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Introduction

La radiothérapie et en particulier l'utilisation des ions légers ou particules lourdes est une
des techniques principales pour le traitement du cancer aujourd'hui. Par exemple, l'utilisation
thérapeutique des protons entre 60 et 250 MeV est en constante augmentation dans le monde
et notamment en Europe, pour un nombre croissant de localisations. En France, quelques
centres ont initialement développé les traitements de protonthérapie (à Nice et Orsay depuis
1991), ou de neutrons (à Orléans de 1980 à 2007 et à Nice de 1993 à 1995). Cette expérience
a ensuite donné naissance à plusieurs projets de recherche ou de traitements par ions carbone
(Lyon, Caen) ainsi qu'à de nouveaux projets de protonthérapie. Les premières applications de
ces techniques ont d'abord concerné principalement le traitement de localisations tumorales
ophtalmologiques, suivis des tumeurs de la tête et du rachis. Les machines plus récentes, équi-
pées de bras isocentriques ont ensuite permis d'accéder à n'importe quelle partie du corps bien
que les indications en protonthérapie ne concernent pas toutes les localisations possibles. En
e�et, les premiers accélérateurs utilisés avaient souvent été construits des années auparavant
pour la recherche en physique nucléaire, avant de devenir obsolètes, et autour desquels une
infrastructure hospitalière s'est ensuite implantée. Les premières lignes de traitement dites
passives, horizontales, ainsi que les logiciels de plani�cation ou de positionnement ont d'abord
été développés par les équipes locales avant d'être proposés par l'industrie. Aujourd'hui, la
technique de traitement dite active devient la modalité de traitement la plus fréquente, et
beaucoup de travaux se focalisent sur l'amélioration des modèles physiques utilisés dans les
algorithmes de calcul de dose. Ceux-ci sont en e�et encore largement basés sur des modèles
de lancers de rayons (ray-tracing) ou de décomposition en mini-faisceaux (pencil-beam). En
e�et, de par leur faible di�usion angulaire et distribution de dose en profondeur typique, les
propriétés balistiques des faisceaux de protons permettent une épargne importante des tissus
sains et une bonne conformation de la dose autour des volumes cibles, laquelle peut être
maximisée par les techniques récentes de modulation d'intensité et d'optimisation inverse.
En conséquence, une plus grande précision (sub-millimétrique) sur les descriptions des géo-
métries et des distributions de dose devient nécessaire, illustrée par exemple par l'utilisation
croissante des méthodes de Monte-Carlo dans la description des processus physiques.

Le premier objectif de cette thèse à l'institut Curie en collaboration avec Dosisoft est
de développer les algorithmes liés au calcul de dose adaptés au nouveau système du bras
isocentrique d'IBA avec balayage de mini-faisceaux. Ces outils devront fournir un calcul pré-
cis de la dose déposée en protonthérapie, mais devront aussi être capables de le faire dans
des temps compatibles avec les contraintes rencontrées en milieu clinique. Les modèles de
calcul seront intégrés dans le TPS Isogray, dont le module pour la protonthérapie inclut les
principaux algorithmes pour les faisceaux di�usés et est déjà utilisé en routine clinique. Le
choix des méthodes Monte Carlo pour l'investigation des phénomènes physiques ou pour la
description des lignes de faisceau a été initié à l'ICPO il y a plusieurs années, par le biais
de collaborations avec des équipes de recherche sur des sujets aussi variés que la dosimétrie,
la simulation, la radiobiologie, la radioprotection. L'environnement expérimental, clinique et
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historique au centre de protonthérapie d'Orsay se prête donc a priori particulièrement bien
à la réalisation de ce projet de développement des solutions de plani�cation du traitement.

Comme les faisceaux balayés sont délivrés avec des débits de dose très élevés (plusieurs
dizaines de Gy/s) et de façon discontinue, un travail en collaboration avec les équipes de
radiobiologie de l'institut Curie-Recherche sera e�ectué, l'objectif étant la sélection et l'in-
troduction de modèles spéci�ques pour l'optimisation biologique des plans de traitement. Les
di�érents modèles d'e�cacité biologique relative (EBR) publiés seront testés a�n d'évaluer
leur précision et notamment leur dépendance aux transferts d'énergie linéïque, l'e�cacité
biologique des protons étant encore relativement méconnue vue la diversité d'utilisation de
ce type de faisceaux. Les e�ets d'un traitement pulsé à haut débit seront également étudiés
en plani�ant une expérience de radiobiologie avec un faisceau d'électrons. En e�et, pour des
débits de dose élevés et pour des conditions spéci�ques d'irradiation pulsée, des e�ets par-
ticuliers sur la survie cellulaire ont déjà été mis en évidence, et des études in vivo réalisées
à l'institut Curie ont permis d'observer un phénomène de protection des tissus sains lorsque
des irradiations par électrons étaient réalisées à des débits de dose de 60 Gy/s, tout en restant
aussi e�cace sur le contrôle tumoral. De nombreux travaux de caractérisation des faisceaux
cliniques de notre centre ont ainsi été réalisés ces dernières années, dans le domaine de la
radiobiologie : nous tenterons d'apporter quelques outils supplémentaires et une approche
centrée sur l'analyse des phénomènes physiques a�n de poursuivre ce travail.

Le premier chapitre du manuscrit expose les principes de la plani�cation de traitement
par protons et présente les principaux avantages et incertitudes des di�érents systèmes de dé-
livrance de faisceau. L'utilisation et la conversion de l'information disponible dans les images
tomodensitométriques, étapes centrales dans le processus de plani�cation, y sont également
détaillées.

Le second chapitre présente les di�érentes méthodes de calcul de l'EBR pour la survie
cellulaire avec des faisceaux de protons, la plupart basées sur la quanti�cation des transferts
d'énergie linéïque. Les concepts de dose équivalente uniforme et les facteurs temporels en ra-
diobiologie sont également présentés car ils peuvent intervenir dans l'évaluation de l'e�cacité
des nouveaux traitements avec modulation d'intensité et à haut débit de dose.

Le chapitre 3 rappelle les principes physiques utiles au calcul de la dose, puis décrit les al-
gorithmes et simpli�cations spéci�quement mis en place pour les mini-faisceaux balayés. Les
résultats de validations des modèles, qui ont été comparés à des mesures et à des simulations
Monte Carlo, sont présentés. Ce travail aboutit à une modélisation complète des séquences
d'irradiations dans le temps, laquelle oriente les conditions expérimentales d'une étude sur le
fractionnement temporel de la dose menée dans le chapitre suivant.

Le chapitre 4 présente les résultats de trois études réalisées pour caractériser et com-
prendre les e�ets biologiques des faisceaux de protons de haute énergie. La première étude
porte sur l'évaluation des complications pour certains organes intracrâniens irradiés de ma-
nière hétérogène lors d'une protonthérapie. La deuxième étude met en application les modèles
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présentés au chapitre 2 pour le calcul de l'EBR et de la dose biologique, et l'impact des parti-
cules secondaires sur les résultats obtenus y est discuté. La dernière étude, expérimentale, est
présentée a�n de caractériser les réponses cellulaires dans des conditions pulsées proches des
traitements et étudier l'existence d'une variable temporelle dans l'e�cacité des traitements.

En�n, dans le chapitre 5, nous présentons les résultats de la validation du logiciel de
plani�cation sur des cas cliniques ; après description des di�érents paramètres ajustables lors
de l'optimisation des plans, nous discutons des incertitudes liées à la conversion des images
tomodensitométriques et proposons une méthode pour réduire cette incertitude lorsque des
artefacts métalliques sont présents dans les images.

En conclusion, nous dégagerons les perspectives et limites de ce travail dans le contexte
de la protonthérapie, technique en pleine expansion.





Chapitre 1

La protonthérapie et la réalisation du

traitement

1.1 La protonthérapie

1.1.1 Aspects cliniques

L'expérience clinique accumulée �n 2014 en hadronthérapie dépasse les 118000 patients
pour les traitements par protons et 15000 par les ions carbone ([Jermann 2015]. Les prin-
cipales indications pour les protons et les ions carbones concernent notamment les tumeurs
localement agressives, à résection incomplète, proches d'organes à risque. Les tumeurs pé-
diatriques sont en priorité traitées par les protons, notamment lorsqu'elles nécessitent une
tolérance accrue aux rayonnements. Ainsi en radio-oncologie pédiatrique, il existe deux jus-
ti�cations fondamentales à l'utilisation de la protonthérapie : la dose délivrée aux organes
à risque ainsi que les risques de tumeur maligne secondaire sont réduits, et la dose dans la
zone tumorale peut être augmentée sans augmentation des e�ets secondaires. De nombreuses
revues font le bilan des localisations déjà expérimentées ([Habrand 2009]) ou discutent des
indications potentielles en fonction du type de particule. Aujourd'hui, la multiplication des
centres à plusieurs salles ainsi que l'utilisation des techniques avec modulation d'intensité per-
mettent une souplesse accrue dans la réalisation des traitements, des délais plus courts ainsi
qu'une épargne des tissus sains encore meilleure. Ces innovations sont en passe de transformer
en profondeur les pratiques cliniques de la protonthérapie.

1.1.2 Type de particules

Même si le choix de la particule idéale fait toujours l'objet de nombreuses discussions, de
nouvelles installations proposent aujourd'hui des systèmes pouvant délivrer des protons et
des ions carbone (par exemple un constructeur comme IBA développe des systèmes hybrides,
les synchrotrons des centres cliniques CNAO ou Medaustron le permettant également). Ces
installations ne sont en général jamais loin des centres de radiothérapie conventionnelle et
la question de la préférence d'un type de particule sur l'autre pour un traitement se pose
régulièrement. D'une part, il y a relativement peu de données et de statistiques sur la toxi-
cité des traitements par ions ou protons ainsi que sur les preuves de leur e�cacité, rendant
ainsi indispensables la mise en place d'essais ou de programmes de recherche cliniques. Par
ailleurs, la réduction de la dose intégrale ainsi que l'augmentation de leur e�cacité biologique
en profondeur rendent la radiothérapie par ions ou protons particulièrement séduisante pour
les tumeurs radiorésistantes ou di�ciles d'accès. Par exemple dans le cas des tumeurs de la
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base du crâne, la conformation �nale au volume cible par des traitements combinés photons
et protons a été discutée et justi�ée ([Feuvret 2007]) ; des comparaisons entre di�érentes tech-
niques (radiothérapie conformationnelle, IMRT, VMAT, tomothérapie et protonthérapie) ont
été e�ectuées dans le cas de localisations spinales démontrant la supériorité de la modulation
d'intensité ([Vogin 2013]), la protonthérapie dans le cas de la pédiatrie fait aussi l'objet de
nombreuses études ([Habrand 2009]). En règle générale, les études prospectives concernant
tous les types de particules sont amenées à se développer, lesquelles incluent désormais les der-
nières innovations en matière de modulation d'intensité ainsi que la description de nouveaux
schémas d'optimisation de la dose en fonction du temps (escalades de dose, fractionnement
temporel), l'intégration de traitements multi-modaux et leurs implications en terme de pla-
ni�cation.

1.1.3 Le centre de protonthérapie d'Orsay

Le centre d'Orsay, installé en 1958, était initialement un centre de recherche en physique
et est devenu un centre médical en 1991, intégré à l'institut Curie en 2004. Entre 2006 et 2010
le centre de Protonthérapie a été rénové et s'est doté d'un nouveau cyclotron, plus stable et
�able. Les dates clés de l'histoire du centre d'Orsay sont les suivantes :

� 1958 : mise en route d'un premier synchro-cyclotron pour la recherche à l'initiative
d'Irène Joliot Curie, rénové en 1977.

� 1991 : conversion de l'installation pour applications médicales.

� 1991 : première protonthérapie oculaire.

� 1993 : première protonthérapie intracrânienne.

� 2004 : première protonthérapie sous anesthésie générale.

� 2010 : mise en route du nouveau cyclotron.

� 2010 : réouverture de salle Y2 (traitement des tumeurs ophtalmiques).

� 2010 : ouverture de la salle du bras isocentrique (BI).

� 2011 : réouverture de la salle Y1 (traitement des tumeurs intracrâniennes).

� 2016 : ouverture prévue de la salle BI avec nouvelle technique de pencil beam scanning.

L'évolution de l'activité du centre est illustrée �gure 1.1 sur les dernières années et la
répartition par localisations est donnée �gure 1.2 pour les adultes et la pédiatrie. On y
remarque notamment que l'activité pédiatrique augmente et correspond à peu près à un
tiers de l'activité aujourd'hui, et qu'une majorité des lésions intracrâniennes, de la base du
crâne ou du sacrum pour les adultes est constituée de tumeurs plutôt radiorésistantes comme
les chordomes ou méningiomes de haut grade. Ces statistiques sont issues de la base de
données développée en interne à l'ICPO (Protontherapy Information system PI ), laquelle
regroupe également toutes les informations techniques des traitements. L'utilisation de cette
base permettra notamment la réalisation de l'étude rétrospective sur les complications à long
terme présentée au chapitre 4.
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Figure 1.1 � Evolution du nombre de patients (hors ophtalmologie) à l'ICPO.

(a) Types d'histologies pour les adultes

en 2014 à l'ICPO.

(b) Types d'histologies pour la pédiatrie en

2014 à l'ICPO.

Figure 1.2 � Répartition par histologies et par patients (adultes ou enfants) à l'ICPO en
2014.

1.1.4 La société DOSIsoft

DOSIsoft est une société anonyme créée en 2002 à la suite d'un partenariat entre l'institut
Curie à Paris et l'institut Gustave Roussy à Villejuif. La société, impliquée dans de nombreux
projets de recherche, est spécialisée dans le développement de produits logiciels adaptés à
l'imagerie médicale et à la radiothérapie. Parmi ces logiciels d'architecture modulaire, res-
pectant divers standards de qualité tels que les normes ISO 9001 et 13485, le marquage CE
ou FDA selon les cas, se trouvent le système de plani�cation de traitement Isogray dédié à
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la radiothérapie externe (photons, électrons et protons) ou à la curiethérapie, le système de
contrôle qualité Epigray dédié à la dosimétrie in vivo ou la suite multi-modalités de solutions
d'imagerie Planet dédiée à la médecine nucléaire. En marge de projets de recherche récents
dédiés à la protonthérapie comme Saphir (Source Accélérée de Protons par laser de Haute
Intensité pour la Radiothérapie) ou Prouesse (PRotonthérapie : développement et validation
d'un OUtil de modélisation Et Simulation Monte Carlo précise et rapide du dépôt de doSE),
DOSIsoft développe en partenariat avec le centre de protonthérapie d'Orsay les algorithmes
de calcul de dose pour les faisceaux de protons de haute énergie di�usés et aujourd'hui balayés.
C'est dans le cadre de cette collaboration qu'a été réalisée cette thèse, avec pour objectif de
fournir un outil de calcul adapté à de nouveaux modes de délivrance des faisceaux de protons
(mini-faisceaux et modulation d'intensité).
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1.2 La plani�cation de traitement

Le but de la plani�cation de traitement est l'optimisation et la simulation des dépôts
de dose dans le volume cible et tissus avoisinants. Cette étape est généralement réalisée
avant la première irradiation du patient, et permet une évaluation de l'issue du traitement
grâce au calcul de paramètres biologiques ou dosimétriques représentatifs des probabilités de
contrôle local tumoral ou de complication sur les tissus sains. Le système de plani�cation
de traitement (TPS) désigne le logiciel permettant de manipuler les distributions de dose
physiques a�n d'obtenir une répartition de la dose biologique équivalente dans le volume
cible aussi uniforme que possible tout en préservant les tissus avoisinants. Plusieurs étapes
sont nécessaires pour réaliser ce processus, la première d'entre elles étant la reconstruction
en 3D de l'anatomie du patient.

1.2.1 La conversion de l'information du CT

La radiothérapie est basée sur l'utilisation de l'imagerie tomodensitométrique (CT), réali-
sée avec des rayons X de l'ordre de quelques dizaines de kilovolts (kV). L'information obtenue
à partir des images CT est utilisée pour calculer l'atténuation et la di�usion des particules
dans les modèles de calcul de dose, et pour délinéer les volumes (cibles ou sains) de l'anato-
mie. Le rapport des pouvoirs d'arrêt des faisceaux de protons (SPR) dans les tissus humains
est déduit des nombres Houns�eld contenus dans les images CT. En e�et, si la densité mas-
sique ou électronique est utilisée lors de la radiothérapie par photons pour quanti�er la perte
d'énergie par le faisceau d'irradiation dans les tissus, cette approximation n'est plus valable
pour les protons qui subissent des interactions nucléaires non négligeables. Par ailleurs, la
radiobiologie repose sur des relations entre des types de tissus ou cellules et certaines carac-
téristiques des rayonnements, et l'information contenue dans le CT est le seul lien possible
entre la composition atomique ou des tissus du patient, la plani�cation du traitement et ses
e�ets biologiques. Toutefois, à un nombre Houns�eld ne correspond pas qu'un type de com-
position tissulaire, et des incertitudes demeurent dans cette relation ambiguë. La procédure
pour établir la courbe de conversion entre l'information du CT et le parcours des protons
dans le patient est décrite ci après, puis fera l'objet d'une application particulière dans le
chapitre 5.

1.2.1.1 Principe

Une méthode aujourd'hui couramment utilisée pour obtenir la relation entre les nombres
UH et les SPR a été proposée pour la thérapie par particules chargées ([Mustafa 1983],
[Schneider 1996], [Scha�ner 1998]). Cette calibration stoechiométrique fait partie d'une pro-
cédure dont les di�érentes étapes sont précisément décrites dans la littérature, et permet de
dé�nir une courbe de calibration à partir de matériaux équivalent-tissus :

� Un jeu de matériaux théoriques représentatifs des di�érents tissus humains, de compo-
sition élémentaire et densité massique connues, sont scannés et les UH correspondant à
chaque matériau relevées dans les images obtenues. Les matériaux, disposés au centre
d'un fantôme équivalent-eau a�n de garantir un même spectre énergétique pour chaque
élément ([Scha�ner 1998]), sont imagés individuellement par le faisceau de photons.
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� Une paramétrisation utilisée pour le calcul des coe�cients d'atténuation total des fais-
ceaux de photons ([Jackson 1981]) est dé�nie à partir de la connaissance de la compo-
sition atomique et des UH mesurées pour chacun des éléments.

� Cette paramétrisation est utilisée pour calculer les valeurs de UH et SPR qu'auraient en
moyenne un grand nombre de tissus humains, dont les compositions atomiques réelles
sont données par l'ICRU ([ICRP 1975],[ICRP 2009]) et à partir de la formule de Bethe
Bloch (équation 1.1).

� La courbe de calibration �nale (nombres UH en fonction des SPR) est obtenue à partir
d'ajustements linéaires calculés pour les di�érentes classes de tissus (graisse, organes
et muscles et os sont ajustés séparément, a�n d'obtenir une courbe �nale composée de
plusieurs segments comme illustré �gure 1.3).

Selon le modèle de calcul de dose utilisé, les courbes de calibration (UH vs SPR ou
densité massique) sont stockées dans les bases de données des TPS pour chacun des protocoles
scanner utilisés. Une liste de matériaux internes, généralement composée de quelques dizaines
de matériaux, densités massiques, composition atomique élémentaire et potentiel d'excitation
moyen est utilisée a�n d'associer les nombres UH de chacun des voxels de l'image scanner
en matériaux de propriétés connues. En e�et, les méthodes de conversion des images CT
ont été évaluées pour des calculs de dose e�ectués par méthodes de Monte Carlo (MC),
lesquels sont basés sur une conversion en densité massique et composition atomique par
type de tissus plutôt qu'en matériaux équivalents eau ([Jiang 2007], [Vanderstraeten 2007],
[Schneider 2000]). Les distributions de dose des protons et des particules secondaires émises
seront ainsi dépendantes des réactions nucléaires et de la di�usion coulombienne qu'elles
auront subies, et donc directement liées à la qualité de la dé�nition de la composition des
tissus.

1.2.1.2 Equations de base

Le coe�cient d'atténuation total
Le coe�cient d'atténuation total � pour une composition d'éléments peut être obtenu

d'après la méthode de Jackson et Hawkes ([Jackson 1981]), en utilisant la paramétrisation de
Rutherford pour les sections e�caces des processus de di�usion :

� = Ng(Z;A)fKphZ
3;62
1 +KcohZ

1;86
2 +KKNg (1.1)

où �Ng correspond à la densité électronique, Kph, Kcoh et KKN sont les constantes caracté-
risant respectivement les sections e�caces pour l'e�et photoélectrique, la di�usion cohérente
et la di�usion Klein Nishina. Ces constantes dépendent du protocole scanner utilisé, et ex-
priment la réponse du scanner utilisé. Ng, Z1, Z2 et �i sont exprimés ainsi :

Ng =
X
i

N i
g = NA

X
i

wiZi
Ai

(1.2)
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Figure 1.3 � Variation du rapport des pouvoirs d'arrêt proton en fonction des nombres
Houns�eld, pour une imagerie CT à 120 kV avec un fantôme de diamètre 200 mm et une
épaisseur de coupes de 2 mm. Les di�érents segments correspondent aux types de tissus
biologiques groupés par catégories (graisse, organes, muscle et os).

Z1 = [
X
i

�iZ
3;62
i ]1=3;62 Z2 = [

X
i

�iZ
1;86
i ]1=1;86 �i =

N i
g

Ng
(1.3)

oùNA est la constante d'Avogadro, Zi le numéro atomique, Ai le nombre de masse de l'élément
i.

Le rapport des pouvoirs d'arrêt dans les tissus humains
Le rapport des pouvoirs d'arrêt massique peut être calculé pour les tissus humains à partir

de l'équation de Bethe-Bloch (équation 1.4, [Schneider 1996]) :

SPm
w =

�me �
w

�we �
m

�
ln(2mec

2�2=Im(1� �2))� �2

ln(2mec2�2=Iw(1� �2))� �2

�
(1.4)

où �= v=c correspond à la vitesse réduite (v est la vitesse relative du projectile, c la vitesse
de la lumière dans le vide), me la masse de l'électron et Im;w l'énergie moyenne d'excitation
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des atomes dans les tissus (m) ou dans l'eau (w). La valeur de ln(Im) pour un composé
d'éléments se calcule selon la loi d'additivité de Bragg :

ln(Im) =

 X
i

wiZi
Ai

ln(Ii)

! X
i

wiZi
Ai

!�1
(1.5)

avec Ii l'énergie moyenne d'excitation et wi le pourcentage de contribution de l'élément i
dans le composé. La densité électronique relative entre le tissu et l'eau se calcule ainsi :

�me �
w

�we �
m

=
Nm
g

Nw
g

(1.6)

avec � la densité massique et Ng le nombre d'électrons par unité de volume tel que dé�ni
équation 1.2.

1.2.2 Incertitudes et perspectives

Les erreurs potentielles sur la prédiction du parcours des particules dans le patient pro-
viennent principalement de la conversion des nombres UH, du bruit et des e�ets de volume
partiel dans les images, des artefacts dûs aux implants métalliques et au durcissement du
spectre du faisceau. Ces incertitudes ont été évaluées en pratique et sont de l'ordre de 1
à 3 mm ([McGowan 2013]). L'incertitude sur la valeur de l'e�cacité biologique relative en
clinique et notamment sa possible sous-estimation dans la région du pic de Bragg (voir par
exemple la �gure 4.14) peuvent également augmenter le parcours biologique d'environ 1 mm
([Paganetti 2012]). De plus, l'incertitude sur la valeur possible de l'énergie ou potentiel moyen
d'excitation de l'eau I, estimé autour de 75 eV peut entraîner quelques millimètres supplé-
mentaires d'incertitude sur la position du pic de Bragg ([Andreo 2009]). La liste des sources
d'incertitudes et leurs écart-types sont présentés tableau 1.1.

En conséquence, le gradient de dose derrière le pic de Bragg est rarement utilisé, ou pour
une faible proportion du traitement, pour épargner les organes à risque, et des marges de
sécurité de l'ordre de quelques pourcents du parcours maximal sont ajoutées au volume cible.
Récemment, la tomographie à double énergie (DECT) ou à haute énergie (MVCT) ont été
étudiées pour leur potentiel d'amélioration de la qualité des images (réduction des artefacts
métalliques ou de durcissement spectral) ou de la prédiction de la composition massique élé-
mentaire des tissus imagés. En e�et, l'atténuation des photons et le calcul du parcours des
ions dans les tissus sont fortement dépendants du spectre en énergie utilisé pour générer les
images, lequel peut varier avec la taille de l'objet imagé, la position des hétérogénéités dans
l'objet ou la présence d'artefacts en cas d'implant métallique.

Par ailleurs, d'autres solutions permettraient de contrôler les incertitudes de parcours :
la tomographie protons est en cours d'étude par de nombreuses équipes car elle pourrait
améliorer la plani�cation en terme de calcul de dose et de conversion en parcours des parti-
cules. D'une part, l'imagerie par protons serait plus précise pour le calcul de la composition
stoechiométrique des tissus ou pour l'évaluation des sections e�caces de réactions nucléaires
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([Dedes 2015], [Bopp 2015]). D'autre part, la radiographie protons permettrait d'atteindre
une résolution spatiale sub-millimétrique au prix d'un dépôt de dose relativement faible dans
les tissus lors de l'acquisition des images, par exemple avec les algorithmes de reconstruction
par rétroprojection �ltrée avec estimation du parcours des protons le plus probable ou par me-
sure de la courbe de Bragg à la sortie des tissus ([Rit 2013], [Krah 2015]). En�n, l'évaluation
de l'activation des tissus ou la détection des gammas prompts issus des réactions nucléaires
([Lestand 2012], [Jan 2013], [Gueth 2013]) pourraient permettre une estimation in vivo de
la position de chaque pic de Bragg délivré lors d'un traitement. En e�et, la visualisation et
la quanti�cation dans le patient (après et/ou pendant l'irradiation) du nombre d'isotopes
11C ou 15O émetteurs de rayonnement ou de gammas prompts est devenue possible suite
au développement de nouvelles caméras PET à proximité des salles de traitement ou de ca-
méras spéci�ques aux gammas prompts intégrables comme systèmes d'imagerie embarquée
([Lopes 2015]).

