans un guide donde au moyen dunghélectrique d'une onde
électromagnétique stationnaire de forte puissamaduite par un klystron. A la sortie de la
section accélératrice horizontale, les électrotdssent une déviation magnétique a 270° qui
rend le faisceau vertical et focalisé en directiarpatient. L’avantage de ce type de déviation
est de réaliser un filtrage de I'énergie des ébectra I'aide du champ magnétique. Le faisceau
d’électrons pénétre alors dans la téte d’irradiati® I'accélérateur destinée a générer des
faisceaux de photons ou d’électrons utilisés peutrditement. Le faisceau d’électrons peut
frapper une cible de matériau lourd afin de praaldies photons de freinage (spectre continu
de rayons X d’énergie comprise entre 0 et I'énergaximale des électrons accélérés). Au
contraire, le faisceau d’électrons peut traverser paire de diffuseurs de facon a élargir le

faisceau initial.

Un faisceau de photons de 12 MV et un faisceaediéns de 18 MeV définissant un champ
d’irradiation de 10x10 cm? a 100 cm de la source &8 modélisés avec le programme
PENGEOM du code PENELOPE. Les outils de visuabsateVIEW2D et GVIEW3D ont

permis de vérifier la géométrie de la téte diredidin par rapport aux données du

constructeur.
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(b)
@)

| Diffuseur
secondaire

Collimateur primaire ~

Collimateur secondairg

Cone égalisateur .
.- Chambre moniteur”

""" Feuille d’aluminium 3

* Applicateurs

Figure 1 : Visualisation avec le logiciel GVIEW2® th téte de I'accélérateur linéaire Saturne 43 pou
(a) un faisceau de photons de 12 MV et (b) urcésia d’électrons de 18 MeV, de champ 10x10 cmz2.

1.1. Faisceau de photons de 12 MV

La Figure la représente une vue en deux dimendieha géométrie modélisée de la téte de
'accélérateur linéaire Saturne 43 en mode pho@rmMY. On retrouve sur cette figure les

éléments suivants par ordre de traversée du faiscea

La fenétre de sortie des électrons de la chambiédiation. Elle est formée en titane et

permet d’assurer le vide dans les bobines de déwiat

— Lacible de 4 mm d’épaisseur. Formée d’'un matdoard (tungsténe), elle est le siege de
la création des photons par rayonnement de freinage

— Le collimateur primaire, de forme conique, qui défile champ maximum d’irradiation.

— Le cOne égalisateur qui grace a sa forme coniqguebénéise la répartition de la dose au
niveau du champ d'’irradiation. Cet élément a étéélisé avec 3 cones tronqués.

— Le collimateur secondaire qui est aussi de fornmqeee. Il prend la limitation du faisceau
définie par le collimateur primaire.

— La chambre moniteur qui est composée d’'un ensedetdhambres d’ionisation (Cl). Elle
contrdle la dose délivrée au patient et régulébtdsines de déviation du faisceau pour en
assurer 'homogénéité et la symétrie.

- La feuille d’anti-rétrodiffusion qui évite la comtanation de la chambre moniteur par les

électrons rétrodiffusés par les machoires.
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1.2.

Les deux paires de méachoires mobiles X et Y quindtdnt la taille du champ. Elles se

déplacent selon un arc de cercle de facon a adauiaralisation du faisceau.

Faisceau d’électrons de 18 MeV

La Figure 1b représente une vue en deux dimensiera géométrie modélisée de la téte de

'accélérateur Saturne 43 en mode électron 18 M&Vretrouve sur cette figure les éléments

suivants par ordre de traversée du faisceau :

La fenétre en titane.

Le diffuseur primaire en tungsténe dont le rolengpal est d’élargir le faisceau quasi
monodirectionnel en sortie de la déviation magm&tiq

Le collimateur primaire.

Le diffuseur secondaire en plomb qui homogénéidaiseeau en l'atténuant de maniére
dégressive en allant du centre vers les bords. diffisseurs primaires et secondaires
doivent étre d’épaisseur fine afin de limiter lantamination du faisceau par les photons
de freinage.

Le collimateur secondaire.

La chambre moniteur.

Les deux paires de machoires mobiles X et Y quieppule rdle de collimateur
intermédiaire.

Les applicateurs qui délimitent le champ d’irradiat Dans cette étude, I'ouverture des
machoires X et Y décrit une taille de champ d’iraéidn de 20x20 cm? a 100 cm de la
source pour assurer, aprés mise en place des applis, la définition d’'une taille de
champ de 10x10 cm2 & 100 cm de la source.

Les différents matériaux et alliages utilisés ptarmodélisation de la téte d'irradiation

(modes photon et électron) sont détaillés dansildebu 1.
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Tableau 1 : Composition et densité des élémentstitoants la téte de I'accélérateur Saturne 43.