Sources d'incertitudes de parcours Amplitude

Incertitude des mesures dans l'eau �0; 3 mm

Réalisation des compensateurs �0; 2 mm

Reproductibilité du faisceau �0; 2 mm

Positionnement du patient �0; 7 mm

Facteurs biologiques +0; 8 %

Acquisition des images CT �0; 5 %

Conversion des images CT en tissus �0; 5 %

Résolution des images CT �0; 3 %

Potentiel d'excitation moyen dans les tissus �1; 5 %

Dégradation du parcours (hétérogénéités complexes) �0; 7 %

Dégradation du parcours (hétérogénéités locales
latérales) �2; 5 %

Total 4; 6 % +1; 2 mm

Table 1.1 � Estimation des incertitudes sur le parcours des faisceaux de protons (tableau
tiré de [Paganetti 2012])

1.2.3 Les algorithmes de calcul de dose

L'étape suivante dans le processus de plani�cation du traitement concerne la dé�nition et
l'optimisation des paramètres de délivrance de la dose, ainsi que le calcul des distributions de
dose résultantes. Les principales grandeurs, dé�nitions et algorithmes de calcul de dose sont
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présentés dans les paragraphes suivants.

1.2.3.1 Relations parcours-énergie, le modèle du pic de Bragg

Partant de l'expression du pouvoir d'arrêt des protons et des équations de Langevin, en
supposant une perte d'énergie moyenne par unité de longueur continue (continuous slowing
down approximation CSDA : le parcours d'une particule est obtenu en intégrant l'inverse
du pouvoir d'arrêt total de zéro à l'énergie initiale), la règle de Bragg Kleeman permet de
calculer les relations parcours-énergie des particules. Pour des protons thérapeutiques dans
l'eau (E0 < 200MeV ), la puissance p et le facteur � (équation 1.7) ont été estimés à partir
des données de l'ICRU 49 ([ICRU 1993],[Bortfeld 1997]) en les supposant indépendants de
l'énergie (� � 0:0022, p � 1:77). D'autres relations équivalentes entre R0 et E0 peuvent être
utilisées, et donnent des résultats de précisions similaires, comme l'équation 1.8 basée sur
l'intégration de la formule de Bethe-Bloch ([Ulmer 2007]).

R0 = �Ep
0 (1.7)

R0 =
3X
i=0

aiE
i
0 (1.8)

Ces équations permettent de construire un modèle analytique pour décrire une fonction ayant
la forme d'un pic de Bragg ([Bortfeld 1997]) : une modélisation empirique de la fragmentation
nucléaire est obtenue à partir d'un ajustement aux mesures (i.e. la �uence primaire est réduite
à cause des interactions nucléaires), la dispersion en énergie des faisceaux polyénergétiques
(équation 1.9) ainsi que la dispersion en parcours avec la profondeur due aux �uctuations
statistiques dans les processus de transferts d'énergie (équation 1.10) sont également prises
en compte.

� Si z � R0 � 10� :

D̂(z) = �0
(R0 � z)

1
p
�1

+ (� + �p)(R0 � z)
1
p

�p�
1
p (1 + �R0)

+
"�0(R0 � z)

1
p

��
1
pR0(1 + �R0)

(1.9)

� Si R0 � 10�< z < R0 + 5� :

D(z) =
1p
2��

R0Z
0

D̂(�z)e

�(z � �z)2

2�2 d�z (1.10)

avec R0, �0, � et " respectivement le parcours nominal, la �uence primaire, l'écart-type de la
distribution gaussienne et la fraction de �uence primaire contribuant au début du spectre en
énergie. Ce type de modèle analytique peut facilement être modi�é (pour mieux prendre en
compte le phénomène de build up à l'entrée des tissus), par exemple avec l'ajout de fonctions
polynomiales simultanément ajustées à des jeux de mesures ([Zhang 2011]), et permet une
interpolation rapide et précise dans les modèles de calcul de dose et algorithmes utilisables
en routine clinique.
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1.2.3.2 L'algorithme du lancer de rayons (ray-tracing)

Les algorithmes de calcul de dose pour les faisceaux de protons ou d'ions doivent pro-
poser une modélisation précise de la pénombre latérale ou distale, car les gradients de dose
sont très importants. Des versions rapides de ce type d'algorithmes ont d'abord été propo-
sées pour les faisceaux di�usés, et basées sur l'utilisation du lancer de rayons à travers les
voxels des imageries CT. La dose au point P de coordonnées (X,Y,Z) est obtenue à partir
du calcul de la profondeur équivalente-eau (selon les informations des images CT) et d'une
interpolation linéaire des courbes de rendement de dose en profondeur mesurées dans l'eau
dans des conditions de référence. Cependant, ces algorithmes ne prennent généralement pas
en compte assez précisément les e�ets de di�usion qui apparaissent en présence d'hétérogé-
néités complexes, d'irrégularités de la surface du patient, ou après traversée des accessoires
modi�cateurs du faisceau en amont du patient tels que le collimateur ou le compensateur.
Ainsi, un des premiers modèles proposés pour les faisceaux di�usés (broad beam) permettant
de prendre en compte la pénombre latérale obtenue en présence d'un collimateur ([Lee 1993])
a été dé�ni comme le produit d'un terme de dose axiale et d'une fonction de pro�l latéral.
Ce pro�l de dose latéral modélise la distribution radiale des protons à l'issue de la di�usion
multiple Coulombienne sur les bords du faisceau, à travers les accessoires personnalisés et
dans le patient. Une méthode semi-expérimentale a ensuite été développée ([Oozeer 1997])
a�n de séparer la contribution de la ligne de faisceau du reste de milieu di�usant à l'aide de
mesures de pénombres latérales dans l'air, et prendre en compte les collimations complexes
en utilisant une méthode d'intégration par secteurs angulaires pour champs irréguliers basée
sur l'algorithme de Clarkson et Cunningham ([Clarkson 1941], [Cunningham 1983]).

1.2.3.3 L'algorithme de décomposition en mini-faisceaux (pencil-beam)

Les hétérogénéités complexes à l'intérieur du champ irradié n'étant pas prises en compte
avec les modèles de lancers de rayons, l'algorithme le plus utilisé aujourd'hui pour les faisceaux
de protons ou d'ions est la décomposition en mini-faisceaux (pencil beam). Dans la plupart
des versions de ce modèle, l'algorithme consiste en un produit d'un terme dépendant de la
profondeur du point de calcul, proportionnel à la courbe de rendement en profondeur sur l'axe
d'un faisceau de grande dimension (équivalent à l'intégrale du rendement en profondeur d'un
faisceau de petite dimension) et un terme correspondant à la distribution de �uence latérale
incluant les e�ets de di�usion multiple Coulombienne. Cette distribution de �uence latérale
est décomposée en un grand nombre de mini-faisceaux, dont les paramètres sont modi�és en
fonction des hétérogénéités traversées. Dans le cas des mini-faisceaux balayés (i.e. en tant
que mode de délivrance), l'algorithme est le même mais modi�é en une sommation discrète.

La courbe de rendement en profondeur peut être décrite par une approximation analy-
tique ([Bortfeld 1997], équations 1.9-1.10), obtenue par des mesures ou des calculs théoriques
([Ulmer 2007]). La distribution de la �uence latérale pour un mini-faisceau peut en première
approximation être décrite par une gaussienne d'écart-type � (faibles angles de déviation des
protons), mais di�ère de la forme gaussienne pour les angles importants (une théorie détaillée
décrivant la di�usion Coulombienne multiple a été publiée par Molière en 1948). Des modèles
empiriques et des paramétrisations obtenues à partir de la théorie complète ont été proposés
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a�n de calculer l'écart-type � en fonction de l'énergie du faisceau et de la profondeur équiva-
lente des tissus traversés ([Highland 1975], [Gottschalk 1993], [Hong 1996]). Une procédure
expérimentale pour déterminer et véri�er ces paramètres dans le cas des algorithmes pour les
faisceaux de protons de haute énergie (jusqu'à 200MeV) a été proposée ([Szymanowski 2001]),
ainsi qu'une série d'approximations pour le calcul de la distribution de �uence latérale, la
modulation en énergie du faisceau et la pénombre latérale en présence de compensateurs.
Une amélioration de l'algorithme pour les géométries composées de larges hétérogénéités et
basée sur un redimensionnement latéral de la �uence des protons en fonction de la profondeur
traversée a ensuite été proposée ([Szymanowski 2002]), laquelle a été généralisée à tout type
de géométrie hétérogène et modèle de di�usion latérale ([Westerly 2013]).

La distribution de �uence latérale peut, en première approximation, être décrite analy-
tiquement par une fonction gaussienne à 2 dimensions particulière, car on la suppose dans
la plupart des cas symétrique (c'est généralement une spéci�cation pour les constructeurs).
Elle est décrite par les équations 1.11 et 1.12. En pratique, la �uence peut parfois être mieux
modélisée par une gaussienne elliptique, dont les écart-types �1 seront di�érents selon les axes
x et y.

D1(x; y; z) =
1

2��1(z)
2 e

�(x� x0)
2 � (y � y0)

2

2�1(z)
2

(1.11)

�1(z)
2 = �air(z)

2 + �tissus(z)
2 (1.12)

avec x0, y0 les coordonnées de l'axe du mini-faisceau, � correspondant à la di�usion
latérale totale du mini-faisceau, �air et �tissus correspondant respectivement à la di�usion
dans la ligne de transport du faisceau et à la di�usion multiple coulombienne dans les tissus
à la profondeur z du point de calcul.

1.2.3.4 L'algorithme pour les mini-faisceaux balayés (pencil-beam scanning)

Pour les énergies aujourd'hui utilisées en routine clinique (jusqu'à 250 MeV selon le type
d'accélérateur), les réactions nucléaires sont responsables d'une diminution de la �uence pri-
maire du faisceau incident, ainsi que de la création de fragments et particules secondaires,
créant ainsi un élargissement de la distribution de dose latérale d'un mini-faisceau jusqu'à
plus de trois fois son écart-type par rapport à l'axe du mini-faisceau primaire (quand on
le suppose gaussien). Comme illustré �gure 1.4, les principaux produits de ces réactions nu-
cléaires sont notamment des protons secondaires, des alphas et des deutérons. La contribution
des protons secondaires est la plus importante (jusqu'à 10% de la dose totale).

Les e�ets de ces fragments ou particules primaires di�usés à grand angle (issus de réac-
tions nucléaires, ou de la di�usion Coulombienne) sur la distribution de dose physique sont
modélisés dans les TPS par des sommes de gaussiennes, dont les paramètres sont ajustés à
des simulations ou des mesures : comme proposé par plusieurs auteurs pour les faisceaux de
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Figure 1.4 � Pro�l de dose latéral pour un mini-faisceau de protons incidents de 160 MeV
dans l'eau (écart-type � dans l'air de 5 mm) à mi-parcours (profondeur = 8:5 cm), et détails
des distributions de dose transverses pour les principales particules secondaires. Les données
sont obtenues avec des simulations Geant 4.9.3/Gate 6.2.

protons ([Pedroni 2005], [Soukup 2005]), une somme d'au moins deux gaussiennes est néces-
saire pour modéliser les pro�ls de dose latéraux dans le cas des mini-faisceaux balayés. Dans
le modèle illustré par l'équation 1.13, le premier terme gaussien (G1) modélise le faisceau
primaire alors que le deuxième terme (G2) décrit le halo de dose composé de l'ensemble des
particules di�usées à grand angle. La �gure 1.5 illustre la comparaison entre simulation Monte
Carlo et calculs sur la base d'un modèle à 3 gaussiennes (du TPS ISOgray, Dosisoft), que
nous décrirons plus en détail dans le travail qui suit (en particulier au chapitre 3).

Comme la proportion exacte de particules secondaires di�usées à grand angle n'est pas
facilement accessible par la mesure ou par des calculs théoriques, di�érentes approximations
analytiques et méthodes d'ajustement ont été proposées pour déterminer le poids w et la
forme fonctionnelle du second terme de l'équation 1.13 pour les protons ([Soukup 2005])
ou les ions ([Schwaab 2011], [Inaniwa 2014]). Plus récemment, plusieurs paramétrisations
ainsi qu'une distinction des di�érentes composantes basée sur l'analyse des phénomènes phy-
siques a été proposée à partir d'une série de mesures précises pour des protons de 177 MeV
([Gottschalk 2015]).
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D1(x; y; z)�D(z) ((1� w)G1(x; y; z) + wG2(x; y; z)) (1.13)

Figure 1.5 � Pro�l de dose latéral pour un mini-faisceau de protons incident de 180 MeV
dans l'eau (écart-type � dans l'air de 4 mm) à mi-parcours (profondeur = 10 cm), et détails
des distributions de dose transverses. Les données sont obtenues avec des simulations Geant
4.9.3/Gate 6.2 (trait plein), modèle analytique avec superposition de 3 gaussiennes (trait
pointillé). Les contributions des di�érents termes du modèle sont également présentées.

1.2.3.5 Les simulations Monte Carlo

Bien qu'utilisés en routine dans la plupart des centres, les algorithmes analytiques montrent
certaines limitations en terme de précision. En e�et, pour des géométries avec de fortes hété-
rogénéités, les e�ets de di�usion peuvent être sous-estimés à cause des limites en résolution
des algorithmes de superposition, et d'éventuels sur ou sous-dosages relativement mal mo-
délisés ([Urie 1986a], [Yamashita 2012]). Les méthodes de Monte Carlo appliquées au calcul
de dose en radiothérapie sont considérées comme étant les plus précises. En e�et, ces simu-
lations prennent en compte les interactions de chaque particule à partir d'une modélisation
théorique ou expérimentale des sections e�caces pour les interactions électromagnétiques ou
réactions nucléaires. De plus, les hétérogénéités tissulaires sont prises en compte grâce à l'at-
tribution de la composition atomique élémentaire, de la densité électronique ou massique, du
potentiel d'excitation dans chaque voxel, et les particules secondaires émises ainsi que leurs
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propriétés peuvent être suivies. En radiothérapie, l'intérêt principal de ce type de code est de
pouvoir servir de référence pour des validations ou des simulations de lignes de faisceau, salles
de traitement, ou pour extraire des espaces de phase dans le cas de systèmes de délivrance
de faisceau complexes. La simpli�cation des recettes de ces systèmes (i.e. acquisitions des
données expérimentales) ainsi que leur contrôle qualité deviennent également possibles. Par
exemple, les principaux codes Monte Carlo initialement dédiés aux simulations en physique
des particules (MCNPX, Geant4, FLUKA) sont aujourd'hui utilisés avec succès dans le do-
maine de la thérapie par ions et notamment par protons comme illustré dans les exemples
ci-après.

� Dans le cadre d'un programme de recherche, le centre Antoine Lacassagne a modélisé
son installation avecMCNPX ([Hérault 2005], [Hérault 2007]) a�n d'obtenir un modèle
de calcul des unités moniteur de la dose indépendant pour les traitements ophtalmo-
logiques par protons. Toujours avec MCNPX, une collaboration entre l'Institut Curie,
le CEA (IRFU) et l'IRSN a permis de modéliser les lignes de traitement passives du
centre de protonthérapie d'Orsay ([Stankovskiy 2009], [Sayah 2013]), et de nombreuses
comparaisons entre les calculs et des mesures de doses pour les protons et neutrons
secondaires émis ont été e�ectuées. A�n d'améliorer le modèle de di�usion multiple
coulombienne dans le cas des faibles épaisseurs, l'algorithme de MCNPX a également
été modi�é ([Stankovskiy 2009]).

� GATE (Geant4 Application for Emission Tomography), logiciel open source, contient
de nombreux outils dédiés aux simulations en radiothérapie ([Jan 2004], [Jan 2011],
[Sarrut 2014]) : une simulation MC de la ligne de mini-faisceaux balayés d'IBA (Ion
Beam Application) a été réalisée avec cette plateforme et une liste de modèles physiques
et paramètres a été optimisée et proposée pour la protonthérapie ([Grevillot 2010],
[Grevillot 2011], [Grevillot 2012]). Un exemple de calcul réalisé avec cette plateforme
pour un pic de Bragg modulé (spread out Bragg peak, SOBP) d'une ligne à double
di�useur est illustré �gure 1.6.

� TOPAS (TOol for PArticle Simulation, [Perl 2012], [Testa 2013]) est un autre logiciel
contenant des outils dédiés aux simulations en radiothérapie et basé sur Geant4, dont
certains sont spéci�quement développés pour les applications de protonthérapie.

� Dans le cadre de travaux sur l'imagerie pour la thérapie par particules, les modèles
nucléaires implémentés dans Geant4/GATE et FLUKA ont été comparés pour des
protons et ions carbone mono-énergétiques, et des di�érences en terme de distributions
spatiales et temporelles pour les particules secondaires entre les codes ont été mises en
évidence ([Robert 2013]). Ce type d'inter-comparaisons a également été e�ectué suite
à la récente extension du code MC Penelope aux protons ([Sterpin 2013]).

� En�n, jusqu'à très récemment, les calculs de dose par méthodes MC incluant la si-
mulation et le transport des mini-faisceaux balayés ou di�usés à travers les têtes de
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traitement ou géométries voxellisées n'étaient disponibles dans aucun logiciel commer-
cial. En e�et la principale di�culté pour créer des codes MC �ables et rapides est de
trouver un compromis entre la diminution du temps de calcul et la précision des résul-
tats, tout en o�rant des outils tels que la conversion des UH ou des doses déposées dans
les tissus et dans l'eau, l'échange de données 3D par exemple au format Dicom RT-Ion,
ou la création d'espaces de phases. En conséquence, plusieurs projets de développement
de ce type de codes ont été menés en parallèle : par exemple une collaboration entre
quelques équipes françaises (CEA LIST/IRFU, Institut Curie, Centre Antoine Lacas-
sagne, Dosisoft, INSA Lyon) a permis de créer un code (PROUESSE ) basé sur le code
Penelope ([Salvat 2011]) qui est actuellement en cours de validation pour les faisceaux
de protons. Par ailleurs, le développement d'architectures parallèles, notamment avec
l'utilisation des unités de calcul sur cartes graphiques (GPU) est en forte progression
et de nouveaux moteurs de calculs incluant ces évolutions sont aujourd'hui disponibles
dans les codes MC ou dans certains TPS ([Bert 2013]), ouvrant la voie au calcul 4D, à
la plani�cation temps réel voire adaptative.

Figure 1.6 � Comparaison de rendements en profondeur dans l'eau (pour des faisceaux
SOBP et natif de 140 MeV, une taille de champ de 120 mm de diamètre). Les données sont
issues de mesures réalisées avec une chambre d'ionisation CC13 (trait plein) et de simulations
MC Geant4.9.3/Gate6.2 (cercles).
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1.3 Les techniques de délivrance du faisceau

On distingue trois principales techniques de délivrance du faisceau en protonthérapie. La
première est appelée technique passive ou à double di�useur (double scattering, DS) et consiste
à produire un faisceau élargi. Elle est la plus utilisée aujourd'hui. Les deux autres techniques
sont appelées balayage uniforme (uniform scanning, US) et balayage de mini-faisceaux (pencil
beam scanning, PBS), et consistent à déplacer grâce à un système magnétique un grand
nombre de petits faisceaux dans un volume cible, pour e�ectuer des modulations dynamiques
du trajet, de l'énergie et de l'intensité des faisceaux.

1.3.1 La di�usion passive

A�n d'obtenir l'uniformité nécessaire au traitement sur toute la surface d'un champ d'ir-
radiation (à quelques pourcents près), de nombreuses méthodes pour élargir latéralement
des faisceaux de protons ont été étudiées. La technique passive, constituée d'un ou plusieurs
di�useurs en est l'une des principales ([Nauraye 1995]) et permet une bonne conformation
latérale et distale au volume cible, mais plus mauvaise sur les bords proximaux. Pour que le
parcours des protons soit ajusté à la profondeur de la lésion, des absorbeurs permettent de
régler la position d'un ensemble de pics, élargis latéralement par deux di�useurs successifs.
Une roue modulatrice (typiquement en aluminium) permet de superposer di�érents pics de
Bragg en profondeur et de régler la largeur du plateau de dose à l'épaisseur équivalente de la
lésion (SOBP, voir un exemple �gure 1.6). Ce modulateur peut être synchronisé à la source du
faisceau ce qui permet un ajustement �n de la modulation obtenue. Des jeux de collimateurs
(par exemple en laiton ou en béton), disposés le long de la ligne de faisceau permettent de
limiter la contamination par les particules secondaires, ou de délimiter la forme du faisceau
à chaque condition d'irradiation tout en réduisant la pénombre latérale (collimateurs person-
nalisés). En�n un compensateur personnalisé permet d'ajuster précisément les parcours des
particules à la forme distale du volume cible. Ces accessoires sont généralement usinés en
plexiglas et placés au plus proche du patient a�n de minimiser leur impact sur la pénombre
du faisceau. Selon la disposition du système de di�usion, les patients sont traités en position
allongée ou assise, immobilisés sur des supports couplés à des robots à 6 degrés de liberté
permettant les rotations et translations quasiment sans limitation angulaire ([Mazal 1997]).

Pour améliorer la conformation et diminuer la dose aux organes à risque, une technique ap-
pelée patching, spéci�que des faisceaux di�usés est aussi régulièrement utilisée. Une balistique
constituée de quelques faisceaux, en général deux ou trois, est ainsi dé�nie a�n d'irradier par-
tiellement un volume cible complexe tout en protégeant les organes critiques. Dans un patch

à deux champs, les faisceaux sont combinés de telle sorte que le parcours distal du premier
soit ajusté à la pénombre latérale du second (deux exemples sont illustrés �gure 1.7). Les
pénombres distale et latérale des deux champs doivent se recouper à leur 50 % de dose a�n
de minimiser d'éventuels sur ou sous-dosages. Toutefois, les distributions de dose obtenues ne
sont généralement pas uniformes à cause des hétérogénéités traversées et du manque d'outils
dans les TPS pour prendre en compte les e�ets de di�usions et gradients de dose locaux, par
exemple dans la conception des compensateurs. En pratique, ce type de jonction est systéma-
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tiquement réalisé au sein des volumes cibles, à distance des organes critiques. De plus et pour
minimiser les incertitudes, les patchs sont généralement combinés et alternés quotidiennement
a�n de déplacer régulièrement les zones de jonctions.

(a) (b)

Figure 1.7 � Images scanner avec a�chage de la dose en % pour des cas de chordome avec
combinaison de patchs : (a) deux champs a�n d'éviter la moëlle épinière (b) trois champs pour
irradier les parties postérieures et antérieures du volume cible en évitant le tronc cérébral.

1.3.2 Le balayage uniforme

Les systèmes de balayage uniforme (par exemple celui d'IBA pour les protons) peuvent
délivrer des distributions de dose transverses de 30x40 cm2. Le faisceau est balayé continu-
ment selon une trajectoire prédé�nie à l'aide de deux dipôles orthogonaux utilisés à fréquence
constante, et la taille du faisceau initial est généralement de quelques cm. Cette dimension de
faisceau est calculée par le système et ajustée a�n de garantir l'homogénéité de dose quelles
que soient la dimension et la profondeur irradiée. Les accessoires personnalisés comme le col-
limateur et le compensateur sont également utilisés a�n d'assurer la conformation latérale
et distale du faisceau au volume cible ([Farr 2008]). Peu voire pas de modi�cations des al-
gorithmes de calcul sont nécessaires par rapport à la technique passive a�n de calculer les
distributions de dose. En e�et, les principales di�érences dosimétriques entre ces deux tech-
niques résident dans les valeurs absolues des pénombres latérales dans l'air, et ces valeurs
sont généralement paramétrables dans les librairies des TPS ([Rana 2013]). La méthode de
balayage uniforme possède néanmoins quelques avantages par rapport à la technique passive :
grâce à une quantité moindre de di�useur sur le trajet des faisceaux, les pénombres latérales
et distales sont généralement un peu plus petites (d'un facteur 2 dans l'air) pour des tailles de
champ équivalentes. Les dimensions transverses, les parcours et modulations maximales at-
teignables dans le patient sont également plus élevés pour une énergie en sortie d'accélérateur
équivalente.
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1.3.3 Le balayage de mini-faisceaux

Les techniques de modulation d'intensité et de mini-faisceaux consistent à balayer le vo-
lume cible tout en faisant varier l'énergie et l'intensité (ou le temps d'irradiation) de chacun
des faisceaux. Des pics de Bragg natifs de quelques millimètres sont ainsi distribués transver-
salement et longitudinalement à des vitesses respectives de l'ordre de quelques m à quelques
mm par seconde (la vitesse de changement d'énergie va dépendre fortement du type d'accélé-
rateur utilisé). Entre chaque spot, le faisceau est généralement éteint le temps de modi�er les
paramètres en énergie et magnétiques. A l'instar de l'IMRT pour les photons, les simulations
des distributions de dose avec des mini-faisceaux de protons montrent une amélioration si-
gni�cative de la conformation aux volumes cibles. Il existe plusieurs méthodes possibles pour
moduler l'intensité des faisceaux de protons, décrites en détail par les équipes du centre de
Villingen (PSI, Suisse), premiers à les avoir appliquées en routine clinique ([Lomax 1999]).
Les deux principales, appelées SFUD (single �eld uniform scanning) et IMPT (intensity mo-
dulated proton therapy) sont illustrées �gure 1.8. En SFUD, une contrainte d'uniformité sur
le volume cible est imposée pour chaque champ (angle de faisceau incident), et la modulation
(largeur du SOBP) est ajustée précisément à la géométrie de la lésion en proximal sur chaque
axe irradié. En IMPT, les pics de Bragg sont distribués avec une liberté d'hétérogénéité sur
la dose délivrée par chaque champ, et seule la dose cumulée des di�érents faisceaux devra
répondre aux critères d'uniformité prescrits par l'utilisateur. Pour ces deux techniques, le po-
sitionnement initial des spots est primordial, les poids initiaux attribués aux mini-faisceaux
sont également importants dans le processus d'optimisation et peuvent in�uer sur le résultat
([Albertini 2010]) et une modélisation précise des géométries et des paramètres dosimétriques
des mini-faisceaux est nécessaire (c'est en partie l'objet des chapitres 3 et 5 de ce travail).

Figure 1.8 � Schémas représentatifs et courbes de rendements en profondeur pour
les approches (a) SFUD et (b) IMPT d'irradiations en mini-faisceaux balayés (tiré de
[Lomax 1999]).
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1.4 L'optimisation

1.4.1 Dé�nition

De nombreux aspects fondamentaux de la plani�cation peuvent être abordés à travers
le processus d'optimisation en protonthérapie et font l'objet d'études spéci�ques : la notion
d'optimisation à critères multiples, la sensibilité aux incertitudes de délivrance de la dose en
champs hétérogènes, les e�ets radiobiologiques pouvant être inclus dans l'optimisation inverse
(grâce à la prise en compte du transfert d'énergie linéique). En e�et, la dégénérescence des
solutions réalisables techniquement permet d'incorporer une certaine gestion des incertitudes
dans la plani�cation et notamment au moment de l'optimisation des intensités relatives des
mini-faisceaux. Cette optimisation va toutefois être di�érente selon le mode de délivrance
choisi (i.e. faisceaux balayés ou di�usés). Ainsi en DS, l'optimisation repose sur des opéra-
tions manuelles et des règles de bonne pratique. Par exemple, le compensateur peut être dilaté
a�n de garantir la couverture du volume cible en présence d'erreurs d'alignement, d'exten-
sions du volume clinique ou de mouvements internes. Les angles des faisceaux sont choisis a�n
de minimiser l'existence des forts gradients de densité (os-air par exemple) sur leur passage
et pour réduire la dose intégrale délivrée (en privilégiant un parcours minimum), le passage
à travers les éventuels implants métalliques est également proscrit à cause des incertitudes
de parcours associées aux artefacts dans les images, notamment à proximité des organes à
risques. Les recoupes de dose à la peau peuvent également être minimisées. En PBS, la sélec-
tion des angles de faisceau est également faite par l'utilisateur, parfois aidée des visualisations
3D disponibles dans les TPS (moins de faisceaux sont cependant nécessaires du fait d'une
conformation de la dose au volume cible accrue), tout en veillant à anticiper les nombreuses
collisions possibles autour du volume de traitement entre table, systèmes d'immobilisation,
tête d'irradiation et patient. L'IMPT rend possible la plani�cation inverse via l'optimisation
d'une carte de �uence discrète convertie en un jeu de pondérations relatives pour un ensemble
de mini-faisceaux. Le problème consiste alors en la minimisation d'une fonction de coût qui
exprime la di�érence entre la dose prescrite et la dose calculée (équation 1.14) pour un jeu de
pondération w (équation 1.15). Des algorithmes itératifs sont utilisés a�n de trouver rapide-
ment la solution de ce problème, qui prend en compte la prescription du thérapeute en général
réduite sous forme de contraintes sur des histogrammes dose-volume et d'objectifs à atteindre.

Il existe une relation linéaire entre la dose Dj au point de calcul j et le mini-faisceau de
poids relatif wi :

Dj(x; y; z) =
X
i

wiDij(x; y; z) (1.14)

où Dij correspond à la contribution en dose de chaque mini-faisceau i au point de calcul
j.

w = [wi] = min
w
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où gj correspond au facteur d'importance pour le point de calcul j. Ce facteur permet de
moduler le poids des di�érentes contraintes selon l'appartenance des points de calcul (volume
cible ou organes à risque), par exemple lors d'une optimisation IMPT complexe. En SFUD,
gj est égal à 1 car tous les points de la cible sont considérés de manière égale.

Le problème formulé dans l'équation 1.15 se réduit à résoudre une équation quadratique.
Des pénalités peuvent être ajoutées a�n de prendre en compte les contraintes de positivité ou
de valeurs minimales pour les poids des mini-faisceaux (par exemple selon les machines il peut
y avoir un seuil minimum d'unités moniteur ou de temps d'irradiation), ou des contraintes sur
les doses calculées en certains points du volume irradié. L'algorithme du gradient conjugué
avec pénalités se prête particulièrement bien à ce type de problèmes et est implémenté dans
certains TPS (ISOgray, Dosisoft).

1.4.2 La robustesse des plans

Les incertitudes de parcours et de positionnement constituent le principal risque d'erreur
en thérapie par protons, et la première approche consiste à appliquer des marges qui aug-
mentent le volume cible dans sa partie distale (en pratique, une mise à l'échelle de l'ordre de
1 mm +3 % du parcours peut être utilisée) et latérale (par une dilatation du volume cible).
Cependant cette méthode ne garantit pas systématiquement la robustesse d'un plan car les
incertitudes peuvent se combiner et distordre la dose de manière non linéaire, notamment
lorsque les distributions de dose ne sont pas homogènes au sein du volume irradié (cas de la
modulation d'intensité). Plusieurs approches di�érentes ont donc été étudiées a�n de proposer
de l'IMPT robuste en incluant explicitement les scénarios d'incertitude dans la boucle d'op-
timisation : tout d'abord la technique du plus mauvais scénario (worst case scenario), dans
laquelle les distributions de dose perturbées et nominales reçues par les points d'intérêt sont
calculées lorsqu'on applique des erreurs de positionnement et de parcours (par exemple des
translations selon 3 axes orthogonaux du patient), et pour lesquelles les minimum et maxi-
mum des di�érences entre ces distributions sont minimisés au cours de l'optimisation en plus
de répondre aux contraintes classiques ([Lomax 2004], [P�ugfelder 2008]). Cette stratégie, qui
peut se présenter sous di�érentes déclinaisons en termes de dé�nitions de la fonction objectif à
minimiser ([Fredriksson 2014]), comporte l'avantage de ne calculer que quelques distributions
de dose supplémentaires (en fonction du nombre de scénarios d'erreur sélectionné) mais sures-
time néanmoins l'erreur réelle potentielle en considérant des cas irréalistes ([Casiraghi 2013]).
Ainsi une amélioration possible de l'algorithme peut consister à préciser les incertitudes par
leurs densités de probabilité plutôt que par leurs extrema ([Unkelbach 2009]). Cette approche
probabiliste semble donner d'aussi bons résultats que les autres approches en terme de confor-
mation à la prescription. Par ailleurs, le fractionnement du traitement est pour le moment
peu pris en compte dans ces di�érentes approches, et notamment le fait que l'incertitude di-
minue au fur et à mesure des séances par rapport à l'incertitude sur une fraction unique ou en
supposant une erreur constante systématique. En�n une architecture basée sur l'optimisation
multi-critère a été formalisée a�n d'étudier les compromis entre conformation et robustesse
du plan, et permettre la navigation entre les di�érentes solutions possibles sur une surface
dite de Pareto ([Chen 2012a]).
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DS US SFUD 3D-IMPT

Optimisation non non mono-faisceau multi-faisceau

Homogénéité oui oui oui non

Boost intégré non non non oui

Robustesse
(positionnement) - - + +

Robustesse
(mouvement de tissus) + + - -

Taille du volume - + + +

Temps de traitement ++ + - -

Contamination
neutrons - + ++ ++

Conformation - + + ++

Table 1.2 � Aperçu des avantages (+) et inconvénients (-) des di�érentes techniques de déli-
vrance de faisceau (à titre indicatif car variable selon le type d'accélérateur ou d'optimisation)
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1.5 Aspects de radioprotection, contamination neutronique

Les énergies des faisceaux primaires (entre quelques dizaines et centaines de MeV) géné-
ralement utilisées en protonthérapie sont su�santes pour générer des neutrons secondaires
par réactions nucléaires lors du passage dans les di�érents éléments de la ligne de faisceau
ou dans le patient. Toutefois, les TPS utilisés en routine ne permettent pas de modéliser les
particules secondaires lors du transport du faisceau primaire, et ne prennent pas en compte
l'e�cacité biologique relative élevée des neutrons secondaires di�usés. Cependant, des études
dosimétriques sur les doses neutrons montrent que pour les faisceaux de particules (ions ou
protons), en particulier avec les techniques de balayage actif, il serait possible de diminuer le
risque de tumeurs malignes secondaires ou radioinduites. En e�et, la conformation de la dose
au volume cible est bien meilleure du fait d'une plus faible dose en entrée et pas de dose en
sortie du volume. Il y a moins de di�usé neutronique et, dans la plupart des cas moins de
faisceaux di�érents sont nécessaires pour une conformation similaire. En�n, les dépendances
en dose neutronique équivalente avec les variations des paramètres de traitement et géomé-
tries d'accessoires personnalisés sont relativement proches entre faisceaux uniformes balayés
et faisceaux di�usés ([Zheng 2012]) alors que les techniques de mini-faisceaux balayés, lors-
qu'elles ne nécessitent pas la présence de ces accessoires ou de di�useurs supplémentaires sont
celles qui produiront le moins de neutrons secondaires ([Farah 2015b]). En réalité, l'utilisation
d'absorbeurs pour régler les faibles parcours ou de collimateurs pour améliorer la pénombre
latérale se généralise pour le PBS et pourrait nuancer ces résultats. Des comparaisons entre
photons, protons et ions (incluant les techniques passives et actives) ont montré que la dose
neutronique hors-champ était la plus faible respectivement pour les ions balayés (protons
et ions lourds), puis pour les ions di�usés, suivis des photons de haute énergie de l'IMRT
([La Tessa 2014]). Après avoir caractérisé en détails les doses neutroniques secondaires re-
çues dans le cas de traitements pédiatriques ([Sayah 2014]), di�érents groupes développent
aujourd'hui des modèles analytiques spéci�ques qui peuvent se substituer à des simulations
MC ou expérimentations fastidieuses en terme de prédiction de la dose neutronique aux or-
ganes à risques distants ([Farah 2015a]). Certains de ces modèles s'intègrent désormais dans
les systèmes de plani�cation ([Eley 2015]).

1.6 Conclusions du chapitre

Nous avons dans ce chapitre balayé les principaux aspects d'une plani�cation de traite-
ment en protonthérapie. L'accent a été mis sur les avantages et incertitudes des di�érents
systèmes de délivrance de faisceau, tous disponibles au centre de protonthérapie d'Orsay,
ainsi que les bases posées des principaux modèles de calcul de la dose physique. Dans le cha-
pitre suivant, nous introduisons les concepts liés aux e�ets des rayonnements ionisants sur les
tissus, et faisons l'état de l'art des modèles utilisés pour la description des e�ets biologiques
des protons.





Chapitre 2

Les modèles biologiques

2.1 E�ets des rayonnements ionisants

Un grand nombre de lésions se produisent quotidiennement dans l'ADN des cellules non
irradiées sous l'e�et des radicaux issus du métabolisme de l'oxygène. Les rayonnements ioni-
sants produisent quant à eux des réactions chimiques d'oxydation, produites par les radicaux
libres de la radiolyse de l'eau, voire des ionisations directes sur les molécules. Les radicaux
engendrent alors une multitude de modi�cations chimiques des éléments composant la mo-
lécule d'ADN. Les types de dommage sont généralement classés en di�érentes catégories :
les dommages de base, les cassures simple-brin (CSB), les cassures double-brin (DSB), les
pontages de l'ADN et les dommages multiples localisés.

Les CSB, correspondant à une rupture simple chaîne de l'ADN, sont le produit des réactifs
issus de l'oxygène ou des radicaux produits par l'irradiation. On en dénombre autour de 1000
par cellule par Gy et plusieurs dizaines de milliers quotidiennement. Les principales voies de
réparation passent par les excisions de bases endommagés (base excision repair, BER) voire
de nucléotides. Une cassure double-brin est une rupture des deux chaînes de l'ADN à des sites
distants de quelques nucléotides. Chaque cellule humaine en subit en moyenne 8 par jour ; elles
sont d'environ 40 par Gy dans une cellule diploïde. Ces types de lésions, lorsqu'elles a�ectent
l'ADN sont les plus graves : la cellule eucaryote a ainsi développé au cours de l'évolution des
mécanismes de réparation spéci�ques de chaque type de lésion. La réparation des CDB, à
savoir la suture non-homologue des extrémités clivées (non homologous end joining, NHEJ)
et la réparation par recombinaison homologue (RH) en sont les deux principales. La majorité
des CDB est par exemple réparée relativement rapidement par NHEJ.

2.2 Modèles d'EBR pour les protons

Les e�ets biologiques d'une distribution de dose donnée di�èrent entre des protons et
d'autres types de particules ou d'ions : pour les protons, une valeur d'e�cacité biologique
relative (EBR) constante est en général utilisée, alors que cette grandeur qui peut varier si-
gni�cativement doit être estimée par des modèles mathématiques pour d'autres ions. Ainsi la
réponse radiobiologique des cellules ou tissus après irradiation par ces particules ionisantes a
été intensivement étudiée ces vingt-cinq dernières années (in vivo ainsi qu'in vitro), et notam-
ment les dépendances avec la dose par fraction, la position dans le volume irradié, l'énergie
du faisceau et ses paramètres physiques, le type de tissus, et en�n le type d'e�et considéré.
En e�et, il existe une corrélation étroite entre les résultats de tests fonctionnels ou tissu-
laires et l'analyse des courbes de survie des cellules responsables des e�ets délétères, lesquels



32 Chapitre 2. Les modèles biologiques

constituent alors la première étape lors d'études radiobiologiques complexes. Ainsi l'analyse
des survies cellulaires in vitro, relativement simples à mettre en oeuvre, permet généralement
d'explorer de manière intensive puis de quanti�er et déterminer le sens et l'amplitude pro-
bable des e�ets in vivo, lesquels restent indispensables à toute projection ultérieure sur des
patients. En particulier et par analogie, la survie cellulaire clonogénique peut re�éter avec
�délité une probabilité de contrôle tumoral, car elle dépend de la prolifération d'un faible
nombre de cellules. Pour ce qui est des probabilités de complication des tissus sains, d'autres
paramètres que la survie pourraient toutefois être plus adéquats et plus représentatifs des
e�ets réels observés (notamment l'induction des cassures double-brin, les aberrations chro-
mosomiques ou l'étude des mécanismes de mort cellulaire ou de nécrose). En pratique et
pour les protons, l'augmentation de l'EBR par rapport aux photons obtenue expérimenta-
lement s'est avérée en moyenne plus élevée et plus variable pour les études in vitro qu'in
vivo ([Paganetti 2003], [Paganetti 2014]). Par ailleurs, de nombreux autres domaines de la
biologie sont évoqués aujourd'hui et entreraient en jeu dans une réponse à l'irradiation que
de récentes observations estiment encore méconnue et bien plus complexe qu'une réduction
à un simple concept d'EBR. L'échelle nanométrique à laquelle se déroulent les phénomènes
physiques se dévoile peu à peu suite aux progrès en imagerie, miniaturisation des détecteurs
(compteurs d'ions) et simulations numériques (Geant4-DNA) ; la distinction entre photons
et protons se renforce avec l'observation des cibles autres que l'ADN, les réponses molécu-
laires et de signalisation, les phénomènes d'angiogénèse ou de carcinogénèse ([Girdhani 2013],
[Palmans 2015]).

2.2.1 Dé�nitions

2.2.1.1 Grandeurs radiobiologiques

On modélise généralement la survie cellulaire in vitro par une loi linéaire quadratique
empirique qui peut être variable selon le niveau de dose considéré (équation 2.1, illustration
�gure 2.1). Elle est notamment modi�ée pour les faibles doses (< Dc � 0; 5 Gy), pour les-
quelles un phénomène d'hypersensibilité a été observé à la fois pour les rayonnements à faibles
et forts transferts d'énergie linéïque ou TEL ([Marples 1993], [Petrovi¢ 2010]), et qui semble
impliquer l'activation de certaines protéines et une dépendance au TEL ([Heuskin 2014]).
Elle est modi�ée aussi pour les fortes doses ([Astrahan 2008]) pour lesquelles il est néces-
saire de garder une forme linéaire de la courbe de survie (pour les doses par fraction élevées
> Dt � 15�30 Gy, le terme d'ordre 2 fait tendre trop rapidement la fonction vers 0, ce qui est
physiquement et expérimentalement incohérent). La détermination de la valeur de Dt n'est
en général pas possible expérimentalement car les courbes de survie ne sont pas mesurables
en dessous d'une valeur de 10�3 pour la plupart des cellules de mammifères.
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Figure 2.1 � Courbes de survie (mesures illustrées en bleu) et composantes du modèle
linéaire quadratique : illustration de l'hypersensibilité aux faibles doses (à gauche) et de
l'e�et de saturation aux fortes doses (à droite).

L'interprétation de cette formule largement utilisée en radiobiologie est toutefois soumise
à controverse. Une des premières interprétations est que la probabilité de survie de la cellule
correspond à la probabilité qu'aucune lésion ne touche la cellule puisqu'une seule lésion est
su�sante pour induire la mort cellulaire ([Lea 1946]). Les fondements mathématiques de la
relation sont toutefois remis en cause car ils présupposent que quelle que soit la dose délivrée
et la taille de la cible, la probabilité de survie suit une loi de Poisson ce qui semble discutable
d'un point de vue microdosimétrique ([Sachs 1998], [Zaider 1998]). Une interprétation plus
récente ([Bodgi 2016]) propose de relier la réponse cellulaire après un stress radio-induit à
certaines cinétiques de signalisation (nucleo-shuttling ou relocalisation dans le noyau de la
kinase ATM, protéine déclenchant la réparation des cassures de l'ADN), explicitant ainsi les
paramètres � et � en les reliant à des fonctions biologiques : plus le transit de la protéine est
rapide, mieux seront réparées les lésions.

Dans le cas des doses par fraction moyennes Dc < D < Dt, et en l'absence de facteur tem-
porel (dose délivrée su�samment rapidement) on peut exprimer l'e�cacité biologique relative
(EBR) en fonction des paramètres biologiques � et �, lesquels varient principalement avec
le TEL de la particule incidente et le tissu considéré. La dépendance de l'EBR avec le type
de particule incidente est quant à elle observée expérimentalement ([Scholz 2003]) et s'expli-
querait par un modèle de trace amorphe : pour un même TEL, les protons sont par exemple
plus e�caces que les particules plus lourdes car le parcours des électrons delta est plus court
(l'énergie déposée est plus concentrée autour de la trace de la particule primaire). Ce résultat
et le degré de dépendance avec le type de particules sont toutefois débattus ([Sørensen 2011],
[Friedrich 2013]) à cause des larges intervalles de con�ance des mesures de survie radiobiolo-
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giques (�gure 2.2). En partant de la loi linéaire quadratique et en supposant un même e�et
biologique entre la particule de référence et le faisceau de protons (qui peut être par hypothèse
une diminution de la survie clonogénique cellulaire ou n'importe quelle perte de fonctionnalité
liée à cette diminution), on peut exprimer l'EBR pour une dose Dp donnée en une fraction
par protons, dé�nie comme le rapport des doses entre deux types de rayonnements causant
le même e�et (équation 2.2). On remarque qu'aux limites des très faibles et très fortes doses
DP , l'EBR sous cette forme est proportionnelle respectivement à �P =�X et

p
�P =�X . En

règle générale, on peut déterminer l'EBR d'un rayonnement par rapport à n'importe quel
autre type de rayonnement, mais les rayons gammas du 60Co sont actuellement la référence.
En�n, il convient de spéci�er chaque fois à quelle condition expérimentale se rapporte l'EBR
dont il est question, notamment quel est l'e�et biologique considéré (par exemple si survie
cellulaire, à quel niveau dans la courbe et pour quelle dose).

EBR(�X ; �X ; �P ; �P ; DP ) =

p
�X2 + 4�XDP (�P + �PDP )� �X

2�XDP
(2.2)

avec �P et �P a priori fonction du TEL et du type de cellules, X se référant au rayonnement
de référence et P aux protons.

2.2.1.2 Grandeurs dosimétriques

La microdosimétrie peut être dé�nie comme l'estimation de la distribution de probabi-
lité de l'énergie impartie dans un volume de matière traversé par une seule particule, alors
que la dosimétrie se dé�nit plutôt comme l'estimation de l'énergie impartie moyenne en un
point d'un volume de matière irradié. En e�et, la distribution spatiale des dépôts d'énergie
(analogue du transfert d'énergie linéique) et la quantité d'énergie déposée dans un volume
(analogue de la dose) sont des grandeurs qui in�uencent l'e�cacité biologique relative d'un
rayonnement et que l'on souhaite donc évaluer précisément, expérimentalement ou théorique-
ment. Selon le champ d'application (macroscopique ou microscopique), les e�ets biologiques
des rayonnements ionisants peuvent donc être caractérisés par di�érentes grandeurs biophy-
siques (dé�nies par leur probabilité de distribution, ou par leur valeur moyenne).

A l'échelle microscopique, les grandeurs sont stochastiques et en général utilisées pour
estimer l'EBR à l'échelle des noyaux cellulaires de mammifères : on distingue l'énergie impartie
" (somme de tous les dépôts d'énergie), l'énergie linéale "=�l (dé�nie pour un évènement unique,
d'unité keV=�m) et l'énergie spéci�que "=m (dé�nie pour un ou plusieurs évènements), avec
�l et m respectivement la longueur de corde moyenne et la masse du volume considéré. On
peut alors dé�nir pour l'énergie linéale y une densité de probabilité en fréquence f(y), et une
densité de probabilité en dose d(y). On peut ensuite calculer les deux moments d'ordres 1 et
2 pour f(y) : l'énergie linéale moyenne pondérée par la fréquence yf (donc l'espérance de y)
et celle pondérée par la dose yd (qui est donc la variance de y). De même on désigne l'énergie
spéci�que par z, et l'on dé�nit les moments d'ordres 1 et 2 de la densité de probabilité pour
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un dépôt d'énergie unique f1(z) (équation 2.3d).

�yf =

1Z
0

yf(y)dy (2.3a)

�yd =

1Z
0

yd(y)dy =
1

�yf

1Z
0

y2f(y)dy (2.3b)

�zf =

1Z
0

zf1(z)dz (2.3c)

�zd =
1

�zf

1Z
0

z2f1(z)dz (2.3d)

Le TEL se dé�nit alors comme le rapport de l'énergie moyenne dE perdue par une particule
chargée par collisions électroniques (ionisations et excitations) par unité de longueur parcou-
rue dx. Pour un faisceau de particules mixte (avec un spectre en énergie), il devient nécessaire
de considérer la distribution en TEL ou sa moyenne. Si aucune restriction n'est établie sur
l'énergie des électrons secondaires pris en compte pour le calcul de dE, on parle alors de TEL
non restreint (TEL1).

La dose absorbée D (énergie impartie par unité de masse) s'exprime en fonction de la
�uence de particules et du TEL, grandeur moyenne développée pour estimer les transferts
d'énergie des particules chargées (équation 2.4) :

D = 1:6� 10�5�
TEL

�
(2.4)

avec D la dose en Gy, � la �uence de particules en cm�2, le TEL en keV=�m, � la masse
volumique en g=cm3.

Pour des protons de 200 MeV avec un TEL de 0,5 keV=�m, une dose de 1 Gy dans l'eau
nécessite par exemple une �uence de 1,25 Gp=cm�2, soit 12 protons par �m2. Un noyau de
cellule de 5 �m de diamètre serait donc traversé approximativement par 235 protons, chacun
espacés en moyenne de 0,25 �m. Pour des gammas ou des alphas, ce chi�re se situerait res-
pectivement entre un millier et quelques traces.

La mesure directe du TEL est quant à elle très di�cile à réaliser. En e�et une très grande
résolution de détecteur est nécessaire car les gradients et distributions de TEL sont élevés
et complexes, en particulier à basse énergie. Les approches possibles sont la comparaison
des di�érences de signal entre deux chambres d'ionisation (cavité de liquide et d'air), ou par
détecteurs de traces (CR39, �uorescents). Les détecteurs de référence utilisés en microdosimé-
trie restent toutefois les TEPC, généralement constitués de grandes cavités de gaz entourées
d'une épaisseur de plastique équivalent tissu. En e�et, ce type de détecteur permet de simuler
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les sites de tissus biologiques de taille micrométrique par des cavités gazeuses macroscopiques
remplies de gaz à basse pression. Il est donc important de disposer de modèles réalistes pour
les di�érentes grandeurs utiles, par exemple par le biais de fonctions analytiques ou de simu-
lations, comme présenté dans les paragraphes suivants.

(a) Relations EBR en fonction du TEL pour

di�érentes particules (cellulesV79), tiré de

[Sørensen 2011].

(b) Relations EBR en fonction du TEL pour dif-

férentes particules, tiré de [Scholz 2003].

Figure 2.2 � Deux illustrations de la dépendance de la relation EBR en fonction du TEL
avec le type de particules.

2.2.2 Evaluation du TEL

2.2.2.1 Calcul analytique du TEL

Il existe plusieurs dé�nitions du TEL, et l'on considère dans certains cas que le TELd
pondéré par la dose (par opposition au TELf pondéré par la �uence) est le plus représentatif
de la dépendance du RBE avec les valeurs de transfert d'énergie linéique élevées. Pour un
calcul macroscopique, le TELd peut être dé�ni comme la valeur moyenne du pouvoir d'arrêt,
pondéré par rapport à la dose totale absorbée ([ICRU 1998]). En e�et, aux niveaux de dose de
la radiothérapie, le nombre de protons traversant une cellule d'une dizaine de �m de diamètre
est de l'ordre de quelques centaines, assurant ainsi une homogénéité de la dose et du TEL au
sein et entre chaque cellule.

Une méthode a été proposée ([Wilkens 2003]) a�n de calculer le TEL d'un faisceau de pro-
tons primaires sous ses di�érentes formes à partir des modèles analytiques de pouvoirs d'arrêt
moyen hS(z)i ([Bortfeld 1997]). Ce calcul est décrit par les équations suivantes (2.5a à 2.7).
La fonction parabolique cylindrique D y est utilisée pour obtenir le résultat de la convolution
de la dose en profondeur avec la dispersion en parcours, supposée gaussienne. Cette fonction
diverge pour les faibles profondeurs et est donc tabulée pour des parcours entre R0 � 10� et
R0 + 5�. Pour les parcours inférieurs à R0 � 10�, on considère que la dispersion en parcours
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est négligeable et on estime les di�érents termes par approximation (équations 2.5a - 2.5b).

� Si z � R0 � 10� :
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� Si R0 + 5� < z :
hS(z)i = hS(z)2i = 0 (2.7)

Le TELd est �nalement obtenu grâce à l'équation 2.8, qui utilise les approximations précé-
dentes pour le calcul du pouvoir d'arrêt moyen et de son carré :

TELd(z) =
hS(z)2i
hS(z)i (2.8)

2.2.2.2 Calcul Monte-Carlo du TEL

Comme nous le verrons dans le paragraphe suivant, le TEL est une grandeur interve-
nant fréquemment dans les modèles radiobiologiques : de nombreux auteurs se sont intéres-
sés récemment aux di�érentes méthodes pour obtenir sa valeur lors des simulations numé-
riques, ainsi qu'à l'in�uence des particules secondaires sur son calcul. Ainsi à la di�érence
de [Wilkens 2003] dont le modèle ne considère que les protons primaires, [Grassberger 2011]
et [Romano 2014] ont montré que le TEL pour des faisceaux de protons dans l'eau, notam-
ment à faible profondeur, pouvait augmenter respectivement d'un facteur 1,5 et 3 en prenant
en compte la présence des particules secondaires (protons secondaires, ou alpha et particules
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lourdes issues des réactions nucléaires). L'impact biologique de chaque type de particule consi-
déré étant très probablement dépendant de la particule (le modèle TEL-e�et biologique sera
di�érent pour chacune), un calcul de TEL moyen pour toutes les particules confondues n'a a
priori pas de sens si l'on veut en extraire une donnée utilisable macroscopiquement.

On obtient le TELd lors de simulations Monte Carlo en sommant dans chaque voxel � et
pour un type de particule donnée j l'énergie déposée dEj divisée par la longueur parcourue
dxj . Ce calcul peut être fait à partir de l'énergie déposée, du pouvoir d'arrêt S ou du spectre
en énergie local 'E (les faisceaux ainsi que les interactions physiques ne sont généralement
pas mono-énergétiques), dé�ni entre les énergies E et E + dE (équation 2.9) dans le voxel
considéré. La dose déposée est celle dans les tissus ou celle dans l'eau.