. L. Composition Masse volumique
Elément Matériau (% massique) (glen?)
Fenétre Titane Ti(100) 4,57
Cible / Diffuseur primaire Tungsténe W(100) 19,30
Collimateur primaire Denal W(90,5) ; Ni(7) ; Cu(2,5) 16,80
XC10 C(0,1) ; Mn(0,6) ; Fe(99,3) 7,80
Diffuseur secondaire Plomb Pb(100) 11,35
Cbne égalisateur Inox Mn(2) ; Si(1) ; Ni(10) ; CB)% Fe(69) 7,80
Collimateur secondaire Plomb Pb(100) 11,35
Chambre moniteur Kapton C(69,1) ; O(20,9) ; N(7,8(2,6) 1,42
Feuille d’anti- -
rétrodiffusion Aluminium Al(100) 2,70
A g Denal W(90,5) ; Ni(7) ; Cu(2,5) 16,80
Machoires Plomb Pb(100) 11.35
. . C(0,1) ; Si(0,7) ; Cr(18)
Applicateurs Acier Mn(1) : Fe(71,2) : Ni(9) 8,06
2. Modélisation géométrique de la téte de I'accélérate Primus

Les géométries de la téte de I'accélérateur PribeuSiemens opérant en mode photon 25 MV
et en mode électron 9 MeV ont été modélisées aveode MC PENELOPE pour le champ
de référence (10x10 cm?), des petits champs (4*4ecnmode photon et 6x6 cm2 en mode
électron) et un grand champ (20x20 cm?) définisO8 &m de la source. Les différents
éléments de la téte d'irradiation ont été modélsdisant les informations fournies par le

constructeur.

2.1. Faisceau de photons de 25 MV

La Figure 2a représente une vue en trois dimenslerla géométrie modélisée de la téte de

I'accélérateur linéaire d’électrons Primus en mpteton 25 MV, pour un champ 10x10 cm?2

défini a 100 cm de la source. On retrouve sur digftee les €éléments suivants :

— Lafenétre en titane.

- La cible formée d’'une mince couche d'or. Elle ediée a un systeme de refroidissement
liquide géré par un simple circuit d’eau placé clieenent au contact de l'or.

- Le collimateur primaire est en tungstéene. Il estigbpar un absorbeur en aluminium qui

a pour réle d’absorber les rayonnements de bagsgién

192



Annexe D

[ T Fenétre Titane
Cible
Collimateur .~
rrrrrrennanaas primaire
Cone égalisate/jEammE—S = = = =
Chambre ..o

moniteur

Miroir

Machoires X
ety

> Applicateur

=

Figure 2 : Visualisation avec le logiciel GVIEW3R th téte de I'accélérateur linéaire Primus en raddg
photon 25 MV et (b) électron 9 MeV. Cas d’'un chat®x10 cm? défini a 100 cm de la source.

Le cOne égalisateur est en acier inoxydable (SS3).3Bes pentes successives sont
concgues de facon a ce que le profil de dose d’'amph10x10 cm? réalisé a 100 cm de la
source et a 10 cm de profondeur soit quasiment plat

La chambre moniteur spécifique aux photons. Eltaragti-segmentée et faite d’alumine
(Al,03). Dans la modélisation, elle est considérée commneeseule couche circulaire.

Un miroir semi-réfléchissant constitué de deux t@scen aluminium recouvertes d’'une
couche de Si@ Il permet de projeter sur la table de traitememichamp lumineux dans
I'axe d’irradiation.

La collimation secondaire constituée d’une paire rdachoires et d’'un collimateur
multilames. Les machoires sont constituées de s parallélépipédiques de quelques
centimetres d’épaisseur fabriqués en tungstene:. lugtuest de limiter le champ suivant

'axe Y. Elles se déplacent selon un arc de cedeldacon a assurer la focalisation du
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2.2.

faisceau. Le collimateur multilames, situé en aked machoires, est composé de plusieurs
lames se déplacant suivant I'axe X. Egalement egstiéne, les lames sont imbriquées les
unes dans les autres de fagon a limiter la futerilames. Elles permettent de réaliser des
conformations de champs complexes en effectuani®s/ements indépendants selon
des arcs de cercles concentriques. Dans la matiéfis le collimateur multilames a été
représenté comme des blocs compacts. Les lames pam été modélisées pour des
raisons de temps de calcul. Cette approximationégustifiée par le fait que tous les

champs d'’irradiation étudiés étaient de formesésarr

Faisceau d’électrons de 9 MeV

La Figure 2b représente une vue en trois dimengiens géométrie modélisée de la téte de

I'accélérateur Primus en mode électron 9 MeV, pouchamp 10x10 cm? défini a 100 cm de

la source. On retrouve sur cette figure, les élésaumvants :

La fenétre en titane.

Le diffuseur primaire constitué d’'une feuille endgr quelques dizaines de microns.

Le collimateur primaire.