TELd(�) =

R
�
dEj(�)

dEj(�)

dxjR
�
dEj(�)

=

1R
0

'E(�)S
2(E)dE

1R
0

'E(�)S(E)dE

(2.9)

Le seuil de production (ou production cut en mm) est un paramètre réglé par l'utilisa-
teur qui permet de limiter la génération et le suivi des particules secondaires à celles qui
ont un parcours dans la matière supérieure au seuil de production en question. Par exemple,
l'énergie maximale des électrons � (libérés des atomes par ionisations lors du passage de la
particule primaire) produits par des protons de 200 MeV est de 480 keV, ce qui correspond à
un parcours dans l'eau de 1,7 mm : une simulation avec un seuil de 2 mm pour les électrons
secondaires ne produirait donc pas d'électrons �, ce qui permet d'ailleurs de calculer le TEL
non restreint. Un seuil de 10 keV supprimerait par exemple le suivi de tous les électrons de
parcours inférieur à 2,5 �m.

Le pas "limite" (ou maximum step size en mm), qui est la distance maximale entre deux
interactions, est un autre paramètre de simulation librement modi�able. Celui-ci est généra-
lement plus petit que la di�érence de parcours correspondant à la perte d'énergie maximale
de la particule en une interaction. L'in�uence de ces paramètres a dans un premier temps
été étudiée sur les calculs de dose ([Grevillot 2010]), puis plus récemment sur le calcul du TEL.

En e�et, les valeurs de dEj et dxj peuvent être obtenues de di�érentes manières dans les
codes MC, notamment en utilisant des fonctions pré-existantes de sommation des grandeurs
événement par événement. Les méthodes utilisées pour e�ectuer ces sommations peuvent
cependant entraîner des di�érences signi�catives :

� le calcul de dEj à partir des tables de pouvoir d'arrêt (méthode ComputeElectronic-

DEDX() dans Geant4 ) connaissant l'énergie cinétique de la particule incidente à l'en-
trée et à la sortie du segment parcouru lors de l'interaction (step) s'avère être le plus
précis, car indépendant de la taille des voxels dans la simulation ou des seuils en éner-
gie/parcours introduits pour la production et le suivi des particules (notamment des
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électrons �) secondaires ([Cortés-Giraldo 2015]).

� quelle que soit la méthode choisie pour son calcul, le TELf est beaucoup moins soumis
aux incertitudes que pour le TELd, dont le calcul dépend notamment du seuil de
production pour les électrons secondaires, lesquels peuvent entraîner une surestimation
du résultat �nal si le seuil est inférieur au mm ([Granville 2015]). En e�et le processus
discret de création de ces électrons secondaires entraîne des discontinuités dans la perte
d'énergie continue qui dé�nit le TEL, et donc une surestimation de celui-ci. Un �ltre
pour éliminer au cours du calcul les valeurs de TEL incohérentes (par exemple > 20

keV=�m) permet ainsi d'améliorer ce résultat.

� dans le cadre de la caractérisation du TEL sur des échantillons de cellules (donc pour
des cibles inférieures à 500 �m d'épaisseur), une taille de pas "limite" inférieure à
500 �m entraîne une surestimation systématique du TELd en entrée du pic de Bragg,
alors que le TELf est insensible à la valeur du pas choisie ([Guan 2015]). Ces derniers
auteurs proposent donc de combiner une utilisation du TELf (en surface) et du TELd
(à plus grande profondeur) pour caractériser le TEL des expérimentations biologiques.

2.2.3 Relations TEL - modèles de survie cellulaire

L'utilisation d'un EBR générique de 1,1 pour des fractions de 2 Gy en protonthérapie
semble raisonnable au vu du manque de données pouvant alimenter un modèle précis, et du
manque de preuves des variations de cette e�cacité en pratique clinique ([Paganetti 2014]).
Toutefois, de nombreux auteurs ont illustré les variations de l'EBR en fonction de nombreux
paramètres, notamment la profondeur dans le plateau modulé ([Courdi 1994], [Calugaru 2011b]),
et montré des di�érences signi�catives au niveau du pic de Bragg et en fonction du TEL des
protons primaires ([Paganetti 2012]). De plus, les protons di�usés à grand angle, les réac-
tions nucléaires, les neutrons internes et externes sont issus de processus physiques pouvant
également moduler l'EBR et ne sont en général pas complètement intégrés dans les TPS. Dif-
férents modèles d'EBR ont donc été développés spéci�quement pour les protons, sans jamais
aujourd'hui être utilisés en routine clinique. Partant de l'observation que l'EBR maximal des
faisceaux de protons se situe autour d'un TEL de 30 keV=�m, et que ces valeurs de TEL ne
sont quasiment jamais dépassées en pratique, la plupart des modèles biophysiques de prédic-
tion de la survie cellulaire et a fortiori de l'EBR se basent sur l'hypothèse d'une variation
purement linéaire de l'EBR en fonction du TEL (pas de saturation de celui-ci). Les modèles
principaux sont résumés ci-après ; il en existe une dizaine, la plupart basés sur des grandeurs
macroscopiques :

� Modèles de Wilkens et Chen

Pour un type de cellules donné et pour des protons dont le TEL n'excède pas quelques
dizaines de keV=�m ([Wilkens 2004], [Chen 2012b]), les deux approximations suivantes
ont été proposées :

�P (TEL) = �0 + �TEL (2.10)
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ou

�P (TEL) = �0 +
1� e��1TEL

2

�2
(2.11)

avec �0 et �i à ajuster aux données expérimentales pour le tissu considéré.

Pour garantir l'égalité d'EBR fréquemment observée expérimentalement (Paganetti
2002) entre protons de bas TEL (le minimum est autour de 0,5 keV=�m) et photons,
il est possible d'imposer une condition supplémentaire au modèle :

�0 = �X � 0; 5� (2.12)

� Modèles de Wedenberg et Carabe

Pour tous types de tissus (ajustement réalisé pour une dizaine de lignées cellulaires
et conditions de TEL), l'approximation linéaire précédente peut se généraliser selon les
formes suivantes ([Wedenberg 2013], [Carabe 2012]) :

�P (TEL) = �X

�
1 + 0; 434

�X
�X

TEL

�
(2.13)

ou

�P (TEL) = �X

�
0; 843 + 0; 154� 2; 686

�X
�X

TEL

�
(2.14)

� Modèle de Carabe

Dans de nombreuses publications et dans les modèles précédents, on suppose que
�P=�X ([Tilly 1999]), et que � est globalement indépendant du TEL. L'EBR tend ainsi
vers 1 (sa valeur minimale) pour les très fortes doses. Cette hypothèse ne donnant pas
satisfaction dans certains cas expérimentaux, des travaux ont proposé d'étudier le com-
portement asymptotique de l'EBR (aux très faibles et très fortes doses) en fonction du
TEL, et ont proposé de réaliser un ajustement supplémentaire du rapport

p
�P =�X en

fonction du TEL ([Carabe-Fernandez 2007], [Carabe 2012]), par exemple à partir d'une
extrapolation des résultats pour les cellules V79 (hamster chinois d'�X=�X = 2; 686

Gy en moyenne) :

�P (TEL) = �X

�
1; 09 + 0; 006� 2; 686

�X
�X

TEL

�2

(2.15)

� Modèle de Paganetti

A partir d'une revue de la littérature basée sur plus de 70 publications ([Paganetti 2014]),
une paramétrisation de l'EBR pour la survie cellulaire a été obtenue en partant de l'ob-
servation que l'EBR augmente généralement quand le TEL augmente ou que la dose par
fraction décroit, ou diminue lorsque le rapport �X=�X augmente ([McNamara 2015]).

�P (TEL) = �X

�
p0 + p1

�X
�X

TEL

�
(2.16)
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�P (TEL) = �X

�
p2 + p3

r
�X
�X

TEL

�2

(2.17)

avec p0 = 0; 99064; p1 = 0; 35605; p2 = 1; 1012; p3 = �0; 0038703

� Modèle RMF

Dans le modèle Repair-Misrepair-Fixation (RMF) développé par [Carlson 2008] et
[Frese 2012], le taux de cassures double brins (CDB) initialement formé est converti en
nombre de lésions létales pour la cellule au moyen d'une équation di�érentielle (prenant
en compte les di�érentes morts cellulaires possibles). En e�et, le nombre de CDB ini-
tial (parfaitement linéaire avec la dose) peut être estimé par simulation des structures
de traces, par exemple avec l'outil Monte Carlo Damage Simulation (MCDS version
3:10A, [Semenenko 2004]), et ne va dépendre que de la qualité du rayonnement inci-
dent (et donc du TEL). En dé�nissant EBRCDB comme le rapport des nombres de
CDB initiaux par cellule et par gray entre les protons et le rayonnement de référence
(60Co par exemple), et d le diamètre moyen en �m de la cible, on obtient les relations
suivantes :

�P (TEL) = EBRCDB(E)

�
�X + 2�XEBRCDB(E)

�
0; 204

TEL

d2

��
(2.18)

�P (TEL) = �X � EBRCDB(E)2 (2.19)

En e�et, les CDB initiales, potentiellement létales puisqu'une seule peut su�re à tuer
la cellule, ne le restent pas toutes après réparation : l'EBR pour la survie est donc di�é-

rent de l'EBRCDB. Le terme en 0; 204
TEL

d2
représente l'approximation pour l'énergie

spéci�que moyenne (�zf ) délivrée dans le noyau supposé sphérique et aqueux (ICRU
1983). Si l'on dispose du calcul pour chaque type de particules du nombre de CDB
produits, on peut alors calculer l'EBR pour la survie à partir des spectres en énergie
et en d.

2.2.4 Règles d'additivité

Lorsque les faisceaux ne sont plus mono-énergétiques mais modulés oumixtes, les di�érents
paramètres n'étant pas additionnables par combinaisons linéaires, l'e�et biologique �nal est
obtenu grâce aux sommes pondérées par la dose des paramètres entrant en jeu (on applique
la théorie d'additivité en champ mixte formalisée par [Zaider 1980]). Par exemple pour n pics
de Bragg, le TELd �nal pour un faisceau polyénergétique est obtenu par la superposition des
TELd correspondants (équation 2.20).

TELmixte
d =

P
n
hS(z)i2P

n
hS(z)i (2.20)
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De même on obtient pour les paramètres � et � (équations 2.21 et 2.22) :

�mixte
p =

P
i
di�ipP
n
di

(2.21)

q
�mixte
p =

P
i
di
p
�ipP

n
di

(2.22)
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2.3 Modèles d'EBR pour les ions

La complexité des variations d'EBR pour les particules lourdes a mené au développe-
ment de nombreux modèles pour son estimation, dont les deux principaux sont basés sur
la micro-dosimétrie ou les structures de trace. Notons que ces modèles peuvent potentiel-
lement être appliqués aux protons, mais ne sont aujourd'hui disponibles que dans les TPS
pour ions (carbone notamment). Le premier modèle, utilisé au Japon (HIMAC, NIRS) est
basé sur le microdosimetric-kinetic model (MKM) développé par Hawkins ([Hawkins 1994],
[Hawkins 1996], [Hawkins 2003], [Kase 2006]), et le second, utilisé en Allemagne (GSI) est
basé sur le local e�ect model (LEM) aujourd'hui dans sa 5me version ([Scholz 1996], [Friedrich 2012]).

� Modèle MKM

La théorie du MKM combine des hypothèses microdosimétriques avec la résolution
des équations di�érentielles sur la cinétique de création ou transformation des lésions
radio-induites létales. Le nombre total de lésions létales est estimé en comptabilisant les
lésions létales d'emblée, les associations de deux lésions sub-létales et la transformation
des lésions sub-létales non réparées en lésions létales. La survie cellulaire est donc
corrélée aux dépôts stochastiques d'énergie à l'échelle du noyau (en réalité de petits
sous-volumes du noyau de diamètre d < 1�m appelés domaines, car la totalité du noyau
n'est pas sensible) via l'énergie spéci�que moyenne (�zd). Pour les protons, dont le TEL
est faible et pour un nombre d'évènements par domaine faible (les lésions létales dans
les domaines suivent une distribution de Poisson), on obtient la relation suivante :

�P (E) = �0 + �X � 4�yd(E)

�d2
(2.23)

Le terme en 4�yd(E)=�d2 de l'équation 2.23 représente l'approximation pour l'éner-
gie spéci�que moyenne (�zd) délivrée par un évènement unique dans le domaine sous-
nucléaire supposé sphérique et constitué d'eau, et s'exprime à partir de l'énergie linéale
moyenne (�yd), équivalent microscopique du TEL. Pour les TEL élevés (au-delà de 100
keV=�m), l'énergie linéale moyenne est corrigée d'un e�et de saturation de l'EBR, mais
nous ne considérons pas ce cas pour les faisceaux de protons cliniques car il n'est jamais
atteignable. En pratique et de même que pour le modèle de Wilkens (équation 2.24),
�0 et �X sont supposés indépendants de la qualité du rayonnement et égaux aux pa-
ramètres de la cellule dans l'hypothèse d'un TEL qui tend vers 0. Le diamètre des
domaines sous-nucléaires peut être obtenu à partir des relations expérimentales �P en
fonction du TEL (notamment par la pente initiale de la courbe �P (TEL), linéaire à
bas TEL). Le concept de domaine quant à lui correspond à un volume sensible du
noyau contenant de l'ADN au sein duquel des lésions sub-létales peuvent se combiner,
par exemple en migrant pour former une lésion létale.

Pour ses premières applications cliniques, le MKM a été ajusté à partir des courbes
de survie issues des expériences d'irradiations par neutrons sur glandes salivaires hu-
maines. Une version modi�ée du modèle MKM a récemment été testée pour les fais-
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ceaux de protons, a�n de prendre en compte une mesure directe de l'énergie linéale
moyenne réalisée avec des détecteurs de type compteurs proportionnels TEPC sur une
ligne passive clinique ([Kase 2013]).

� Modèle LEM

Le LEM permet d'évaluer la réponse des systèmes biologiques après irradiation par des
ions à partir des courbes de survie issues des expériences d'irradiations par rayons X.
L'hypothèse fondamentale du LEM est que l'e�et biologique est dépendant de la distri-
bution de dose locale mais indépendante du type de rayonnement. La survie cellulaire
est donc comme pour le MKM corrélée aux dépôts stochastiques d'énergie ainsi qu'à
leur distribution spatiale à l'échelle du noyau cellulaire. Toutefois, les volumes sensibles
intra-nucléaires ont des dimensions de l'ordre du nm, à la di�érence de l'échelle micro-
métrique utilisée par le MKM. En e�et, une des critiques formulées à l'encontre des
modèles de trace basés sur la microdosimétrie dans les années 1980 ([Goodhead 1989]),
porte sur l'hypothèse que deux lésions sub-létales puissent produire une lésion létale si
elles sont su�samment proches (donc localisées dans le même domaine) car les proba-
bilités que deux traces se recoupent ou que deux cassures simple brin se rejoignent sont
quasi nulles aux doses et débits conventionnels. Le LEM a ensuite été amélioré par la
prise en compte des dommages complexes de l'ADN ou clusters ([Elsässer 2007]).

2.4 Facteurs temporels en radiobiologie

Certaines grandeurs temporelles apparaissent comme fondamentales lors de la réalisation
d'un traitement, et le fractionnement ou l'étalement de la dose sont deux paramètres pouvant
en moduler l'e�cacité. Le débit de dose a également une in�uence connue et exploitée depuis
longtemps. La modulation de l'e�et biologique va notamment dépendre fortement de la dose
par séance et du débit de dose utilisé : pour les faibles niveaux de dose de la radiologie
conventionnelle, des e�ets biologiques di�érents ont été observés à la suite de deux pulses de
2 mGy (e�et LORD, [Colin 2011]). En curiethérapie, on exploite le fait que les tissus sains
(d'�=� faible) sont plus sensibles aux variations du débit de dose, et on distingue le bas
débit de dose continu (LDR, 0,5 à 0,8 Gy/heure) utilisé depuis les débuts de la radiothérapie,
du haut débit (HDR, 1-2 Gy/min) dont le fractionnement est plus classique mais souvent
combiné avec de la radiothérapie, complété plus récemment par le débit pulsé (PDR, 0,5
à 0,8 Gy/heure). Ce dernier combine les e�ets du bas débit avec des phases successives
d'irradiation pendant quelques dizaines de minutes suivies de phases de repos toutes les heures
et des possibilités d'optimisation géométrique de la distribution de dose ([Brenner 1991]). A
l'inverse, une fraction prolongée sera néfaste à une thérapie conventionnelle ([Fowler 2004]) et
doit être corrigée. Lorsque les conditions d'irradiations font intervenir un facteur temps, par
exemple si le débit de dose est faible et la repopulation ou des réparations peuvent intervenir
pendant le traitement, la loi linéaire quadratique s'exprime ainsi, en introduisant G le facteur
Lea-Catcheside ([Sachs 1998]) < 1 pour des temps d'irradiation longs (équation 2.24) :

S = exp
���D �G�D2

�
(2.24)
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avec G obtenu en fonction du débit de dose _D, D la dose totale pendant l'intervalle de temps
T et � la constante de temps de réparation (équation 2.25) :

G =
2

D2

TZ
0

_D(t)dt

tZ
0

e��(t�t
0

) _D(t
0

)dt
0

(2.25)

qui se simpli�e ainsi si le débit de dose est constant :

S =
2

(�T )2

�
�T + e��T � 1

�
(2.26)

On note que G tend vers 1 lorsque le temps d'irradiation T est petit devant �. Ce facteur
décrit la proportion de lésions sublétales produites à l'instant t

0

, pouvant être réparées en
suivant une fonction exponentielle dont la constante de temps est � avant d'interagir avec
une seconde lésion à l'instant t et de devenir létales (ce que décrit le terme d'ordre 2 de la loi
linéaire quadratique, diminué en ce cas du facteur G toujours inférieur ou égal à 1).

Figure 2.3 � Ordre de grandeur des débits de dose instantanés en fonction du type de
délivrance de faisceau.

Les réparations des cellules pouvant potentiellement diminuer l'e�cacité relative du trai-
tement si le temps de la séance est prolongé (par exemple en IMRT), des études expérimen-
tales ont d'abord montré que l'e�et était notable in vitro, puis bien moins important in vivo
([Shibamoto 2004], [Tomita 2008]). Il semble ainsi que deux e�ets entrent en compétition :
la réparation des dommages sub-létaux qui diminue l'e�cacité de traitement et intervient
après quelques minutes de l'irradiation est compensée par la réoxygénation tumorale, qui
intervient dans les 5-15 minutes après irradiation. Le processus de réponse à l'irradiation
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est toutefois extrêmement complexe, tant du point de vue de la cinétique que du nombre
de protéines et processus chimiques entrant en jeu. Par exemple, certaines protéines comme
poly(ADP-ribose) et la kinase ATM sont synthétisées immédiatement et dans les minutes qui
suivent, initiant les di�érents processus de signalisation et réparation ([Tartier 2003]). PARP
est alors plutôt associée à la réparation des cassures simple brin (et BER) et intervient immé-
diatement après irradiation, alors qu'ATM, située également dans le cytoplasme, est plutôt
associée aux réparations des cassures double brin et intervient dans les minutes suivant l'ir-
radiation, parfois après être passée dans le noyau. La dynamique et les mécanismes de cette
étape de signalisation des lésions radio-induites sont encore assez peu connus : ATM étant
recruté massivement, immédiatement et parfois à distance des lésions de l'ADN, il semble
que les cassures peuvent être détectées localement avec une grande sensibilité et signalées
indirectement suite à un changement de topologie de la chromatine lorsque les cassures al-
tèrent l'équilibre de celle-ci ([Bakkenist 2003]). Quoiqu'il en soit, il est possible de calculer à
partir du modèle linéaire quadratique la fraction survivante après une séance si l'on connait
(expérimentalement ou théoriquement) les valeurs de �=� et les périodes de réparation ainsi
que la durée de traitement : des auteurs ont ainsi montré qu'on pouvait moduler de quelques
pourcents ce taux de survie théorique en modi�ant l'ordre d'irradiation des cellules au cours
de la délivrance de la dose ([Altman 2006]).

Pour des débits de dose beaucoup plus élevés et pour des conditions particulières d'ir-
radiation pulsée (de 12 à 120 Gy/s, deux pulses consécutifs), la réponse de di�érents types
cellulaires a été étudiée et un e�et dit W sur la survie cellulaire mis en évidence (�gure 2.4,
[Ponette 2000], [Fernet 2000]). Dès les années 1980 et la création de machines de radiothé-
rapie à faisceaux balayés (initialement d'électrons), les e�ets des hauts débits de dose ont
été étudiés. Certains auteurs ont montré que l'augmentation du débit de dose seule (irra-
diation mono-fractionnée, de 1,8-325 à 7800 Gy/min) ne changeait pas signi�cativement la
survie des cellules irradiées ([Matsuura 2010], [Schmid 2009]). Des irradiations pulsées de
l'ordre de la milliseconde ont quant à elles montré une diminution du nombre d'aberrations
chromosomiques ([Prempree 1969]). Des études in vivo réalisées à l'institut Curie ont aussi
mis en évidence un phénomène de protection des tissus sains (notamment une diminution
de la �brose pulmonaire) lorsque des irradiations par électrons étaient réalisées à des dé-
bits de dose de 60 Gy/s sur des souris, tout en restant aussi e�cace sur le contrôle tumoral
([Favaudon 2014]). En�n, en supposant l'avènement futur de nouvelles techniques de géné-
rations de particules (proton ou ions) tels que les gradients de champs alternés, les murs
diélectriques ou les protons par laser ([Bulanov 2002], [Fourkal 2002]), une radiobiologie nou-
velle sera à expérimenter dans ces conditions. Par exemple une déplétion en oxygène dans les
cellules peut apparaitre pour des débits de 109 Gy/s ou des doses de plusieurs kGy et induire
l'irradiation des tissus en conditions hypoxiques et de radiorésistance ([Wilson 2012]). Pour
ces débits de dose extrêmes, la présence simultanée d'un grand nombre de radicaux libres
favorisera leur recombinaison et diminuera l'e�cacité de l'irradiation. A très haut débit, on
peut également supposer que des lésions simples proches puissent se transformer en lésions
complexes. Dans les modèles comme le RMF ou MKM, il existe par exemple une possibi-
lité pour des lésions non létales d'emblée de se combiner entre elles et de former une lésion
létale : cette combinaison peut se trouver facilitée si les lésions sont proches entre elles géo-
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métriquement (chromatine condensée), ou temporellement (faibles possibilités de réparation).

Figure 2.4 � Extrait de [Ponette 2000], la survie en fonction du temps de cellules soumises
à 2 irradiations consécutives (V79 �broblastes, 1 puis 4 Gy, et SQ20B, 2 puis 4 Gy) avec des
faisceaux d'électrons de 3,5 MeV à 12 Gy.s�1.

2.5 Le concept de dose équivalente uniforme et les probabilités
de contrôle/complication du traitement

L'e�cacité biologique d'un traitement se juge généralement sur le contrôle de la crois-
sance tumorale ainsi que sur la présence de complications éventuelles. Si l'on suppose que des
modèles biologiques adéquats ont été introduits dans les calculs de dose pour les rendre plus
précis, la préparation du traitement va alors consister à choisir les paramètres d'irradiation
permettant d'optimiser ce compromis entre contrôle de la lésion et complications. Ces para-
mètres n'étant pas prédictibles a priori de manière déterministe (pour un grand nombre de
raisons), des modèles probabilistes ont été introduits pour exprimer les relations entre dose
(biologique ou pas) et réponse au traitement :

� avec l'avènement des techniques conformationnelles (notamment avec modulation d'in-
tensité) et l'augmentation de l'hétérogénéité de la dose dans les di�érents organes irra-
diés, un formalisme permettant de transformer une dose hétérogène (une distribution
de valeurs) en une grandeur simple biologiquement équivalente (une unique valeur, plus
opportune qu'un calcul de "moyenne, écart-type, maximum ou minimum" pouvant ca-
ractériser une population de valeurs) a été développé.
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Etapes
radiobiologiques

Physique 10�21 s - 10�14 s Ionisations, excitations

Chimique (création) 10�12 s Création de radicaux

Chimique (di�usion)
0; 1� 10�12 s -
30� 10�12 s

Survie/di�usion de quelques
radicaux libres

Chimique (réactions) 10�6 s - 10�3 s Réactions chimiques

Biochimique
(signalisation) 10�3 s - 10�1 s

Changement chromatine,
phosphorylation (ATM, ...)

Biochimique
(enzymatique) 100 s - 104 s

Réactions enzymatiques,
réparations

Biologique (mutations) 104 s - 105 s

Réparations incomplètes,
e�ets à long terme

(mutations, aberrations)

Table 2.1 � Etapes physico-chimiques des e�ets des radiations.

� en se basant sur l'analyse des distributions de dose dans les di�érents volumes (via le
calcul des histogrammes dose-volume) ainsi que sur l'expérience clinique, la prédiction
de la réponse à un type de traitement a pu s'a�ner en établissant a posteriori les lois
de probabilités de complication des tissus sains ou de contrôle tumoral pour chaque
organe ou type de maladie.

2.5.1 Dé�nition de l'EUD

Le concept de dose équivalente uniforme (EUD) a donc été initialement introduit pour les
tumeurs ([Niemierko 1997]), puis généralisé (gEUD) aux volumes cibles et organes critiques
([Niemierko 1999]) a�n de représenter la dose uniforme qui aboutirait à la même probabilité
de réponse (le même e�et radiobiologique) qu'une distribution de dose hétérogène (équa-
tion 2.27). Cette conversion de la dose présente l'intérêt de comparer simplement des plans
de traitement issus des résultats de di�érentes plani�cations, en caractérisant par une seule
valeur les organes irradiés de manière non-uniforme. De plus, avec un seul paramètre ajus-
table et une valeur en Gy, l'utilisation de l'EUD dans les fonctions objectif des algorithmes
d'optimisation permet également d'aboutir à une convergence vers des solutions plus robustes
([Wu 2002]). C'est notamment la solution retenue par Dosisoft dans son module d'IMPT.

gEUD =

 X
i

(�iD
a
i )

! 1
a

(2.27)

avec �i la fraction de volume correspondant au niveau de dose Di et a caractérisant la
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réponse de l'organe à risque à l'e�et de volume.

Lorsque a ! �1, gEUD tend vers la dose minimale reçue par l'organe ou la structure.
Les valeurs de a négatives sont alors utilisées pour caractériser les tumeurs. Lorsque a! +1,
gEUD tend vers la dose maximale (utile plutôt pour caractériser les organes en série). Lorsque
a = 1 ou a = 0, gEUD est égal respectivement aux moyennes arithmétique et géométrique.
Le paramètre a de la gEUD peut être ajusté à des données cliniques si l'on dispose du suivi
thérapeutique pour une série d'irradiations : ce paramètre est spéci�que à chaque organe et
peut être optimisé à partir de l'observation des réponses des organes en fonction de la dose
reçue.

A�n de prendre en compte les variations de dose par fraction dans les di�érents volumes
de l'organe à risque, la dose totale physique Di correspondant à chaque point de l'histo-
gramme dose-volume peut être convertie en dose iso-e�ective Disoi pour des fractions de 2
Gy (équation 2.28, [Allen Li 2012]).

Disoi =

�
� + Di

n
�
� + 2

(2.28)

où n est le nombre de fractions, �
� est typiquement autour de 3 Gy pour les tissus à

réponse tardive.

2.5.2 Modèles de NTCP

Les probabilités d'obtenir le contrôle tumoral (appelée tumor control probability TCP) ou
une complication pour des tissus sains (appelée normal tissue complication probability NTCP)
sont utilisées pour décrire les courbes de réponse des organes à risques ou des tumeurs en
fonction de la dose, généralement à l'aide de fonctions en forme de sigmoïde ([Allen Li 2012]).
La fonction de répartition de la loi normale est souvent utilisée pour représenter cette sigmoïde
de manière empirique, et les paramètres de cette fonction (notamment sa position et sa pente)
doivent généralement être optimisés à partir de données cliniques : ce point fera l'objet d'une
application clinique présentée au chapitre 4.

2.6 Conclusions du chapitre

Dans ce chapitre ont été présentées di�érentes méthodes de calcul de l'EBR pour la
survie cellulaire avec des faisceaux de protons. Les algorithmes pour évaluer les transferts
d'énergie linéïque ont également été décrits et seront utilisés dans la suite de ce travail. Cette
grandeur apparaît en e�et comme fondamentale pour la modélisation des e�ets biologiques
des protons. A un degré moindre, nous nous demandons si les autres caractéristiques des
mini-faisceaux balayés, comme un débit de dose élevé et une hétérogénéité de la dose accrue,
peuvent in�uencer la réponse biologique aux traitements. Avant de pouvoir répondre à cette
question à partir de l'étude de cas cliniques ou théoriques, il est nécessaire de développer
dans le TPS que nous utilisons les méthodes de calcul propres aux mini-faisceaux balayés, et
c'est l'objet du chapitre suivant.





Chapitre 3

Le calcul de la dose physique

Les principes physiques à l'origine des modèles de calcul de la dose sont décrits dans ce
chapitre, ainsi que les algorithmes et simpli�cations spéci�quement mis en place pour les
mini-faisceaux balayés. Dans notre cas, nous distinguons deux aspects du transport d'un
faisceau de protons : l'élargissement latéral de celui-ci en fonction de l'épaisseur de matière
traversée, et l'évolution du dépôt de dose en profondeur (ou pic de Bragg). L'étude détaillée
de ces aspects, ainsi que de récentes publications montrent des approximations signi�catives
dans les systèmes de calcul existant, que nous améliorons en partie dans les solutions que
nous adoptons. Les résultats de validations des modèles, qui ont été comparés à un jeu de
mesures et de simulations Monte Carlo décrivant précisément la machine de l'ICPO, sont
ensuite présentés. Une modélisation complète des séquences d'irradiations dans le temps est
�nalement développée, laquelle oriente les conditions expérimentales d'une étude sur le frac-
tionnement temporel de la dose menée dans le chapitre suivant.

3.1 Principes physiques

3.1.1 Les interactions coulombiennes électroniques

Entre 10 keV et 250 MeV, les interactions inélastiques avec les électrons représentent les
principaux processus de perte d'énergie des protons. Les particules chargées perdent alors
progressivement leur énergie en interagissant avec les électrons (par excitations : les électrons
sont déplacés vers une couche supérieure du cortège électronique, et par ionisations : les élec-
trons sont éjectés du cortège électronique). Les premières descriptions théoriques du pouvoir
d'arrêt des faisceaux de protons sont basées sur la règle de Bragg-Kleeman (dés 1905), puis
sur des modèles plus complexes et physiques tels que ceux de Bohr ou Bethe et Bloch (vers
1915 puis 1933). Une formule précise, prenant en compte les e�ets relativistes et indépen-
dante de la densité massique a été proposée pour décrire le pouvoir d'arrêt électronique au
dessus de 300 keV (équation 3.1), le pouvoir d'arrêt total étant illustré �gure 3.1 sur une plus
grande gamme d'énergie. Des tables permettent également d'accéder à cette grandeur sans
calcul ([Berger 1998], [Janni 1982], [Ziegler 2010]).
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avec NA la constante d'Avogadro, re correspond au rayon classique de l'électron, mec
2 l'éner-

gie de masse de l'électron au repos, Z et A les numéros atomiques et nombre de masse du
matériau absorbant, z la charge de la particule incidente, � correspond à la vitesse réduite
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(� = v=c) et  = 1=
p
1� �2, I l'énergie moyenne d'excitation des atomes dans les tissus, �

est la correction pour les e�ets de densité de charge à haute énergie (polarisation du milieu
après le passage de la particule incidente, pouvant être négligé pour les protons en dessous
de 500 MeV car � << 0; 1%), tandis que C=Z tient compte des e�ets de liaison des électrons,
pouvant être importants à basse énergie. Les protons étant des noyaux lorsqu'ils traversent
la matière, ils ont tendance à capturer des électrons pour devenir des atomes d'hydrogène
lorsque leur énergie est faible. A mesure qu'un noyau se rapproche de l'électro-neutralité, sa
charge diminue et la perte d'énergie par ionisation (donc le pouvoir d'arrêt) diminue jusqu'à
zéro : le noyau devient alors un atome.

Figure 3.1 � Pouvoir d'arrêt massique S dans l'eau en fonction de l'énergie E pour des
protons, ainsi que le parcours R correspondant, extrait de [Newhauser 2015].

3.1.2 La dispersion en parcours et en énergie : la théorie de Landau-

Vavilov

Le caractère aléatoire des collisions inélastiques conduit à une dispersion de l'énergie des
faisceaux de particules autour de leur énergie moyenne, laquelle peut être calculée selon la
théorie de Bohr si l'épaisseur de tissus traversée est su�sante : la distribution des dispersions
en énergie �E s'exprime alors à l'aide d'une gaussienne d'écart-type �E;tissus (équation 3.2).
Dans le cas des cibles minces, les théories de Landau ou Vavilov s'appliquent, de préférence
à l'aide de distributions asymétriques et plus larges ([Newhauser 2015]).
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f(�E) =
1p

2��E;tissus
e

�(�E � ��E)2

2�E;tissus2 (3.2)

En pratique, la largeur distale du pic de Bragg dans les tissus dépend de la dispersion en
parcours (correspondant à peu près à un pourcentage constant du parcours) et de la disper-
sion en énergie additionnelle liée aux réglages de la machine et paramètres du faisceau lors de
son extraction. Nous utiliserons les relations empiriques suivantes pour déterminer les para-
mètres des deux termes constituant la dispersion en énergie totale d'un faisceau à partir de la
forme des pics de Bragg mesurés (équations 3.3, 3.4a et 3.4b). Dans cette dernière équation,
le spectre en énergie du faisceau est modélisé grâce à un polynôme fonction de l'énergie du
faisceau en sortie d'accélérateur E0 et dont les coe�cients sont manuellement optimisés a�n
que calculs et mesures se superposent.

d80 � d20 = 1:3�
q
�E;faisceau2 + �E;tissus2 (3.3)

�E;tissus = 0; 0127R0
0;9358 (3.4a)

�E;faisceau � 0; 01E0 �
3X
i=1

eiE
i
0 (3.4b)

La �gure 3.2 illustre la formation du pic de Bragg et de la dose en profondeur grâce à une
superposition pondérée des pouvoirs d'arrêt. La fonction de dispersion en énergie détermine
le poids des di�érentes contributions en pouvoir d'arrêt. Cette superposition, écrite sous la
forme d'une convolution entre dose en profondeur et spectre en parcours est la base du modèle
analytique présenté au paragraphe 1.2.3.1 (aux interactions nucléaires près qui diminuent les
�uences des protons en fonction de la profondeur).

3.1.3 Collisions inélastiques et interactions nucléaires

En dehors des interactions électromagnétiques (pouvoir d'arrêt sur le cortège électronique
et di�usions atomiques) et donc lorsque la barrière coulombienne des noyaux est franchie,
les particules qui subissent des réactions nucléaires participent à la création de particules
secondaires. La terminologie donnée par l'ICRU ([ICRU 2000]) distingue les réactions nu-
cléaires non élastiques des réactions inélastiques : les premières sont celles pour lesquelles
l'énergie cinétique de la cible ou du projectile n'est pas conservée, les secondes sont des types
de réactions non élastiques pour lesquelles le noyau �nal est identique au noyau cible. Les
particules incidentes peuvent donc interagir avec les noyaux (dont les principaux dans les
tissus humains sont 1H, 12C, 14N, 16O, 31P et 40Ca) et provoquer l'éjection de particules de
la structure du noyau, principalement des protons, deutérons, tritons, neutrons et des ions lé-
gers de Z faible tels que des alphas. Ce phénomène est appelé cascade hadronique. Au-delà de
quelques dizaines de MeV, les réactions nucléaires peuvent être importantes et conduisent à la
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Figure 3.2 � Superposition des pouvoirs d'arrêt massique S dans l'eau et dispersion en
énergie. En pointillés est représentée la dose en profondeur résultant de cette superposition.

disparition d'une partie des particules incidentes : la �uence primaire est diminuée d'environ
1 % par cm pour des protons de 200 MeV, avec un taux relativement indépendant de l'énergie
de la particule primaire. La diminution de la �uence protonique a donc une conséquence sur
le dépôt de dose dans le milieu : en dehors des neutrons et des protons secondaires dont
le parcours peut être grand, les particules secondaires déposent généralement leur dose très
localement. Les angles de di�usion des particules secondaires peuvent être importants, leur
densité d'ionisation également de par leur faible énergie et donc avoir un impact théorique
sur l'EBR, parfois à distance de l'axe du faisceau primaire.

Un des e�ets des processus nucléaires sur la dose déposée par deux faisceaux de protons
de 209 et 217 MeV est représenté �gure 3.3. Des pro�ls transverses sont représentés à la pro-
fondeur de 20 cm pour les di�érentes tailles de faisceau avec l'activation puis la désactivation
des processus nucléaires dans la simulation. Dans cette �gure ainsi que dans le reste du do-
cument, ce type de pro�l est obtenu à partir de la matrice de dose 3D issue de la simulation
numérique, et correspond à la variation de la dose au centre d'un plan perpendiculaire à l'axe
du faisceau. La résolution des pro�ls sur l'axe transverse est de 1 mm. On observe que lorsque
le faisceau est dans l'air, l'impact des réactions nucléaires est minime et ne modi�e que légère-
ment la dose à distance de l'axe central. La forme du pro�l dans l'air est donc principalement
déterminée par les processus de di�usion multiple et par les particules secondaires (photons,
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neutrons) générées en amont de la ligne de faisceau dans l'air. Dans l'eau, l'impact des ré-
actions nucléaires semble beaucoup plus important et modi�e considérablement la forme du
pro�l à distance de l'axe.

Figure 3.3 � Comparaison des pro�ls de dose latéraux à 20 cm de l'isocentre dans l'air (noir
et cyan) et dans l'eau (bleu et rouge) avec et sans prise en compte des interactions nucléaires
dans la simulation MC, pour deux énergies de faisceaux entre 200 et 217 MeV.

3.1.4 La di�usion coulombienne multiple

Les protons subissent des di�usions coulombiennes multiples (MCS) sur les noyaux (dont
on peut dé�nir l'angle de déviation moyen �0), en transférant peu d'énergie cinétique lors
de ces collisions considérées comme élastiques. Dans le cas d'une cible très mince ou d'une
seule di�usion, c'est la théorie de Rutherford qui est appliquée pour calculer la distribution
angulaire, laquelle suit une fonction de l'angle dans le centre de masse en 1=sin4(�=2). Dans
le cas des cibles épaisses et d'un nombre important de di�usions (>20), deux principales
théories existent et sont implémentées dans les TPS pour décrire de manière analytique ce
phénomène de di�usion : la théorie de Molière ([Moliere 1947]) et le formalisme de Fermi-
Eyges ([Eyges 1948]).

3.1.4.1 Théorie de Molière

La théorie de Molière prévoit, suite à un traitement statistique, que la distribution des
angles de déviation peut être estimée par une gaussienne aux petits angles, puis par une
série pour les évènements moins probables (très grands angles). La distribution aux très
grands angles est d'ailleurs bien reproduite par la théorie de Rutherford. Ainsi la fonction de
distribution angulaire f est telle que :
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f(�) =
1

2�2�M
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f1(�0)
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f2(�0)
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�
(3.5)

avec les dé�nitions suivantes :

� �M est l'angle de di�usion multiple caractéristique pour une cible et une particule
incidente données tel que 2�M

2 = Xc
2B.

� �0 est la variable angulaire réduite telle que �0 = �p
2�M

.
� Xc l'angle minimal de dé�exion des protons sur les noyaux.
� Xa est l'angle critique en dessous duquel la dé�exion est inhibée par l'e�et d'écran des

électrons autour du noyau.
� b est le logarithme du nombre e�ectif de collisions subies par la particule incidente,

dé�ni par b = log( Xc
2

1;167Xa
2 ).

� B est l'épaisseur de cible réduite telle que B � ln(B) = b.
� les fonctions fk sont données par des expressions pouvant être explicitées analytique-

ment (en utilisant aux petits angles sin(�) = � et à partir des fonctions de Bessel).

3.1.4.2 Approximation de Highland

L'angle de déviation moyen projeté pour l'approximation gaussienne (1er terme de la
théorie de Molière, en radians) peut alors être dé�ni pour un faisceau de protons mono-
énergétique parallèle à travers une cible mince (d'épaisseur x� X0 la longueur de radiation
du matériau) par la formulation empirique suivante ([Lynch 1991]) :
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(3.6)

avec p, �c et z l'impulsion, la vitesse et le numéro atomique de la particule incidente,
et

x

X0
l'épaisseur du matériau di�usant en longueurs de radiation (épaisseur de matériau à

travers laquelle un électron perd la fraction 1/e de son énergie initiale, qui ne dépend que de
la composition chimique et de la densité du tissu).

De nombreuses autres formulations existent pour décrire la di�usion multiple, et ont fait
l'objet d'une revue récente ([Gottschalk 2010]). La forme di�érentielle pour l'approximation
gaussienne, dé�nie comme le pouvoir de di�usion T, par analogie au pouvoir d'arrêt S, se prête
particulièrement à une éventuelle intégration sur la trajectoire du faisceau, et à un calcul dans
des cibles épaisses lorsque le faisceau ne peut plus être considéré comme mono-énergétique.
Parmi les di�érentes fonctions possibles, on distingue celles considérées comme locales et
dépendant des paramètres du faisceau et du milieu, et celles non-locales (la distribution
angulaire �nale doit prendre en compte l'histoire des di�usions des particules avant l'arrivée
au point de calcul), lesquelles sont toutes censées reproduire plus ou moins précisément le
calcul complet de la théorie de Molière dans toutes les géométries courantes (juxtaposition
de matériaux di�érents, compositions atomiques hétérogènes).
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3.1.4.3 Méthodes Monte-Carlo

Dans les simulations Monte-Carlo et lorsque les cibles ne sont pas minces, donc notamment
en dehors des gaz ou solides de très faibles épaisseurs, le suivi des di�usions une à une est
possible mais ralentit considérablement les calculs. À l'instar des TPS, les théories de di�usion
multiple comme celles de Molière, Goudsmit et Saunderson ou Lewis et les algorithmes de
transport condensé sont donc généralement implémentés. Le calcul dans Geant4, basé sur la
théorie de Lewis ([Geant4 2014]) est décliné sous deux formes, celle d'Urban qui utilise une
approximation de Highland-Lynch-Dahl modi�ée et celle de Wentzel qui combine un suivi
des simples di�usions et un modèle pour estimer les di�usions multiples ([Ivanchenko 2010]).

3.1.5 Choix des listes de paramètres physiques dans Geant4

Une liste précompilée des paramètres de simulation (physic list) est utilisée par Geant4,
notamment à partir des versions 4.9 avec une nomenclature spéci�que. Les énergies en proton-
thérapie étant faibles, les modèles de réactions hadron-noyau basés sur les cascades de Bertini
(BERT) ou cascade binaire suivies du modèle de dé-excitation nucléaire pre-compound (BIC)
sont généralement préférables pour nos applications. Lorsque les contributions des neutrons
ne sont plus négligeables, l'extension HP (high precision) est une option de la liste également
préférable car elle permet un transport des neutrons précis en dessous de 20 MeV grâce à
l'utilisation de modèles et de tables de données extrapolées. La précision des modèles pour
la physique des interactions électromagnétiques est variable (par le choix entre les di�érentes
options du modèle standard, de EMX à EMZ). Nous avons testé di�érentes limites en énergie
pour le modèle precompound, di�érent de BIC ou BERT dans le sens où il constitue une transi-
tion des modèles de cascade vers un modèle à l'équilibre, et permet la simulation des émissions
de protons, neutrons, deutérons, tritons et alphas. Finalement les listes que nous avons uti-
lisées et qui donnent les meilleurs ajustements aux mesures sont QGSP_BIC_HP_EMY

et QBBC_EMZ, également recommandées par di�érents utilisateurs pour les applications
médicales. Le potentiel d'excitation moyen pour l'eau varie entre 67,2 et 81,8 eV selon la litté-
rature ([Andreo 2009]) et est librement ajustable en fonction des codes MC, induisant jusqu'à
6 mm de di�érence de parcours entre les simulations ainsi que des di�érences de dispersion
en énergie à la profondeur du pic de Bragg. Une valeur de 80 eV a été sélectionnée et validée
empiriquement dans Geant4 dans le cadre de notre étude.
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3.2 L'algorithme de calcul pour les mini-faisceaux balayés

Dans les paragraphes suivants, les développements réalisés au cours de la thèse et qui
ont mené au modèle analytique pour le calcul de dose en IMPT sont présentés, en détaillant
plus particulièrement les modèles choisis pour le rendement en profondeur (pic de Bragg) et
pour l'élargissement latéral du faisceau (prise en compte de la di�usion multiple). Comme tout
plan de traitement est constitué de plusieurs milliers de mini-faisceaux, ces deux composantes
doivent en e�et être modélisées le plus précisément possible pour que la somme de l'ensemble
des spots soit correcte.

3.2.1 Modèle théorique pour le pic de Bragg

3.2.1.1 Matériels et méthodes

Le rendement en profondeur intégré est une des rares grandeurs expérimentales acces-
sibles pour la modélisation des distributions de dose en protonthérapie. En e�et, les gradients
de dose obtenus avec des mini-faisceaux de quelques millimètres de diamètre atteignent plu-
sieurs dizaines de pourcents par mm, ce qui rend impossible leur mesure avec les détecteurs
commerciaux existants. Il est donc préférable de mesurer l'intégrale de la dose délivrée à
chaque profondeur, avec si possible un détecteur équivalent eau et d'introduire cette gran-
deur dans les di�érents modèles de calcul. Il existe plusieurs détecteurs que nous pouvons
utiliser pour la mesure du pic de Bragg : les chambres d'ionisation de type chambre plate (Stin-
gray d'IBA, Bragg peak chamber de PTW), les empilements de chambres d'ionisation (Multi

layer ionization chambers MLIC), les matrices de chambres d'ionisation (Matrixx d'IBA).
Les principales caractéristiques de ces détecteurs sont présentées tableau 3.1. Une compa-
raison expérimentale de ces principaux détecteurs a été réalisée pour des mini-faisceaux de
protons ([Bäumer 2015]), et montre l'importance d'un diamètre d'intégration su�samment
large pour collecter le signal des particules secondaires. Notamment des di�érences de dose
allant jusqu'à 3 % apparaissent (essentiellement à haute énergie) lorsque le diamètre de la
chambre varie entre 8,1 et 12 cm. Cet e�et est illustré �gure 3.4 à partir de simulations MC
dans lesquelles on fait varier la surface d'intégration pour le calcul du pic de Bragg intégré.
La géométrie et composition de la chambre ne sont pas prises en compte dans ce calcul. Les
détecteurs de type MLIC étant plutôt constitués de matériaux en carbone, la di�érence de
pouvoir d'arrêt entre l'eau et ces matériaux (essentiellement à basse énergie) induit potentiel-
lement une légère déformation du pic de Bragg. Leur faible résolution introduit également une
incertitude pour les mesures à basse énergie du fait de la faible largeur du pic de Bragg (peu
de dispersion en parcours). La Matrixx est quant à elle composée d'une matrice de chambres
d'ionisations de diamètre 4,5 mm, espacées tous les 7,62 mm, ce qui en fait un détecteur utile
pour contrôler des distributions de dose relatives avec de faibles gradients de dose.

3.2.1.2 Modèle analytique

La forme du rendement en profondeur peut être décrite grâce au modèle analytique de
[Bortfeld 1997], que nous rendons plus précis dans le cadre de notre application en lui sous-
trayant une composante de dose en entrée sur les premiers centimètres de profondeur et
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Modèle Constructeur
Résolution
(mm)

Diamètre
sensible
(mm)

Épaisseur
équivalente
eau (mm)

Bragg peak

chamber 34070 PTW < 0; 1 81,6 4,0

Stingray IBA < 0; 1 120 4,2

MatriXX

(+digiphant) IBA < 0; 5 244 27

MLIC

GIRAFFE IBA 2,0 120 2,0

MLIC QUBE DETECTOR 2,26 127 2,26

Table 3.1 � Caractéristiques des détecteurs utilisés pour les mesures de rendements en pro-
fondeur.

Figure 3.4 � Simulation des rendements de dose en profondeur intégrés, mesurés avec trois
diamètres de détecteur di�érents et trois énergies initiales di�érentes, et di�érences relatives
au rendement intégré avec un diamètre de 20 cm.

principalement à haute énergie a�n de modéliser le phénomène physique de build-up. En ef-
fet, l'équation de Bortfeld est basée sur une simpli�cation de la dose issue des interactions
nucléaires et des particules secondaires, et ne prend pas en compte les �uctuations autour de
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la perte d'énergie moyenne qui suivent une loi de Poisson (cas de la théorie de Landau) lorsque
l'épaisseur traversée est faible. Ces phénomènes entrainent une augmentation plus rapide de
la dose en début de parcours relativement mal modélisée par l'équation 1.9 et un mauvais
ajustement du modèle aux mesures vers les 3/4 du parcours maximum ([Zhang 2011]).

Les contraintes pour notre algorithme sont de pouvoir s'ajuster parfaitement aux mesures,
permettre une interpolation rapide des fonctions quel que soit le parcours et ne nécessiter que
peu de mesures pour dé�nir ses paramètres. Comme l'optimisation du modèle à partir des
pics mesurés aboutit à des variations d'amplitudes de paramètres importantes et disconti-
nues, nous avons forcé l'algorithme à e�ectuer une optimisation simultanée sur un échantillon
de quelques courbes (un nombre réduit de mesures est donc nécessaire). Les paramètres à
optimiser (�, ", a et b) sont exprimés en fonction de l'énergie (ou parcours) initiale du fais-
ceau au moyen de polynômes dont nous ajustons les coe�cients. Le paramètre p donnant les
meilleurs ajustements est de 1,7 et est �xé a priori.

Pour tester l'optimisation des paramètres du modèle, nous avons utilisé plusieurs jeux
de données obtenus dans des centres étrangers puis plus récemment à Orsay, et constitués
de rendements en profondeur mesurés en milieu homogène. L'ajustement des paramètres est
obtenu par un algorithme d'optimisation non linéaire (par minimisation des moindres carrés)
implémenté sous l'environnementMatlab (Mathworks, Natik, MA, Version R2012b). Pour des
mini-faisceaux individuels, aucune correction supplémentaire n'est nécessaire pour prendre en
compte une éventuelle décroissance de dose sur l'axe liée à la distance source-point de mesure
(inverse carré de la distance) et l'on peut extrapoler le modèle à n'importe quelle distance sur
l'axe. La fonction modi�ée a l'allure suivante, correspondant à l'équation 3.7 et utilise la dé-
�nition de D̂(z) donnée par l'équation 1.9. Des comparaisons entre des mesures à di�érentes
énergies et les résultats de la modélisation sont présentées sur la �gure 3.5 : on y observe un
très bon ajustement du modèle aux mesures (les di�érences sont inférieures à 2 % avec le
modèle initial et inférieures à 0,5 % avec notre modèle modi�é).

D̂modif (z) = D̂(z)� �0a

�
arctan(1�zb ) + arctan(�1�zb ) + �

��
arctan(1b ) + arctan(�1b ) + �

� (3.7)

A ce stade, il est possible de modéliser analytiquement n'importe quelle mesure de ren-
dement en profondeur. Toutefois et a�n de prendre en compte les dimensions du détecteur
(selon le diamètre de la chambre d'ionisation utilisée lors de la mesure, une partie de la dose
latérale n'est pas intégrée), une correction peut être obtenue à l'aide simulations Monte-Carlo
a�n de modi�er le jeu de données d'entrée de l'optimisation et simuler la quantité de dose
manquante ([Clasie 2012]).



3.2. L'algorithme de calcul pour les mini-faisceaux balayés 61

(a) Mesures (trait plein rouge) et calcul avec formule de Bortfeld (pointillés

bleus).

(b) Mesures (trait plein rouge) et calcul avec formule de Bortfeld modi�ée

(pointillés bleus).

Figure 3.5 � Comparaison entre l'ajustement de pics de Bragg mesurés dans l'eau entre 75
et 226 MeV pour des mini-faisceaux mesurés à l'ICPO (a) avec la formule de Bortfeld et (b)
avec la formule de Bortfeld modi�ée.
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3.2.2 Modèles pour la dispersion radiale des faisceaux de protons

Suite à la description des phénomènes physiques entrant en jeu, nous comprenons qualita-
tivement que la distribution de �uence latérale est liée d'une part à la di�usion coulombienne
multiple des protons sur les noyaux, prépondérante au centre de la distribution, à la di�u-
sion de Rutherford à très grand angle (terme à grande distance de l'axe), à la distribution
de �uence des protons secondaires après réactions nucléaires (terme à moyenne distance de
l'axe), en�n à la distribution de �uence des autres particules secondaires. Les variations de ces
di�érents termes doivent être calculées après traversée des quelques éléments présents sur la
ligne de faisceau, notamment l'air et les chambres d'ionisation, puis en fonction de l'épaisseur
de patient traversée. Les modèles et approximations utilisés ou développés dans cette optique
sont présentés ci-après.