Le diffuseur secondaire composé de trois couchasenid’aluminium de rayon croissant.
La chambre moniteur spécifique aux €électrons. Rtissede trois couches comportant
chacune deux tres minces dépots d’or séparés pdeuitie de kapton.

La collimation intermédiaire assurée par les maesoet le collimateur multilames.
L’applicateur définissant la taille du champ d’oiration. Il est modélisé en trois parties
qui collimatent successivement le faisceau pouriralep taille de champ désirée.
L’ensemble de I'applicateur est réalisé en alumimia I'exception de la derniére partie
faite d’'un alliage cuivre-zinc (laiton). Un insem cerrobend peut étre glissé a la base de

I'applicateur afin de définir des champs quelcorspleis petits que 10x10 cmz.

Les différents matériaux et alliages utilisés ptaurmodélisation de la téte d’irradiation

(modes photon et électron) sont détaillés dansldebu 2.
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Tableau 2 : Composition et densité des élémentstitoants la téte de I'accélérateur Primus.

Matériau Composi_tion Masse volumique
(% massique) (g/cnt)
Titane Ti(100) 4,57
Or Au(100) 19,32
ST 304 CHL9)  NI(9.8) : Fo(6E) 819
Eau H(11,1) ; O(88,9) 1,00
Graphite C(100) 1,70
Tungstene W(100) 18,00
Aluminium Al(100) 2,70
ssTas N MG RO® S0 g
Alumine O(47) ; Al(53) 3,97
SIo, 0(53,2) ; Si(46,8) 2,32
Laiton Cu(63) ; Pb(2,9) ; Fe(0,1) ; Zn(34) 8,40
Kapton H(2,6) ; C(69,2) ; N(7,3) ; O(20,9) 1,42
Acier Fe(98,4) ; Pb(0,3) ; S(0,3) ; Mn(1) 7,76
Cerrobend Bi(50) ; Pb(26,7) ; Sn(13,3) ; Cd(10) 09,6
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RESUME

Des avancées relatives a la rapidité du calculode gpar MC ont été apportées dans le cadre
du projet européen MAESTRO avec le développementnduveau code MC rapide
PENFAST ainsi que dans le cadre du projet TELEDQ@ da parallélisation de ce code. Ce
travail de thése, issu de ces deux projets, port¢éraluation des performances techniques
et dosimétriques du code MC, indispensable avarté tatilisation en routine clinique.

Dans un premier temps, les techniques de rédudgowmariance incluses dans le code MC
ainsi que la parallélisation du calcul ont étédexdis et évaluées en terme de gain en temps de
calcul. La deuxieme partie du travail a exposé nnavelle méthode, rapide et précise,
d’ajustement du spectre en énergie initial de Ed@ateur, indispensable au calcul de la dose
par MC. La suite de 'étude a été consacrée allét@n du calcul de dose par le code MC
rapide PENFAST en conditions métrologiques et glies.

Les résultats ont montré la capacité du code M@léuker rapidement une dose précise, en
modes photon et électron, méme en condition de nead®@quilibre électronique. Cette étude
a toutefois révélé une imprécision du TPS-MC damsdnversion de I'image TDM en
géomeétrie voxélisée utilisée pour le calcul de dasayualité de cette voxélisation pourra étre
améliorée moyennant un logiciel automatique deemtion des artefacts dans I'image TDM
ainsi qu’en ajoutant des matériaux supplémentdaes la base de données du code.

Mots clés : systeme de planification de traitemeosimétrie, code MC PENELOPE, code
MC PENFAST, accélérateur linéaire, spectre en éaegectrons primaires, hétérogéneité,
film radiographique, conversion image TDM — géonegtoxélisée.

ABSTRACT

Improvements relative to the MC dose calculatioeesbhave been made within the European
project MAESTRO by the development of the fast M@e& PENFAST and within the
TELEDOS project by the parallelization of this cod#nis PhD work, based on these two
projects, focuses on the evaluation of the techrand dosimetric performances of the MC
code. These issues are crucial before the usedfi@ code in clinical applications.

First, variance reduction techniques included m MC code as well as the parallelization of
the calculation have been validated and evaluateerims of gain in the computing time. The
second part of this work has exposed a new, fastanurate method to determine the initial
energy spectrum of the accelerator. This spectsumequired for the MC dose calculation.
Afterwards, dose calculations with the fast MC c@dENFAST have been evaluated under
metrological and clinical conditions.
The results showed the ability of the MC code tackjy calculate an accurate dose in both
photon and electron modes, even in electronic diibgum situations. However, this study
revealed an uncertainty, in the TPS-MC, in the ession of the CT image to voxelized
geometry which is used for MC dose calculation. Tolity of this voxelization may be
improved through an artefacts correction softwane fay including additional materials in the
database of the code.

Key words: treatment planning system, dosimetryNPEOPE MC code, PENFAST MC
code, linear accelerator, energy spectrum, prirelgtrons, heterogeneity, radiographic film,
CT image to voxelised geometry conversion.
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