3.2.2.1 Dispersion radiale dans l'air

La génération des données d'une machine de traitement se fait après l'analyse des mesures
e�ectuées le plus souvent dans l'air ou en milieu équivalent eau. Ces données sont nécessaires
au TPS a�n d'interpoler entre les valeurs quelle que soit la condition clinique choisie. A�n de
paramétrer le modèle de mini-faisceau, de nombreuses mesures ont été e�ectuées dans l'air à
di�érentes distances sur l'axe du faisceau de protons, ce qui permet de dé�nir la divergence et
la taille des mini-faisceaux. Ces mesures ont été répétées pour plusieurs énergies de faisceau
(tous les 5 MeV entre 100 et 230 MeV) et angles de bras, ainsi que pour des positions de spots
éloignées de l'axe central du faisceau. En e�et, le balayage latéral du faisceau est e�ectué grâce
à deux aimants situés dans des plans di�érents, ce qui peut avoir des e�ets géométriques par-
ticuliers sur le transport des spots (divergences di�érentes selon les deux axes X-Y, �gure 3.6).

Figure 3.6 � Schéma de la ligne IBA universelle (distances approximatives : aimants de
balayage-isocentre X = 234 cm et Y = 194 cm, chambre d'ionisation IC23-isocentre : 119
cm, snout-isocentre : 50 cm)

Dans le cas d'un modèle de �uence gaussien symétrique, nous mesurons la largeur à
mi-hauteur (LMH) sur des pro�ls de dose expérimentaux et en déduisons l'écart-type corres-
pondant (équation 3.8). En réalité, la forme du faisceau n'est pas parfaitement symétrique
ni assimilable à une fonction mathématique. Un script d'ajustement des mesures à une gaus-
sienne 2D par minimisation des moindres carrés a donc été développé via la fonction lsqnonlin
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deMatlab a�n de déterminer les écart-types des mini-faisceaux et leurs variations dans le plan
transverse.

LMH = 2
p
2 ln(2)� � 2:355� (3.8)

3.2.2.2 Dispersion radiale dans l'eau

Dans le TPS utilisé pour intégrer nos développements, la distribution de �uence latérale
pour les faisceaux di�usés est basée sur l'approximation de Highland (équation 3.6). La
dispersion radiale des protons dans les tissus, lorsque l'épaisseur traversée est importante, est
modélisée en utilisant une relation universelle illustrée �gure 3.7, indépendante du matériau
traversé lorsqu'on exprime le rapport �w(z)

�0(R0)
en fonction de z

R0
([Gottschalk 1993]), R0 étant le

parcours initial du faisceau. Le patient est modélisé comme un dégradeur in�niment large dans
lequel les di�usions élargissent l'écart-type de la distribution de �uence des mini-faisceaux, et
cet écart-type à une profondeur z dans un matériau m s'exprime à partir de l'écart-type d'un
faisceau dans l'eau à la profondeur zeq = z:Swm, où Swm correspond au rapport des pouvoirs
d'arrêt entre le matériau et l'eau (équations 3.9a et 3.9b). Cette méthode 1D permet une
parfaite prise en compte du parcours et de la di�usion des protons lorsque le milieu est
homogène, mais néglige l'impact des hétérogénéités latérales, de leur constitution et de leur
ordre sur la dispersion du faisceau.

�w(z;R0) = �0(R0)

 
p2

�
z

R0

�
+ p3

�
z

R0

�2
!

(3.9a)

�0(R0) = pd �R0 (3.9b)

Dans le cas d'une géométrie constituée de multiples tranches hétérogènes, la grandeur
précédente ne peut plus être considérée comme locale (calcul à une profondeur z donnée),
et nécessite une intégration de la di�usion des protons le long des hétérogénéités traver-
sées ([Szymanowski 2002]). Cette intégration s'exprime par l'équation 3.10) et fait intervenir
l'angle de di�usion moyen après traversée d'une épaisseur z0 et sa forme di�érentielle, le

pouvoir de di�usion d ��m
2

dz , présentés au paragraphe 3.1.4.2. L'implémentation de ce modèle
augmente toutefois considérablement les temps de calcul.

�2m(z;R0) =

zZ
0

d ��m
2

dz
(z0; R0)(z � z0)2dz0 (3.10)

A�n de mieux prendre en compte les hétérogénéités hors de l'axe du faisceau, une amélio-
ration 2D du modèle précédent a été proposée ([Westerly 2013]), implémentée dans le TPS
Isogray pour les faisceaux de protons puis testée sur des fantômes théoriques hétérogènes
([Marsolat 2015]). La méthode permet de calculer l'écart-type des di�érents mini-faisceaux
d'énergie E0 en considérant que les tissus sont composés de k tranches perpendiculaires à l'axe
z de propagation du faisceau, en utilisant les coordonnées zi�1 et zi des plans d'entrée et de
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Figure 3.7 � Dispersion latérale multiple des protons (entre 60 et 250 MeV) dans di�érents
matériaux (eau, plexiglas, plomb, laiton), extrait de [Hong 1996]

sortie de chaque tranche. La fonction modélisant la �uence latérale étant gaussienne, l'écart-
type � résultant de la juxtaposition d'hétérogénéités s'exprime par une somme quadratique
de dispersions dans des tranches équivalentes en eau. La variation du modèle proposée par
[Westerly 2013] (décrite par l'équation 3.11a) ne dépend que de l'énergie initiale du faisceau
et des profondeurs géométriques des di�érentes tranches, ce qui permet une implémentation
plus rapide dans les logiciels de calcul. Nous voyons également que le modèle dépend des
rapports de pouvoirs d'arrêt Smw et d'un facteur de mise à l'échelle latéral de di�usion Fm

w ,
spéci�ques des matériaux traversés et décrivant la réponse du scanner utilisé pour l'image-
rie de traitement. Le facteur Fm

w correspond au rapport des écart-types des distributions de
di�usions latérales entre l'eau et un matériau m lors d'une pénétration entraînant une même
perte d'énergie. Nous déterminerons ces paramètres lors de l'application clinique en milieu
hétérogène présentée au chapitre 5.

�2(zk; R0) =
kX
i=1

(Fmi
w )2

�
�2w(z

eq
i ; R0)� �2w(z
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2(Smi
w )2 � �2w(z

eq
i�1; R0)(zk � zi)
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Pour des raisons d'e�cacité en temps de calcul, la séparation en tranches pour un calcul de
di�usion à une profondeur donnée a été e�ectuée en divisant l'épaisseur de tissus au point de
calcul par des multiples de deux : en e�et, cette astuce permet de limiter le nombre d'opéra-
tions numériques pour le calcul des profondeurs géométriques et des profondeurs "équivalentes
eau".

3.2.2.3 Dispersion radiale dans les absorbeurs

Le système IBA permet de produire des faisceaux dont le parcours dans l'eau est compris
entre 0,5 et 32 g=cm2. Toutefois, lorsque la machine doit atteindre des parcours inférieurs
à 7,5 g=cm2, il devient nécessaire d'installer un absorbeur de parcours (appelé aussi range-
shifter RS), pièce homogène en plexiglas d'épaisseur variable, dans notre cas entre 3 et 6,5
cm. L'in�uence d'une pièce en plexiglas sur la di�usion radiale de faisceaux de protons a
été largement étudiée dans le cadre de l'utilisation des compensateurs pour les faisceaux dif-
fusés ([Urie 1984], [Urie 1986b], [Gottschalk 1993], [Hong 1996], [Szymanowski 2001]), puis
balayés ([Safai 2008], [Scha�ner 2008], [Titt 2010]). Des mesures ainsi que des simulations
Monte-Carlo ont ainsi montré que l'augmentation de pénombre (conséquente) après l'acces-
soire en plexiglas était linéaire dans l'air, et que la dispersion totale dans l'air autour du
patient était égale à la somme quadratique des dispersions dans l'air avec et sans absorbeur
(équation 3.12). Les modèles de pénombre latérale avec compensateur dans les TPS sont donc
soit basés sur une approximation et une projection géométrique de la contribution en di�u-
sion radiale du compensateur (fonction de l'énergie du faisceau, de l'air-gap et de l'épaisseur
de plexiglas traversée), soit sur un calcul complet de la di�usion à travers les matériaux et
l'air traversé avant le patient. A l'instar de l'utilisation des compensateurs avec faisceaux
di�usés, il est également préférable d'approcher le plus possible le support du RS du patient
a�n de minimiser la pénombre latérale. En pratique, nous déterminons la largeur du champ
d'irradiation a�n de choisir le porte-accessoires (snout) le moins encombrant puis calculons
la distance à laquelle le RS doit être positionné a�n d'éviter toute collision avec le patient.

�air(z)
2 = �ligne(z)

2 + �comp(z)
2 (3.12)

La dispersion radiale �comp(z) dans l'air à une distance z de l'entrée d'une cible d'épaisseur
tcomp et de densité � peut alors être calculée en utilisant l'approximation généralisée de High-
land ([Highland 1975], [Gottschalk 1993]), ce qui permet de calculer la position d'une source
de protons e�ective (équation 3.13). En e�et, dans l'air à distance de l'absorbeur, la disper-
sion additionnelle semble augmenter linéairement et issue d'un point source dont l'origine se
déplace en fonction de l'énergie du faisceau et de l'épaisseur de l'absorbeur.

�comp(z) = 14:1

�
1 +

1

9
log10

�� tcomp

LR

�24 tcompZ
0

�
tcomp � z

p�

�2 �

LR
dz

3
5

1
2

(3.13)
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Dans le modèle développé pour les mini-faisceaux, le calcul de la dispersion radiale in-
troduite par le RS et de la position de la source e�ective de projection sont évalués grâce à
une paramétrisation simple dérivée du modèle de dispersion dans l'eau ([Szymanowski 2001],
[Vidal 2011]), toujours dans le but de réduire les temps de calcul. Ce modèle est décrit par
les équations 3.14a et 3.14b, avec R0 correspondant au parcours initial du faisceau (avant
traversée du RS), tcomp�eq�eau l'épaisseur équivalente eau du RS (principe illustré �gure 3.8)
et �comp(tcomp) calculé à l'aide de l'équation 3.9b.

�comp(z) = �comp(tcomp)�
 
tcomp

�
1� 1

t

�
+ z + airgap

tcomp(1� 1
t )

!
(3.14a)

t = 2 + �� e
��
 
tcomp�eq�eau

R0

!
(3.14b)

J'ai testé ce modèle de calcul et évalué les tailles de faisceau obtenues dans l'air en fonction
de la distance entre plan de mesure et RS, pour di�érentes énergies et positions du RS par
rapport à l'isocentre et pour les deux épaisseurs de RS disponibles. Les résultats des calculs
analytiques, des simulations Monte-Carlo et des mesures ont été comparés entre eux et seront
présentés ci-après.

Figure 3.8 � Géométrie correspondant à la modélisation de la position de source e�ective
dans un compensateur (adapté de [Szymanowski 2001]).

3.2.3 Paramétrisations des pro�ls de dose latéraux

Pour les besoins conjoints du calcul de dose en géométrie voxellisée (quelques dizaines de
millions de voxels par patient) et de l'IMPT (un plan de traitement cumule plusieurs milliers
de mini-faisceaux), des algorithmes de calcul de dose ont été spéci�quement développés pour
allier précision des résultats et e�cacité en temps de calculs. En e�et et comme décrit dans
les paragraphes précédents, la distribution de �uence latérale est essentiellement constituée
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par les interactions électromagnétiques du faisceau de protons primaires. Celle-ci peut par
exemple être calculée analytiquement grâce à la théorie de Molière dont le premier terme
gaussien constitue l'approximation de Highland. L'in�uence des hétérogénéités sur ce terme
central peut être pris en compte grâce à une intégration de la di�usion des protons le long
de leur axe de propagation. Toutefois, la distribution de dose à distance de l'axe du faisceau
(que l'on appelera halo dans la suite de ce travail) est aussi la conséquence des réactions nu-
cléaires, lesquelles sont di�ciles à modéliser de manière analytique en dehors des simulations
Monte Carlo, elles-mêmes encore peu e�caces en temps de calcul. A basse énergie, lorsque
les réactions nucléaires deviennent négligeables, le halo est la conséquence des di�usions cou-
lombiennes à grand angle, nées des interactions le long de la ligne de faisceau (notamment à
travers les matériaux denses constituant certains détecteurs). La dose quittant ainsi le fais-
ceau primaire peut représenter jusqu'à 10 % de la dose totale. Le but de ce paragraphe est
donc de présenter et développer les algorithmes permettant une modélisation précise du pro�l
de dose réel d'un mini-faisceau de protons, tel qu'illustré �gure 1.4.

3.2.3.1 Modèles existants et approximations

Il est di�cile d'obtenir une description précise du halo dose à distance de l'axe d'un fais-
ceau de protons pour plusieurs raisons. La première réside dans la di�culté de réaliser les
mesures pour décrire le phénomène. En e�et, les détecteurs, parfois unidimensionnels, ne sont
généralement pas de taille adaptée à ce type de mesures, souvent longues et fastidieuses : les
chambres intégrales étaient jusqu'à récemment de diamètre insu�sant pour intégrer la to-
talité de la dose, les détecteurs plans sujets à des e�ets non linéaires avec le TEL (comme
le quenching des scintillateurs ou des �lms radiochromiques) ou de composition atomique
di�érente de l'eau, le bruit statistique pouvant également être du même ordre de grandeur
que le signal que l'on souhaite mesurer (< 1 % de la dose). La plupart des modèles sont donc
basés sur des simulations Monte Carlo, ou sur des jeux de mesures généralement limités en
terme de résolution ou de précision.

Parmi les nombreuses paramétrisations existantes (mentionnées au paragraphe 1.2.3.4),
celles de [Soukup 2005] et [Pedroni 2005] sont régulièrement utilisées dans les TPS et re-
posent respectivement sur un ajustement à des simulations Monte Carlo (Geant4.5.2 ) et à
des mesures grâce à un modèle à deux composantes. L'équation 1.13 s'explicite ainsi :

D1�D(z)
�
(1� wnuc)G1(�1(z)) + wnucG2(�1(z); �nuc(z))

�
(3.15)
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où R0 et z sont les parcours et profondeurs équivalentes dans l'eau, �1(z) calculé à l'aide des
équations 1.12 et 3.12.

Plusieurs caractérisations expérimentales ont également été réalisées ([Sawakuchi 2010],
[Gottschalk 2015], ce dernier proposant une description détaillée des phénomènes physiques à
l'origine du halo, ainsi qu'une série de mesures absolues pour une énergie (177 MeV) de fais-
ceau basée sur des rendements en profondeur avec chambre d'ionisation. L'excellent accord
obtenu entre mesures et simulations avec Geant4 valide également le principe de l'utilisation
des codes MC pour paramétrer les modèles analytiques des TPS.

Plus récemment, deux groupes ont proposé l'utilisation d'une paramétrisation empirique
constituée de trois composantes, deux gaussiennes et une distribution de Cauchy-Lorentz, ce
qui permet au modèle de mieux reproduire les résultats des simulations e�ectuées cette fois
avec FLUKA et MCNPX et des mesures e�ectuées sur deux machines di�érentes ([Li 2012],
[Bellinzona 2016]). Dans l'ensemble de ces papiers, il est démontré qu'une modélisation à trois
composantes était signi�cativement meilleure pour décrire la distribution de dose latérale des
mini-faisceaux, les di�érences sur la dose absolue au centre du champ irradié augmentant
avec la surface de celui-ci (jusqu'à 5 %). C'est la raison pour laquelle nous avons développé
notre propre modèle de mini-faisceau, di�érent en ce sens des modèles de [Soukup 2005] ou
de [Pedroni 2005] et basé sur trois composantes.

Par ailleurs, la dose déposée par les particules secondaires semble être relativement indépen-
dante des paramètres du faisceau primaire ([Peeler 2012]) : pour deux énergies de protons,
cette équipe a montré par simulations MC que la contribution à la dose totale des particules
secondaires avait une forme et des niveaux comparables quelle que soit la taille des mini-
faisceaux primaires. Dans le modèle de sommes de gaussiennes que je construis, je fais donc
l'hypothèse que l'écart-type pour les sources secondaires ne dépend que de l'énergie initiale
du faisceau et de la profondeur considérée. Les paramètres de ces gaussiennes secondaires
sont alors optimisés pour une géométrie de traitement à partir des simulations MC de notre
ligne de faisceau.

Dans l'équation 3.17a qui décrit notre modèle, les di�usions des protons primaires dans l'air et
dans les tissus sont modélisées par une première gaussienne dont l'écart-type dépend de �air
et �1, et nous ajoutons deux fonctions gaussiennes dont les écarts-type et pondérations rela-
tives W2 et W3 vont dépendre à la fois de deux termes supplémentaires de di�usion �2 et �3
et de la largeur du faisceau dans l'air �air. Cette construction empirique permet d'obtenir des
gaussiennes secondaires de dimensions supérieures à celle du faisceau primaire, ce qui facilite
la convergence du programme d'optimisation que j'ai développé pour dé�nir simultanément
l'ensemble des paramètres de ces fonctions sur toute la gamme d'énergie de faisceau utilisée.
Ainsi, entre 100 et 230 MeV, nous obtenons quatre fonctions à base de polynômes dépendant
de l'énergie initiale du faisceau E0, permettant de décrire la distribution de dose secondaire
pour toutes les conditions de parcours ou de distance à l'axe du faisceau (voir annexe C). Ces
fonctions analytiques permettent un calcul de la dose rapide, sont paramétrables librement à
partir d'un jeu de mesures, de simulations MC voire de modèles physiques plus complexes.



3.2. L'algorithme de calcul pour les mini-faisceaux balayés 69

D(x; y; z)� 1

2�

0
@ D(z)

�1(z)
2 �

W2(z)�
�2(z)

2 + �air(z)
2
�
1
A e

�(x�x0)
2
�(y�y0)

2

2�1(z)
2

+
1

2�

0
@ W2(z)�

�2(z)
2 + �air(z)

2
� � W3(z)�

�3(z)
2 + �2(z)

2 + �air(z)
2
�
1
A e

�(x�x0)
2
�(y�y0)

2

2(�2(z)2+�air(z)2)

+
1

2�

0
@ W3(z)�

�3(z)
2 + �2(z)

2 + �air(z)
2
�
1
A e

�(x�x0)
2
�(y�y0)

2

2(�3(z)2+�2(z)2+�air(z)2)

(3.17a)

Les paramètres de l'équation 3.17a ont été obtenus à partir de simulations des distribu-
tions de dose 3D dans un fantôme d'eau de 200� 200� 400 mm3 avec Geant4.9.6/Gate7.0,
pour 13 énergies entre 100 et 220 MeV avec 100� 106 particules par simulation, et une réso-
lution de 1� 1� 1 mm3. Les coe�cients des polynômes décrivant la variation des paramètres
des gaussiennes avec la profondeur et l'énergie initiale de faisceau ont ainsi été optimisés
simultanément grâce à un script basé sur une minimisation des moindres carrés et développé
spéci�quement pour assurer la convergence des paramètres. Dans ce modèle, on peut remar-
quer que le terme D(z), qui intervient dans les amplitudes des di�érentes gaussiennes, ne
correspond pas au rendement en profondeur intégré tel qu'il est décrit habituellement : en
e�et, et comme soulevé également par [Gottschalk 2015], les mesures avec chambres d'ioni-
sation intégrales prennent en compte la dose déposée par la totalité des particules primaires
et secondaires. Il y a donc une incohérence à utiliser cette grandeur dans un modèle où pri-
maire et secondaire sont séparés, et dans notre cas celui-ci est obtenu indirectement lors de
l'optimisation des paramètres des di�érentes composantes.

3.2.3.2 Décomposition du mini-faisceau en milieu hétérogène

A�n de prendre en compte la déformation que peut subir chaque mini-faisceau à travers
les hétérogénéités, celui-ci est décomposé en sous-faisceaux et la dose totale s'exprime alors
comme la convolution d'une �uence primaire Fi exprimée dans l'air avec la dose Dj délivrée
par chacun des sous-faisceaux (prenant en compte la di�usion de chacun d'entre eux dans
les tissus). C'est cette méthode qui est principalement à l'origine de la lenteur relative des
calculs analytiques : en e�et, le nombre important de mini-faisceaux d'un plan de traitement
(plusieurs milliers), lesquels doivent être décomposés en sous-faisceaux, demande un grand
nombre d'opérations numériques, principalement des lancers de rayons à travers les voxels, de
stockage de grandeurs comme le calcul des écarts-type des gaussiennes aux di�érentes profon-
deurs, avec prise en compte en 2D de la dispersion sur chaque rayon, et des approximations
sont généralement nécessaires. Dans certains TPS, la décomposition en sous-faisceaux est
e�ectuée selon une grille irrégulière : chaque faisceau est décomposé en seulement quelques
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sous-faisceaux répartis autour de l'axe principal à des distances variables. Dans notre modèle,
nous avons conservé une grille cartésienne régulière alignée sur la grille de calcul �nal, ce qui
correspond à une décomposition de chaque faisceau en quelques centaines de sous-unités,
selon la largeur initiale du faisceau et la distance à laquelle la décomposition est e�ectuée
(voir �gure 3.9). Cette méthode permet de prendre en compte toutes les hétérogénéités (de
dimensions supérieures à la grille de calcul) situées dans le champ d'irradiation car toute
la surface est traversée par des sous-faisceaux. La distance maximale de décomposition est
paramétrable dans la librairie du TPS, et un rayon de 50 mm autour de chaque mini-faisceau
ainsi qu'une résolution de grille de 2 mm ont été choisis dans ce qui suit. Les temps de calcul
obtenus, hors optimisation inverse et sans parallélisation, restent ainsi inférieurs à la minute
par faisceau sur les machines de routine.

Figure 3.9 � Déformation d'un mini-faisceau après passage dans une hétérogénéité os (à
mi-largeur de faisceau), et illustration de la grille de décomposision du mini-faisceau en sous-
faisceaux (grille cartésienne de résolution 2 mm).

Comme le terme correspondant à la di�usion dans le patient est nul en entrée, un artefact
mathématique apparait lors de la convolution si la maille de calcul est inférieure à la largeur
des sous-faisceaux : pour atténuer cet e�et, nous leur attribuons un écart-type minimal cor-
respondant à celui obtenu en sortie de ligne. La dose totale en un point s'exprime alors par
la sommation de la dose délivrée par un ensemble de N mini-faisceaux, chacun décomposé en
une superposition de n sous-faisceaux. Le premier terme de l'équation 3.17a devient alors :
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où l'on décrit les pro�ls de dose des mini-faisceaux et de leurs décompositions en sous-
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faisceaux ainsi :
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avec les écart-types correspondants :
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L'utilisation des fonctions gaussiennes s'avère précise lorsque la dose est calculée en un point
in�nitésimal, ou dans un volume ou voxel de très faibles dimensions. Lorsque le gradient
de dose dans les éléments de volume de taille non négligeable ne peut plus être considéré
comme nul, la valeur de la dose est alors évaluée en utilisant l'intégrale de la dose déposée
dans le voxel : la valeur moyenne du pro�l de dose Dj s'exprime grâce à une fonction erreur,
elle-même basée sur l'intégrale de la fonction gaussienne sur la largeur du voxel supposé
symétrique (équation 3.21a).
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3.3 Validation du calcul de la dose pour les mini-faisceaux

La ligne de faisceau que nous utilisons pour toutes les mesures présentées dans ce pa-
ragraphe est celle du centre de protonthérapie d'Orsay, qui utilise le système Proteus 235

Proton Therapy System d'IBA, constitué d'un cyclotron C230, d'un système de sélection en
énergie (energy selection system ESS ), d'une ligne de transport avec quadrupôles et d'un bras
isocentrique. Le C230 délivre des protons à énergie �xe (230 MeV) dont l'énergie peut ensuite
être réduite par un sous-système de l'ESS (le dégradeur). La radiofréquence de l'accélérateur
est de 106 MHz, ce qui correspond à une extraction des particules toutes les 9; 43 ns.

3.3.1 Résultats de la modélisation du pic de Bragg

Nous avons montré au paragraphe 3.2.1.2 les possibilités d'ajustement du modèle analy-
tique à des mesures. Nous comparons ici ces mêmes mesures avec les simulations Monte Carlo
réalisées pour modéliser les protons balayés d'Orsay. L'acquisition des rendements de dose
en profondeur a été réalisée avec une chambre d'ionisation plate de type Bragg peak chamber
34070 de PTW (voir tableau 3.1). Sur la �gure 3.10 sont représentés quatre pics entre 120
et 220 MeV mesurés dans l'eau, bras isocentrique à 0� et simulés avec une résolution en pro-
fondeur de 0,5 mm et un diamètre d'intégration latéral égal à celui du détecteur utilisé. Les
simulations ont été réalisées avec Geant4.9.6/Gate7.0, l'utilisation de la source TPSPencil-
Beam ([Grevillot 2011]) et les paramètres physiques de la liste QBBC_EMZ, le paramètre
d'échantillonnage des tables de pouvoirs d'arrêt setDEDXBinning à 500 pour des énergies
Emin et Emax entre 0,1 keV et 250 MeV. La di�culté du paramétrage de la simulation réside
principalement dans le fait de trouver la dispersion en énergie permettant de reproduire la
mesure. Les paramètres �naux de la source permettant un accord de l'ordre du % sont donnés
dans le tableau 3.2.

Comme le choix du potentiel d'excitation est plutôt arbitraire (80 eV dans notre cas), que
la simulation des protons ne prend pas en compte tous les éléments traversés par le faisceau,
en�n qu'il existe un léger écart entre le parcours obtenu en pratique et celui prescrit au
niveau de la machine, il est nécessaire de calibrer ou corriger la relation énergie en fonction du
parcours dans la simulation. Ceci est obtenu grâce à un polynôme dé�ni dans les paramètres
de la source TPSPencilBeam. La valeur et les résultats de cette correction sont illustrés
�gure 3.11.

3.3.2 Résultats de la modélisation de la dispersion latérale dans l'air

3.3.2.1 Dispersion latérale dans l'air

L'analyse des mesures sur détecteur plan (scintillateur couplé à une caméra digitale de
résolution 0,5 mm Lynx d'IBA) nous permet de déterminer la taille des mini-faisceaux (écart-
type de la gaussienne les modélisant au 1er ordre) en fonction de la distance par rapport à la
sortie de ligne de faisceau, ainsi qu'en fonction de l'énergie du faisceau. Nous avons dans un
premier temps extrait des mesures les amplitudes de variation des tailles de mini-faisceaux a�n
d'en véri�er la symétrie et éventuellement d'en tenir compte dans les modèles : un exemple
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Figure 3.10 � Comparaison entre mesures (rouge) et simulations pour des pics de Bragg
intégrés (données de l'ICPO, et Geant4.9.6/Gate7.0 ). Les mesures sont réalisées avec une
chambre plate PTW.

Figure 3.11 � Comparaison entre parcours (gauche) et énergie (droite) mesurés (cercles
rouges) et simulés (trait bleu) dans l'eau, et polynôme dé�ni pour la correction.

d'analyse est représenté �gure 3.12, dans lequel on voit que la variation de la taille de faisceau
en fonction de la position du pro�l coïncide avec une sinusoïde, et est de l'ordre de 0,5 mm.
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Le faisceau est donc légèrement elliptique à l'isocentre avec une rotation de l'ellipse de 45�.

Comme présenté �gure 3.13a, nous voyons également que l'élargissement des mini-faisceaux
dans l'air est relativement linéaire avec la distance parcourue, augmente quand l'énergie du
faisceau diminue et peut être modélisé simplement par des fonctions polynômiales d'ordre 1
ou 2. Les modèles que nous choisissons empiriquement pour calculer la taille de mini-faisceau
dans l'air sont dé�nis par les équations 3.22 (fonction de di�usion dans l'air à une énergie
donnée) et 3.23 (fonction permettant d'interpoler à toutes les énergies). Les coe�cients des
di�érents polynômes sont donnés dans le tableau 3.2.

�ligne(z) =
3X
i=0

�i(R0)DSP (z)i (3.22)

�i(R0) =
3X
i=0

�iR
i
0 (3.23)

Sur la �gure 3.13b sont représentées les tailles de faisceau moyennes mesurées en sortie de
snout et à l'isocentre : les barres d'erreur représentent la di�érence entre la taille de faisceau
minimale et maximale mesurée : elles varient entre 10 % de la taille de faisceau à 220 MeV
et 5 % à 100 MeV. Deux angles de bras ont été représentés a�n d'illustrer les variations
supplémentaires de 10 % de la taille de faisceau pouvant exister avec ce paramètre, lesquelles
ne sont généralement pas prises en compte par les TPS. Cette amplitude maximale de 10 %

est souvent une spéci�cation pour les constructeurs ; les conséquences de ces variations ont
aussi été étudiées et quanti�ées par [Chanrion 2013] pour di�érents cas cliniques, suggérant
leur faible impact clinique.

La divergence et l'émittance en fonction de l'énergie sont représentées �gures 3.13c et 3.13d,
et ont été introduites dans la paramétrisation du modèle de source des simulations Monte-
Carlo. Pour ces simulations concernant les mini-faisceaux, nous supposons que l'in�uence de
la ligne de transport est négligeable et ne modi�e pas les di�érents paramètres : à la di�é-
rence des lignes passives, peu d'éléments vont interagir avec les protons et ceux-ci traversent
essentiellement de l'air avant d'atteindre le patient. Dans notre système, les deux chambres
d'ionisation (IC1 et IC23) sont toutefois deux éléments constitués de matériaux �ns mais
denses : IC1 est notamment une chambre à �ls en tungstène de 25 �m d'épaisseur, espacés
tous les 3,5 mm, et de nombreux revêtements en aluminium sont présents dans les deux
chambres. Ces détecteurs, toujours présents sur la ligne, ont certainement une in�uence en
di�usant les protons à grand angle et modi�ent potentiellement le halo de dose latérale.

3.3.2.2 Dispersion latérale dans l'air avec absorbeur

Les résultats de la comparaison entre les tailles de faisceau mesurées, calculées et simulées
par le nouvel algorithme sont présentées �gure 3.14. Pour e�ectuer ce test, nous avons évalué
l'écart-type du faisceau gaussien dans l'air à l'aide du détecteur Lynx d'IBA en faisant varier
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(a) Fluence dans l'air d'un mini-faisceau, mesure

à l'isocentre (isodoses).

(b) Fluence dans l'air d'un mini-faisceau, mesure

à l'isocentre (isodoses).

(c) LMH en fonction de l'angle du pro�l, ajuste-

ment avec une fonction sinusoïdale.

(d) Pro�ls de dose du mini-faisceau aux mini-

mum et maximum de la largeur à mi-hauteur.

Figure 3.12 � Mesures de la forme d'un mini-faisceau de 200 MeV dans l'air avec une
détecteur de type Lynx (ligne PBS ICPO, bras isocentrique)

Polynômes de description de la source

Ecart-type (mm) �X = �Y = 6; 78� 0; 0175E0

Dispersion (MeV) �E = 1; 38�0; 02453E0+0; 23756�10�3E0
2
�0; 652�10�7E0

3

Divergence (rad) �� = �� = 0; 0118� 0; 109� 10�3E0 + 0; 278� 10�6E0
2

Emittance (mm.rad) "X;� = "Y;� = 0; 0953� 0; 891� 10�3E0 + 2; 21� 10�6E0
2

Energie (MeV) E = 0; 718 + 0; 998E0 � 0; 138� 10�4E0
2

Table 3.2 � Caractéristiques du �chier de description de source protons PBS pour les simu-
lations MC (Geant4.9.6/Gate7.0 ).

l'énergie du faisceau par pas de 10 MeV entre 100 et 220 MeV, pour des air-gaps entre 4 et
30 cm et en présence d'un RS de 6,5 cm de plexiglas. Nous voyons que la taille de spot est
modélisée avec une erreur inférieure à 0,5 mm.
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(a) Tailles du mini-faisceau (écart-type) mesurées

à di�érentes énergies en fonction de la distance à

l'isocentre.

(b) Tailles du mini-faisceau (écart-type) me-

surées en sortie de nozzle et à l'isocentre en

fonction de l'énergie.

(c) Divergence du mini-faisceau en fonction de

l'énergie.

(d) Emittance du mini-faisceau en fonction de

l'énergie.

Figure 3.13 � Paramètres de faisceau mesurés dans l'air (données de la ligne PBS ICPO,
bras isocentrique).

3.3.3 Résultats de la modélisation des pro�ls de dose dans l'eau

Dans ce paragraphe sont présentés les résultats des comparaisons entre modèles, mesures
e�ectuées à l'ICPO et simulations a�n de valider le modèle de mini-faisceau dans l'eau. La
description du terme d'ordre 1 pour la dispersion radiale (écart-type du mini-faisceau) est
d'abord présentée, puis l'accent est mis sur la modélisation à distance. Pour cela, des mesures
de dose ont été e�ectuées avec le système MatriXX décrit au paragraphe 3.1, constitué d'une
matrice de chambres d'ionisations plongée dans une cuve à eau. Pour réaliser ces mesures à 8
énergies di�érentes entre 100 et 220 MeV, nous avons positionné la surface de la cuve à eau à
l'isocentre, sans collimateur additionnel, pour un angle de bras à 270� et intégré le signal du
détecteur pour des irradiations de faisceau non balayé répétées sur 10 unités moniteur (unité
de comptage de la dose), à di�érentes profondeurs (tous les 5 mm puis tous les mm autour
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Figure 3.14 � Comparaison pour di�érents parcours des protons des tailles de mini-faisceau
mesurées (cercles en bleu), calculées (trait plein en bleu) et simulées (pointillés en cyan) dans
l'air en présence du range shifter d'épaisseur 65 mm de plexiglass (Geant4.9.6/Gate7.0 ).

du pic de Bragg).

3.3.3.1 Mesure de la dispersion dans l'eau

L'impact de la dimension relativement importante du détecteur sur les pro�ls de dose est
décrit par une convolution de la fonction de réponse du détecteur S(x) avec le pro�l de dose
réel D(x), Dm(x) étant le pro�l de dose mesuré ([Garcia-Vicente 2000]).

Dm(x) =

Z
D(z)S(z � x)dz (3.24)

Di�érentes fonctions ont été étudiées par [Garcia-Vicente 1998] a�n de décrire la réponse
des chambres d'ionisation dans les faisceaux de photons, et la fonction gaussienne avec un
écart-type approximativement égal au rayon du détecteur est celle donnant le meilleur ajus-
tement entre mesures et calcul. Pour les mesures e�ectuées avec la MatriXX, j'ai donc utilisé
une gaussienne pour décrire la fonction de réponse du détecteur S(x) (équation 3.25) :
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S(x) = e

�(x)2
2�2 (3.25)

Le pro�l de dose réel est obtenu en calculant la transformée de Fourier inverse du rapport
des transformées de Fourier du pro�l de dose mesuré avec le kernel du détecteur :

D(x) = F�1
�F(Dm(x))

F(S(x))

�
(3.26)

Dans le cas des mini-faisceaux et du type de mesures que nous e�ectuons, il est possible
d'e�ectuer cette convolution de manière analytique, puisque les di�érentes fonctions utilisées
dans les modèles de dose sont connues et généralement à base de gaussiennes. L'écart-type
pour la gaussienne déconvoluée de la réponse du détecteur est ainsi égal à la di�érence qua-
dratique des écart-types des gaussiennes représentant la mesure et la réponse du détecteur.

Pour plusieurs énergies initiales de faisceau, cette correction a donc été appliquée sur des
mesures e�ectuées dans une cuve à eau et nous avons comparé calcul analytique de l'écart-
type �1 de l'équation 3.17a avec mesures déconvoluées et simulations MC. L'écart-type obtenu
pour la réponse du détecteur est de 2,45 mm. Ces résultats sont présentés �gure 3.15 : nous
y observons un bon accord entre les di�érentes grandeurs, quelle que soit l'énergie initiale
et la profondeur de mesure (les di�érences sont inférieures à 0,3 mm). Les écarts peuvent
provenir des incertitudes sur la taille de faisceau dans l'air (voir �gure 3.13b), laquelle varie
avec l'angle de bras, transversalement (le faisceau est légèrement elliptique) et probablement
en fonction des paramètres de transport du faisceau au quotidien, ainsi que des incertitudes
sur les corrections appliquées aux mesures pour s'a�ranchir de la résolution non optimale du
détecteur.

3.3.3.2 Mesure des pro�ls de dose dans l'eau

Pour la mesure suivante, nous avons souhaité valider le modèle présenté équation 3.17a
en le comparant aux simulations MC et à des mesures e�ectuées dans l'eau : la plupart des
validations expérimentales déjà publiées sont basées sur des mesures avec scintillateur ou
�lm radiochromique, sous di�érentes épaisseurs de matériau solide équivalent eau. Puisque
nous souhaitons observer le pro�l de dose à distance de l'axe (faibles gradients de dose), la
résolution spatiale des détecteurs de la MatriXX semble su�sante pour cette mesure sans
déconvolution du signal préalable. De plus, cette technique n'a jamais été publiée et semble
relativement simple de mise en place.

Les résultats de comparaison TPS/MC sont présentés �gure 3.16a : on observe notamment
un très bon accord entre le calcul et les simulations avec des pro�ls se superposant jusqu'à
des doses de 0,01 %, sur un rayon de 10 cm autour de l'axe. Ceci n'est pas trop surprenant
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Figure 3.15 � Comparaison des tailles de mini-faisceau mesurées (ronds bleus), calculées
(trait plein rouge) et simulées (trait plein cyan) avec (Geant4.9.6/Gate7.0 ).

puisque simulations et calculs ont été ajustés l'un à l'autre.

Sur la comparaison entre mesures et simulations illustrée �gure 3.16b, on remarque que
le modèle MC reproduit précisément la dose mesurée entre 220 et 160 MeV, puis que des
di�érences apparaissent à distance de l'axe à partir des doses inférieures à 0,1 %, et pour des
énergies inférieures à 160 MeV. Notons que le système de mesure ne permet pas de placer
les chambres à moins de 27 mm de profondeur. Plusieurs explications sont possibles pour
interpréter ces résultats : tout d'abord l'excellent accord à haute énergie semble con�rmer le
choix de la liste physique utilisée pour les simulations ainsi que la bonne modélisation des
réactions nucléaires par Geant4. La composante à basse dose peut provenir des particules non
chargées (neutrons), dont les interactions en amont du fantôme ne sont pas prises en compte
et introduit donc une incertitude supplémentaire dans les simulations. A basse énergie, la
di�usion des protons aux grands angles est probablement liée à tout ce qui est traversé dans
la ligne de transport par le faisceau (chambres d'ionisations, fenêtre de sortie de vide) et
n'est pas non plus modélisé, tout comme la réponse du détecteur (taille des chambres et
composition) supposé parfaitement équivalent-eau dans la simulation. Par ailleurs la mesure
est corrigée du bruit de fond par l'électromètre IBA à partir d'une mesure moyenne sur 30
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secondes ensuite soustraite au signal, et il n'est pas exclu que cette correction ne soit pas
parfaite dans notre con�guration de mesures, ce qui pourrait modi�er la forme du signal à
basse dose.

3.3.3.3 Mesure de la dose dans l'eau en champs carrés balayés

Nous avons étudié l'e�et de la taille de champ balayé en sommant des séries de mini-
faisceaux balayés équidistants et de même pondération, formant ainsi des carrés de di�érentes
tailles. Les espacements entre faisceaux sont de 3 mm et les tailles de champs entre 20 � 20

et 100� 100 mm2, ce qui correspond à des superpositions de 64 à 1225 faisceaux. Les doses
mesurées et calculées ont été relevées au centre du carré à plusieurs profondeurs et 3 énergies
di�érentes, normalisées par rapport au champ de 100 � 100 mm2 et illustrées �gure 3.17 en
fonction du diamètre du champ. Pour toutes les positions et tailles de champ testées, les écarts
entre dose mesurée et calculée sont inférieurs à 4 %, les plus grands écarts étant obtenus pour
des champs de 20� 20 mm2.
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(a) Comparaison des tailles de mini-faisceau calculées (trait plein, cercles) et

simulées (trait �n).

(b) Comparaison des tailles de mini-faisceau mesurées (trait plein et cercles, Ma-

triXX ) et simulées (trait �n).

Figure 3.16 � Superposition des isodoses ou pro�ls calculés aux profondeurs du parcours
(bleu) et mi-parcours (rouge) avec les mesures pour des mini-faisceaux dans l'eau entre 100
et 220 MeV (données de l'ICPO, Isogray 4.3 et Geant4.9.6/Gate7.0 )
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Figure 3.17 � Comparaison des doses relatives mesurées (rouge,MatriXX ) et calculées (bleu,
Isogray) en fonction de la taille de champ carré balayé (Facteur d'Ouverture de Champ FOC) :
en haut sont représentés des rendements en profondeur au centre du champ carré, en haut et
en bas la dose relative mesurée au centre du champ en entrée du pic de Bragg pour 3 énergies
(rouge).
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3.4 Modélisation du temps de traitement

La dernière étape dans la modélisation de la dose, e�ectuée au niveau du TPS, concerne la
conversion de la prescription en dose absolue en une consigne pour la machine, généralement
liée au nombre de protons primaires à délivrer pour chaque faisceau a�n de respecter cette
consigne. Dans ce paragraphe, nous présenterons les fonctions et mesures nécessaires à cette
calibration puis nous nous intéresserons à la manière dont la dose est délivrée dans le temps
au cours d'une irradiation réaliste.

3.4.1 Calcul des unités moniteur et du débit de charges instantané

A�n de calculer le temps d'irradiation d'une séance ainsi que le débit de dose instantané
en un point, nous devons décomposer les di�érentes phases de délivrance des spots. Pour le
système IBA C230 universel (toutes modalités présentes, �gure 3.6), nous considérons qu'une
unité moniteur de dose (UM) est équivalente à Q1UM =1,5 nC collectés dans la chambre mo-
nitrice IC23 (il s'agit par dé�nition de l'unité de charge collectée par la chambre d'ionisation
monitrice de la dose, intégrant la totalité du mini-faisceau).

A partir de la forme des mini-faisceaux en fonction de la profondeur et du cumul de dose,
le TPS permet de calculer le poids relatif puis le nombre d'UM nécessaires pour chaque spot
pour délivrer la dose prescrite. La procédure de calibration que nous avons appliquée est la
suivante :

� Nous commençons par obtenir expérimentalement une première relation entre des
courbes de rendement en profondeur mesurées en dose absolue pour un nombre d'uni-
tés moniteur connu. Ceci est e�ectué en mesurant à UM constantes (dans notre cas 1
UM pour chaque mini-faisceau) la dose absolue au centre d'un faisceau large balayé à
di�érentes énergies (par exemple 200� 200 mm2, avec un espacement de 2,5 mm entre
les mini-faisceaux), à une profondeur de 20 mm ou moins car le gradient de dose y est
très faible et la mesure moins incertaine. Il est également possible de mesurer la dose
délivrée par un unique mini-faisceau non balayé en utilisant un détecteur su�samment
large pour intégrer la totalité de la surface du faisceau. Toutefois, les diamètres de ce
type de chambres intégrales étant actuellement inférieurs ou égaux à 8 cm, une partie
du mini-faisceau n'est pas intégrée et des corrections à la mesure doivent alors être
introduites ([Zhu 2013], voir �gure 3.4).

� La relation entre la dose en profondeur intégrée (grandeur expérimentalement ac-
cessible) sur toute la section du mini-faisceau (�gure 3.18a) et la dose sur l'axe (�-
gure 3.18b) est quant à elle obtenue à partir des simulations Monte-Carlo ou par le
calcul analytique (c'est cette relation, généralement pré-calculée, qui est utilisée pour
passer de la contribution théorique dans le volume-cible à la grandeur mesurée par les
détecteurs).

� A partir de ces deux relations, nous convertissons la dose axiale au pic, grandeur
optimisée par le TPS, en unités devant être comptées par la chambre monitrice IC23.
Cette quantité s'exprime ensuite en nombre de charges grâce à la relation suivante
(équation 3.27) :
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QIC23 = UM �Q1UM � kT;P � position (3.27)

avec kT;P un facteur de correction de température et de pression et position un fac-
teur de correction du gain de la chambre quant à la position du spot dans celle-ci.
QIC23 représente la fraction de charges collectées dans la chambre, non soumises à des
recombinaisons.

� La quantité de charges collectées par proton d'énergie E s'exprime quant à elle ainsi
(équation 3.28) :

qE =
S(E)� �� d� 1; 6� 10�19

W
(3.28)

avec S(E) le pouvoir d'arrêt massique dans l'air des protons (ex. : 3,98 MeV.cm2.g�1

à 200 MeV), � la densité massique de l'air (ex. : 0,00129 g.cm�3), d l'épaisseur d'air
traversée (ex. : 0,5 cm) et W l'énergie moyenne de création de paire d'électron-ion
(ex. : 33,7 eV).

Les variations de ces grandeurs sont représentées sur la �gure 3.18 : les pics de Bragg
obtenus par simulation MC, normalisés par gigaprotons, et la mesure e�ectuée dans une cuve
à eau permettent une conversion des plans de traitement entre les deux systèmes de calcul.
En e�et, le TPS exporte les poids des faisceaux en UM dans une chambre monitrice ; le code
MC, qui ne la modélise pas, prend comme donnée d'entrée le nombre d'UM ou de protons
selon le choix de l'utilisateur.

3.4.2 Calcul des temps d'irradiation

Le temps d'irradiation pour un mini-faisceau va alors dépendre du nombre de charges
à compter dans la chambre monitrice (QIC23) et du débit de charges qui y règne ( _QIC23),
lui-même corrélé à l'intensité machine (Icyclo). Le rapport entre Icyclo et _QIC23 est variable en
fonction de l'énergie, et dépend notamment du pouvoir d'arrêt dans la chambre monitrice, de
la transmission du système de sélection en énergie (ESS) composé de dégradeurs de di�érents
matériaux (aluminium, carbone ou beryllium). Cette relation (obtenue expérimentalement),
permet de quanti�er le débit de charges dans IC23 en fonction de l'énergie du mini-faisceau
et d'en déduire le temps d'irradiation pour un nombre de charges prescrit (équation 3.29).

�dose =
QIC23

_QIC23

(3.29)

Toutefois, plusieurs contraintes existent et limitent les valeurs d'intensité admissibles par le
système :

� Le débit de charges créé dans l'IC23 pour ne pas saturer l'électronique doit être inférieur
à 350 nC/s, ce qui limite (principalement à haute énergie lorsque la transmission de
l'ESS est maximale) le courant que l'on peut demander en sortie de cyclotron ; le
courant maximum que l'on peut extraire du cyclotron est par ailleurs de 300 nA au
niveau de l'ICcyclo, ce qui limite de toute façon le débit de charges obtenu dans IC23

(cas de la basse énergie lorsque la transmission est faible).



3.4. Modélisation du temps de traitement 85

(a) Pics de Bragg simulés (dose intégrale 200 �

200 mm2).

(b) Pics de Bragg simulés (dose sur l'axe 1 � 1

mm2).

(c) Dose/UM mesurée à 20 mm de profondeur

au centre d'un champ balayé de 200� 200 mm2

avec espacement entre spots de 2,5 mm.

Figure 3.18 � Calibration des UM en fonction du parcours des protons (obtenu avec
Geant4.9.6/Gate7.0, données de l'ICPO, mesures avec chambre d'ionisation PPC05, IBA)

� Pour des doses > 0.1 UM, la durée minimale d'irradiation pour un spot est �xée à 2
ms (si le calcul précédent aboutit à des temps d'irradiation plus courts pour un spot,
l'intensité est alors réduite pour obtenir cette durée). Entre 0,02 et 0,1 UM, la durée
minimale d'irradiation va être légèrement diminuée (jusque 1,25 ms, proportionnelle-
ment à la valeur d'UM prescrite) a�n de raccourcir le temps total d'irradiation pour
ces (généralement nombreux) spots de faibles doses.

� Par ailleurs, a�n d'obtenir une précision su�sante lors de la délivrance des UM, le
nombre minimum d'UM pour un spot est �xé (par le constructeur) à 0,02.

Comme cette dernière contrainte technologique limite les intensités relatives des mini-
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faisceaux (chaque faisceau doit délivrer au minimum 0,02 UM), il a récemment été proposé
([Cao 2013]) d'introduire dans l'algorithme d'optimisation ces contraintes, ce qui permettrait
de minimiser les temps d'irradiation en limitant le nombre de mini-faisceaux avec des nombres
d'UM faibles.

3.4.3 Calcul du temps de traitement total

Pour calculer le temps total d'irradiation pour un traitement, nous pouvons décomposer
l'irradiation en di�érentes phases, relatives au dépôt de la dose, au mouvement du faisceau
entre les di�érentes positions plani�ées et au temps nécessaire aux di�érents équipements
pour atteindre leurs consignes. Le calcul des temps d'irradiation à partir des paramètres du
système a été proposé ([Dowdell 2011]) sous la forme suivante (équation 3.30) :

�total = �dose + �mouvement + �equipement (3.30)

avec �dose dé�ni dans l'équation 3.29 pour chacun des faisceaux de l'irradiation, �mouvement le
temps de déplacement du faisceau entre les positions des mini-faisceaux dé�ni dans les équa-
tions 3.31 et 3.32, fonction des distances entre spots, des vitesses de balayage et des temps de
réponse à leur consigne des aimants. A�n d'assurer la stabilisation des aimants entre chaque
variation de consigne, le système IBA impose également des temps d'attente supplémentaires
(settling time) : nous assimilerons ces temps de pause au temps de mouvement global dans
les calculs suivants. �equipement est le temps lié aux paramètres de source et d'équipement,
comprenant notamment le temps pour allumer/éteindre la source de protons, les temps de
montée des signaux dosimétriques, et les temps de changement d'énergie du système, dé�ni
par l'équation 3.33.

�mouvement =
d
dx
dt

+ �settling =
d

Vx;y �DSAx;y � Zeff
L� �� (B�(E))

+ �settling (3.31)

où
�settling = a0 + a1e

b0�dI (3.32)

et
�equipement = �on + �off + �readout + �layer (3.33)

où �settling correspond au temps de stabilisation de positionnement du spot sur les chambres
monitrices, dépendant du gradient d'intensité dI à appliquer pour passer un spot d'une posi-
tion à une autre, V et DSA les tensions maximales des aimants et distance source-axe selon
les axes x ou y, L, � et Ze� l'inductance, le paramètre champ/courant et la longueur e�ective
de l'aimant, et B� la rigidité magnétique dépendant de l'énergie E des protons. dI est obtenu
pour di�érentes dé�ections lors de la calibration de la machine à plusieurs énergies, et est
estimé par un polynôme d'ordre 1 dont les coe�cients dépendent de l'énergie.

Les valeurs numériques de notre système utilisées dans les équations précédentes pour
réaliser le calcul de temps d'irradiation sont résumées dans le tableau 3.3.
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Paramètres des
aimants X Y

Vxy [V] 350 350

Lxy [H] 0,00472 0,047706

� [A/T] 1000 1000

B� [T.m] 1,2-2,3 1,2-2,3

Zeff [m] 0,3 0.3

DSAxy [m] 2,279 1,909

dx
dt [m:s

�1] 2-4 20-40

�settling [ms] 1-2 1-2

�equipment + �layer 1,5 ms + 2 s / layer

Table 3.3 � Exemples de valeurs pour le calcul du temps d'irradiation.

3.4.4 Application sur des cas cliniques

Dans les exemples ci-dessous, je souhaite évaluer et analyser les temps d'irradiation de
deux plans de traitements constitués d'un unique faisceau SFUD. Ces cas sont décrits en
détails dans le paragraphe 5.3 et correspondent à une irradiation intracrânienne et une du
sacrum. Ces plans étant constitués respectivement de 1413 et 5748 mini-faisceaux irradiant
un volume d'environ 60 � 70 � 90 mm3 et 140 � 115 � 100 mm3 à une dose de 2 Gy, nous
avons développé un script qui calcule la dose dans l'eau et les temps d'irradiations à chaque
étape de la délivrance de faisceau à partir du plan dicom issu du TPS. Le calcul du temps de
déplacement des faisceaux tient compte de la distance totale parcourue et de la trajectoire
choisie : en e�et le système IBA délivre les spots de manière rectiligne sur l'axe y, puis choisit
la position la plus proche lors de chaque transition selon l'axe x. Ce temps de déplacement
pourrait d'ailleurs être minimisé de quelques pourcents, comme proposé par [Dias 2015] en
optimisant la trajectoire à l'aide d'algorithmes génétiques.

A partir des données de calibration de notre machine, nous regroupons dans le tableau 3.4
les résultats des temps d'irradiation pour ces deux cas et les comparons avec le calcul e�ectué
par le système IBA au moment de la conversion des plans de traitements en données machine.
Nous voyons que les deux calculs donnent des résultats très similaires (<1 % de di�érence).
Notons que l'essentiel de l'irradiation est dominée par le temps de changement d'énergie entre
les di�érentes couches de l'irradiation. On remarque aussi que les temps de délivrance de la
dose et de déplacement sont à peu près équivalents.

A�n d'analyser la manière dont est délivrée la dose localement (débit et temps d'irradia-
tion), nous représentons la dose en di�érents points du volume cible en fonction du temps :
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Phases de Cas n�1 Cas n�2

l'irradiation Calcul ICPO Données IBA Calcul ICPO Données IBA

�dose+�equipment [s] 3,2+2,1=5,3 5,2 12,2+8,6=20,8 20,5

�layer [s] 78 78 92 92

�mouvement [s] 3,1 3,4 23 24,7

�total [s] 86,5 86,6 135,8 137,3

Table 3.4 � Exemples de calculs du temps d'irradiation pour deux cas de faisceau SFUD : une
comparaison est faite entre le calcul développé à l'ICPO et les données issues du convertisseur
IBA.

les doses cumulée et moyenne pour di�érentes échelles temporelles sont représentées sur la
�gure 3.19, pour les 2 cas cliniques étudiés, pour une position au centre du volume cible et
une à faible profondeur. On y voit que les débits de dose instantanés vus par le point de
calcul, calculés sur un intervalle de temps d'1 ms lorsque le faisceau est continu, varient entre
10 et 20 Gy/s. Les débits de dose moyens par seconde vus par le point de calcul sont plutôt
de l'ordre de quelques Gy/s : en e�et, un plan de 100� 100 mm2 est balayé en moins d'une
seconde avec de nombreux temps morts entre chaque position de mini-faisceau. La dose totale
de 2 Gy est quant à elle atteinte entre quelques secondes et quelques minutes selon la posi-
tion du point de mesure. Ces di�érences illustrent à quel point la notion de débit de dose est
relative et dépend de l'échelle spatiale et temporelle à laquelle on se place. La comparaison
du point de vue de l'équivalence biologique des débits de dose devient d'autant plus di�cile
aujourd'hui que les machines modernes proposent toutes des modes de délivrance dans le
temps complexes et di�érents.

3.4.5 Di�érences entre les accélérateurs

A titre de comparaison, voici quelques paramètres équivalents pour une machine de type
synchro-cyclotron (S2C2 d'IBA installé au CAL à Nice) dont le schéma temporel est sensible-
ment di�érent : contrairement au cyclotron pour lequel nous pouvons considérer que le �ux
de protons est quasi-continu (les protons sont extraits toute les 9,4 ns), les protons du S2C2
sont extraits par paquets plus ou moins gaussiens de largeur à mi-hauteur de 10 �s, toutes
les 1 ms. La charge par paquet est limitée à 2 pC ce qui donne un débit de charges instan-
tané de 200 nC=s (1000 Gy=s). Comme il y a 1000 paquets par seconde, le débit de charge
moyen vaut également 2 nC=s (10 Gy=s). Notre connaissance des détails techniques de cette
machine n'est actuellement pas su�sante pour reproduire les calculs précédents, mais il sera
intéressant comme perspective de comparer ces deux systèmes, en termes de dose physique
ainsi que de débits.
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3.5 Conclusions du chapitre

Dans les paragraphes précédents, nous avons mis en place les outils pour établir les mo-
dèles de calcul de la dose physique par mini-faisceaux de protons balayés, en développant
notamment une nouvelle paramétrisation simpli�ée mais précise de la dispersion latérale
dans l'eau ou en présence des absorbeurs de parcours. Ces modèles, dont l'ensemble des pa-
ramètres ont été ajustés grâce à des mesures sur la machine de l'ICPO, ont été intégrés au
sein d'un TPS à vocation clinique. La validation expérimentale de ce travail a été e�ectuée
pour la première fois dans de l'eau en 3D à l'aide d'une matrice de chambres d'ionisations.
La technique des mini-faisceaux étant par ailleurs novatrice (elle est en passe d'être utilisée
pour la première fois en France à Nice et à Orsay), nous avons souhaité approfondir notre
connaissance des débits de dose instantanés en développant un outil de simulation simpli�é
des traitements dans le temps. Grâce à ce travail, nous allons tenter dans le chapitre suivant
traitant de la modélisation de la dose biologique d'intégrer une étude des conséquences du
fractionnement de la dose inhérent aux techniques de protons balayés. S'il s'avérait qu'un
tel fractionnement avait des conséquences sur l'épargne des tissus ou le contrôle de la tu-
meur, nous tenterions alors de dé�nir des règles dosimétriques ou de manipuler par le jeu de
l'optimisation inverse les schémas temporels de délivrance de la dose.
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(a) Cas n�1 : (a) et (b) calcul au milieu du volume cible, (c) et (d) calcul en entrée de

volume

(b) Cas n�2 : (a) et (b) calcul au milieu du volume cible, (c) et (d) calcul en entrée de

volume

Figure 3.19 � (a) et (c) évolution de la dose dans le temps (dose cumulée et dose instantanée
moyennée sur 1 s), (b) et (d) évolution de la dose dans le temps (dose cumulée et dose
instantanée moyennée sur 1 ms)



Chapitre 4

Le calcul de la dose biologique

Comme nous l'avons vu au chapitre 1, un facteur constant de 1,1 est appliqué pour passer
de la dose physique à la dose biologique en protonthérapie, bien que de nombreux modèles
soient en cours d'investigation. Dans un premier temps, nous pouvons nous demander si cette
approximation est su�samment précise et quel peut en être l'impact en routine clinique.
Puis nous e�ectuerons une intercomparaison des modèles existants sur la base de résultats
expérimentaux obtenus précédemment dans notre centre avec un faisceau de protons di�usés.
En�n nous présenterons une étude expérimentale réalisée pour estimer l'impact biologique
d'une délivrance de faisceau à haut débit pulsé (en prévision de l'utilisation des mini-faisceaux
balayés).

4.1 Évaluation des probabilités de complication sur une série
clinique

Puisque nous disposons des données d'une série de patients traités dans le cadre de lésions
de la base du crâne et présentant un taux de complications non nul, nous avons appliqué
le concept du calcul de la gEUD à cette cohorte a�n de déterminer les relations entre les
doses reçues par di�érents organes et les complications tardives associées. Nous avons pour
cela utilisé une méthode d'optimisation des paramètres de NTCP basée sur l'utilisation de
la gEUD, après conversion des histogrammes dose-volume en doses équivalentes. En e�et,
les tumeurs de la base du crâne sont souvent situées à côté d'organes sains tels que les
oreilles, l'hypophyse ou les lobes temporaux qu'il est impossible d'épargner sans sous-doser le
volume-cible. Ces organes sont donc fréquemment sujets à des complications proportionnelles
au niveau de dose reçu et au volume irradié, tels que l'hypoacousie, des otites, une dé�cience
hormonale, ou des nécroses tissulaires (pour les plus communes). Plus le degré de gravité
de la complication est élevé, moins celle-ci sera fréquente, voire inexistante en raison des
compromis réalisés lors de la plani�cation. Il est donc possible de paramétrer les modèles de
probabilité d'apparition des di�érentes complications à partir de l'analyse rétrospective d'une
base de données pour peu qu'elle soit su�samment importante. L'objectif de cette étude est
aussi d'aborder le problème de l'e�et biologique des rayonnements et de la précision du calcul
de dose par l'analyse des complications sur des données cliniques.

4.1.1 Matériels et méthodes

Entre 2000 et 2008, 140 patients (114 adultes et 26 enfants) ont été traités au centre
de protonthérapie d'Orsay et dans les di�érents instituts partenaires par combinaisons de
photons et protons pour des tumeurs de type chordome ou chondrosarcome, puis analysés en
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terme de complication post-radique. Tous les patients ont béné�cié d'un suivi à long terme
(d'abord tous les 6 mois puis tous les ans), constitué d'examens audiométriques (audiogramme
des fréquences), de bilans endocriniens et d'imagerie de contrôle (IRM) à la recherche de
nécroses. Les types de complications (� grade 1-2) ont été recensés et classés selon le protocole
CTCAE v4.03 (National Cancer Institute Common Terminology Criteria for Adverse Events),
à l'exception des hormones de croissance non suivies pour les adultes de cette série.
La procédure d'irradiation par protons, sur la ligne horizontale à double di�useur de l'ICPO,
a été décrite par [Noël 2005] et [Feuvret 2007]. Les protons constituaient généralement 1/3
de la dose totale, les doses médianes délivrées par les photons et protons ont été de 45 Gy
(amplitude : 0-45) et 26 Gray-RBE (amplitude : 21,6-70,2), respectivement. IRM, scanners et
délinéations de structures ont été réalisées par les mêmes protocoles et médecins expérimentés
(illustration �gure 4.1) : pour ce travail, les données (volumes absolus, HDV, suivi clinique)
des di�érentes sous-structures de l'oreille (interne, cochlée, canal auditif), des hypophyses
et hypothalamus (une sous-cohorte d'enfants a été analysée séparément) ainsi que des lobes
temporaux ont été étudiées.

(a) Distribution de dose pour

un traitement de type chon-

drosarcome, (34,2 Gy pho-

tons, 36 Gy-RBE protons).

(b) Exemple de délinéation sur

une coupe IRM de l'hypotha-

lamus (H) et de l'hypophyse

(P).

(c) Exemple de délinéation sur

une coupe CT de l'oreille in-

terne (E), de la cochlée (C)

et du conduit auditif interne

(IAC).

Figure 4.1 � Illustration de la procédure d'irradiation des tumeurs de la base du crâne
(dosimétrie, imagerie et délinéation des volumes).

4.1.1.1 Détermination de gEUD/NTCP

La courbe de complication ayant une forme de sigmoïde conservée avec la gEUD comme
variable (dé�nie équation 2.27 et constituée d'un paramètre a à optimiser), il est possible
de paramétrer des modèles de probabilité NTCP en fonction de la gEUD : nous utilisons
di�érentes méthodes statistiques a�n de déterminer l'optimum du jeu de paramètres 3D (a,
TD50, 50) de nos modèles NTCP, dé�nis selon quelques unes des fonctions les plus courantes.
En e�et, de par leur simplicité et usage répandu, les fonctions Log-logistique (équation 4.1)
et Lyman-Kutcher-Burman (équations 4.2 à 4.4) peuvent être utilisées après transformation
des HDV en gEUD a�n de décrire la relation de réponse des tissus avec la dose (équivalente).
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Les paramètres des NTCP sont le TD50 (dose de tolérance couvrant uniformément un organe
et induisant 50 % de taux de complications à un instant donné), et le 50 (pente de la courbe
de NTCP au niveau du TD50).

NTCP =
1

1 +

�
TD50

gEUD

�450
(4.1)

ou bien

NTCP =
1p
2�

tZ
�1

e

�x2
2 ;dx (4.2)

avec

t =
gEUD � TD50

mTD50
(4.3)

et

m =
�

850
(4.4)

4.1.1.2 Analyse statistique

Le paramètre de la gEUD (équation 2.27) a été ajusté aux données des patients en utilisant
la méthode ROC (Receiver Operating Characteristics, [Das 2005], [Boulé 2009]). En e�et, la
première étape de notre modélisation consiste à déterminer la valeur de a décrivant au mieux
le comportement des organes suite à l'irradiation (quelle caractéristique de la dose permet de
prédire la complication, autrement dit quelle est la sérialité de l'organe). Nous recherchons
pour cela la valeur qui maximise l'aire sous la courbe ROC, correspondant à la modélisation la
plus précise lorsqu'on distingue des patients avec et sans complication au sein d'une cohorte.
Pour l'estimation de ce "meilleur" paramètre a, les courbes ROC "sensibilité" en fonction
de "1-spéci�cité" (proportion des cas avec complication en fonction de la proportion des cas
sans complication lorsque gEUD > D0, pour toutes les valeurs de D0) sont créées après avoir
fait varier a entre 0,1 et 50 par pas de 0,01. Les deux axes de la courbe ROC varient entre
0 et 1, et l'aire sous la courbe ROC est une mesure de la précision du modèle. Une aire plus
élevée correspond à un meilleur modèle, le modèle parfait identi�ant à coup sûr les cas aura
une aire de 1 alors qu'un modèle aléatoire aura une aire de 0.5. La méthode du maximum de
vraisemblance a quant à elle été utilisée pour l'optimisation simultanée de tous les paramètres
du modèle (NTCP basé sur la gEUD, (équations 4.1 à 4.4)) : ce sont ceux qui maximisent le
logarithme de la fonction de vraisemblance L dé�nie par :

ln(L(~x)) =
X

ipasdetoxicite

ln (1�NTCP i(~x)) +
X

itoxicite

ln (NTCP i(~x)) (4.5)

où le vecteur ~x est composé des paramètres du modèle, NTCP i est calculé pour les pa-
tients avec complication et 1�NTCP i pour les patients sans complication.
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Les intervalles de con�ance de l'estimation sont calculés par la méthode du pro�l de
log-vraisemblance, les résultats de l'ajustement sont comparés entre eux par le critère d'in-
formation d'Akaike (AIC) : un meilleur ajustement correspond à de plus petites valeurs de
l'AIC ([Akaike 1974]). Le critère d'information d'Akaike, qui repose sur un compromis entre
la qualité de l'ajustement et la complexité du modèle, s'écrit comme suit :

AIC = 2k � 2 ln(Lm) (4.6)

où k est le nombre de paramètres à estimer du modèle et Lm est le maximum de la fonc-
tion de vraisemblance du modèle. En e�et, la vraisemblance peut souvent être augmentée
avec le nombre de paramètres ou la complexité des modèles : le risque de sur-ajustement est
alors pénalisé par le critère.

Les di�érents modèles analytiques et l'optimisation des paramètres ont été e�ectués sous
l'environnement Matlab (Mathworks, Natik, MA, Version 7.0.0) ; les calculs de dose ont été
e�ectués avec une résolution de 1�1�1 mm3, les modèles prenant en compte les corrections
d'hétérogénéité et les HDV étant calculés avec échantillonnage aléatoire.

4.1.2 Résultats

Les données de 280 HDV pour les oreilles, 306 HDV pour les lobes temporaux, 103 HDV
pour l'hypophyse chez l'adulte (dont 26 chez l'enfant) ont été utilisées pour cette étude. Après
plusieurs années de suivi, les complications et les di�érentes grandeurs dosimétriques pour
ces organes ont été analysées (nous avons supposé que des organes pairs étaient indépendants
en terme d'e�et tardifs et pouvaient être traités séparément). Les volumes et doses moyennes
sont regroupés dans le tableau 4.1. Nous pouvons voir �gure 4.2 l'ensemble des HDV pour
les cochlées, hypophyse et lobes, et on remarque qualitativement que les organes ayant été la
cible d'une complication sont généralement ceux dépassant un certain niveau de dose. Tou-
tefois, il n'est pas possible visuellement d'en déduire un critère ou un seuil de tolérance qui
permette de prédire l'arrivée d'une complication, notamment car de très fortes doses sur de
petits volumes ne sont parfois pas signi�catifs en terme de complication.

L'analyse des aires sous la courbe ROC (AUROC) �gure 4.3 nous donne des indications
supplémentaires : les valeurs et écart-types (regroupés tableau 4.2) montrent un bon ajuste-
ment des modèles aux données cliniques, avec des résultats d'AUROC autour de 0,85 pour
les oreilles, l'hypophyse chez l'adulte ou les lobes temporaux, mais plus faible car autour de
0,6 pour l'hypophyse et l'hypothalamus chez l'enfant. La cohorte pédiatrique est vraisembla-
blement trop restreinte pour un ajustement précis des modèles. Nous remarquons toutefois
qu'hypophyse et hypothalamus répondent de manière comparable aux tests d'ajustement et
que ces deux organes pourraient avoir un rôle en terme de prédiction des complications via
un modèle NTCP (hypothèse à a�ner avec de plus de statistiques). Pour ce qui est des trois
sous-structures de l'oreille, nous voyons que l'utilisation du canal auditif interne aboutit à un
ajustement moins précis que l'utilisation de la cochlée voire de l'oreille interne comme organe
prédictif des complications (baisse d'audition). En ce qui concerne les lobes temporaux et à
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(a) HDV pour la cochlée. (b) HDV pour l'hypophyse. (c) HDV pour les lobes tempo-

raux.

Figure 4.2 � Exemples d'histogrammes dose-volume (HDV) cumulatifs pour di�érentes
structures avec (en rouge) et sans (en vert) complication radio-induite.

Organe à
risque

Nombre
de

structures Volume (cm3)

Dose moyenne
(Gy-RBE) sans

toxicité

Dose moyenne
(Gy-RBE) avec

toxicité

Oreille interne 280

2; 80� 1; 0

(1; 20� 5; 10)

35; 0� 14; 0

(0; 6� 61)

54; 0� 11; 0

(30; 6� 73; 3)

Cochlée 138

0; 11� 0; 07

(0; 03� 0; 36)

36; 8� 14; 0

(0; 5� 62; 6)

54; 6� 16; 0

(4; 7� 72; 8)

Canal auditif

interne 133

0; 22� 0; 07

(0; 07� 0; 35)

42; 0� 16; 0

(0� 71; 2)

54; 0� 15; 0

(0; 3� 73; 7)

Hypophyse

(adultes) 103

0; 38� 0; 20

(0; 06� 0; 90)

46; 7� 20; 0

(1; 8� 68; 3)

63; 5� 6; 8

(34; 0� 72; 8)

Hypophyse

(enfants) 26

0; 30� 0; 10

(0; 10� 0; 50)

42; 9� 27; 0

(2; 0� 69; 9)

55; 6� 10; 8

(39; 7� 71; 5)

Hypothalamus

(enfants) 22

0; 40� 0; 10

(0; 10� 0; 70)

31; 2� 21; 6

(1; 4� 64)

39; 7� 14; 0

(13; 0� 54; 8)

Lobes

temporaux 306

77; 9� 22; 5

(17; 1� 147; 6)

23; 8� 11; 0

(0; 0� 49; 2)

33; 0� 10; 2

(17; 0� 51; 9)

Table 4.1 � Caractéristiques des volumes avec et sans complication (73=280 cas avec baisse
d'audition, 10=26 enfants et 45=103 adultes avec dé�cience endocrinienne, 13=306 cas avec une
image de nécrose temporale). Les données sont exprimées en moyenne�écart-type (min-max).

la di�érence des autres organes, le meilleur paramètre a semble être un nombre positif élevé
ce qui traduirait un comportement plutôt en série de l'organe (la dose maximale reçue est la
plus prédictive des complications).

L'utilisation de di�érentes fonctions pour modéliser la forme de sigmoïde des complica-
tions a souvent été étudiée ([Bentzen 1997]) et leurs di�érences peuvent parfois être signi�-
catives (par exemple au niveau de leur asymétrie). Dans notre comparaison quantitative des
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Organe
à risque Modèle a [95%IC]

TD50

[95%IC]

50
[95%IC] LL AIC AUROC

Oreille

interne

Logit 0,1 [0,1-0,6]

53,6

[51,8-55,4]

2,9

[2,0-3,8] -74,4 154,8
0; 86�0; 03

LKM 0,1 [0,1-0,6]

53,7

[51,9-55,3]

2,8

[2,1-3,7] -74,2 154,3

Cochlée
Logit 1,2 [0,1-3,6]

56,0

[53,6-58,8]

2,9

[1,8-4,3] -36,1 78,1
0; 81�0; 04

LKM 1,2 [0,1-3,6]

56,0

[53,6-58,7]

2,8

[1,9-4,2] -35,8 77,5

Canal

auditif

interne

Logit 0,1 [0,1-4,5]

60,7

[56,8-65,0]

1,9

[1,0-3,0] -42,5 90,9
0; 72�0; 05

LKM 0,1 [0,1-4,5]

61,0

[56,8-65,0] 1,9 [1-2,9] -42,5 90,9

Hypophyse
Logit 6,4 [0,9-8,2]

60,5

[59,1-62,0]

5,2

[3,1-8,0] -43,2 92,4
0; 86�0; 04

LKM 6,4 [0,9-8,2]

60,6

[59,1-62,0]

4,9

[3,1-8,0] -43,2 92,3

Lobes

temporaux

Logit

48,1

[48,1-49,1]

78,5

[75,4-82,2]

3,3

[2,7-3,5] -44,5 95,0
0; 85�0; 03

LKM

48,1

[48,1-49,1]

79,2

[75,4-82,2]

3,1

[2,6-35] -44,5 95,0

Table 4.2 � Meilleures estimations des paramètres des modèles LKM et Log-logistique avec
leur intervalle de con�ance à 95 % (IC), le log-vraisemblance (LL), Akaike Information Cri-
terion (AIC) et AUROC moyen��.

deux modèles logit et LKM, nous voyons tout d'abord que les courbes AUROC varient peu
en fonction de a et que les intervalles de con�ance lors de l'ajustement des paramètres NTCP
sont relativement larges. La dépendance de l'ajustement avec le paramètre de la gEUD est
donc faible, traduisant peut-être des incertitudes sur les données cliniques, un faible e�et
dose-volume et impact de l'hétérogénéité de la dose sur les résultats (les doses moyenne, mi-
nimale ou maximale sont toutes des critères pouvant être utilisés, aucun niveau de dose ne
semble se détacher signi�cativement pour la prédiction des complications) : les courbes de
complication sont visibles �gure 4.4 pour les di�érents organes. Les ajustements de courbes
aux données cliniques semblent bons quel que soit le modèle NTCP choisi, à l'exception des
lobes temporaux pour lesquels l'ajustement semble plus incertain (les nécroses étant peu
fréquentes, les statistiques sont très certainement insu�santes). Nous avons supposé dans
ce travail que les petites variations de dose par séance (entre 1,8 et 2 Gy dans le cas de
notre cohorte) n'ont qu'un faible impact sur les résultats. Toutefois, des incertitudes signi�-
catives subsistent concernant les valeurs d'�� , et les variations de dose par fraction (d'autant
plus lorsque les gradients de dose sont importants) dans les di�érents sous-volumes devraient
théoriquement être prises en compte par une conversion en doses iso-e�ectives Diso à 2 Gy
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(a) Courbe AUROC pour

l'oreille interne.

(b) Courbe AUROC pour la co-

chlée.

(c) Courbe AUROC pour le

conduit auditif interne.

(d) Courbe AUROC pour l'hy-

pophyse.

(e) Courbe AUROC pour les

lobes temporaux.

Figure 4.3 � Variation de l'aire sous la courbe ROC et erreurs-standard associées pour
l'oreille interne et ses sous-structures cochlée et canal auditif interne, ainsi que pour l'hypo-
physe et les lobes temporaux.

(voir équation 2.28), non e�ectuée dans ce travail.

4.1.3 Discussion, conclusion

Ce type d'étude montre une corrélation claire entre complications et niveaux de dose
(par l'analyse statistique des histogrammes dose-volume) pour tous les organes que nous
avons étudiés (26 %, 44 % et 4 % de complications de type baisse d'audition, dé�cit en-
docrinien et nécrose temporale). Toutefois, la question se pose de savoir si cette corrélation
serait ampli�ée par une transformation plus précise de la dose en dose biologique équiva-
lente (laquelle dépend de nombreux facteurs tels que le fractionnement, le TEL, le débit de
dose, le type de tissus). Des preuves formelles de ce type d'interaction manquent à cause des
faibles statistiques disponibles mais quelques publications récentes soulèvent la question de
l'utilité d'un modèle de dose biologique pour les protons. En particulier, l'incidence des né-
croses du système nerveux central après irradiation par protons, par exemple dans le cas des
médulloblastomes [Giantsoudi 2015], est particulièrement d'actualité d'une part car il s'agit
d'une complication problématique pour la pédiatrie, indication reconnue en protonthérapie,
d'autre part parce qu'aucun modèle prédictif ne se précise formellement in vivo faute de sta-
tistiques. Les résultats que nous obtenons sur les lobes temporaux (prépondérance de la dose
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(a) Courbe NTCP pour

l'oreille interne.

(b) Courbe NTCP pour la co-

chlée.

(c) Courbe NTCP pour le

conduit auditif interne.

(d) Courbe NTCP pour l'hy-

pophyse.

(e) Courbe NTCP pour les lobes

temporaux.

Figure 4.4 � Probabilités de complication des tissus sains pour l'oreille interne et ses sous-
structures cochlée et canal auditif interne, pour l'hypophyse et les lobes temporaux, ainsi
que les ajustements de courbes (modèle Log-logistique / LKM basé sur gEUD) aux données
cliniques (rouge : modèles, bleu : incidence expérimentale).

maximale pour l'apparition de la toxicité) concordent en ce sens avec la littérature, à savoir
une très forte corrélation dose-volume autour des doses élevées pour l'incidence des nécroses
([McDonald 2015]) : l'étude en question suggère l'utilisation de critères tels que V70Gy < 1; 7

cm3 ou V60Gy < 5; 5 cm3 a�n de limiter le risque de nécrose. Si tel est le cas, l'utilisation
d'un modèle d'EBR plus précis pourrait avoir un impact signi�catif sur le calcul de ces gran-
deurs et donc sur l'évaluation de la probabilité de complication pour ce type d'organes : en
e�et l'augmentation du TEL à basse énergie augmente le parcours réel des protons, ainsi
que la dose équivalente en �n de SOBP. Les lobes étant généralement latéralisés par rapport
aux volumes-cibles de la base du crâne, ils sont souvent sur la �n de parcours de nombreux
faisceaux utilisés dans les balistiques de traitement. Une meilleure estimation de la dose biolo-
gique semble donc nécessaire si l'on souhaite étudier l'hypothèse d'une in�uence du TEL sur
un type de toxicité pour le système nerveux. Ce travail nécessite le choix et la mise en place
d'un modèle d'EBR fonction du TEL adéquat. Cette mise en place fait l'objet du paragraphe
suivant.
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4.2 Evaluation de l'EBR dans des conditions expérimentales
cliniques

L'augmentation de l'EBR avec la profondeur est observée depuis des décennies en proton-
thérapie. Des mesures de la survie clonogénique ont ainsi récemment été réalisées au centre
de protonthérapie d'Orsay, en particulier avec la volonté d'utiliser les caractéristiques des
faisceaux cliniques. La corrélation de la survie au rayonnement avec l'énergie des protons,
obtenue avec des lignées cellulaires humaines, par exemple une lignée de carcinome ORL
(SQ20B) ou une lignée de carcinome épidermoïde du col utérin (HeLa), a été caractérisée
expérimentalement ([Calugaru 2011a]). L'EBR a été mesuré dans cette étude à di�érentes
positions dans le SOBP pour deux faisceaux extraits à 76 et 201 MeV (voir �gure 4.5) ainsi
que pour des  (137Cs), et les cassures double-brin quanti�ées par électrophorèse en champs
pulsés. Les données ont montré l'absence de corrélation entre l'EBR pour la survie à l'in-
cidence des lésions radio-induites de l'ADN de type cassure double-brins, suggérant le rôle
potentiel d'autres mécanismes de réparation ou types de lésions comme les dommages mul-
tiples localisés de l'ADN (locally multiply damaged sites LMDS). Cette hypothèse a ensuite
été con�rmée par l'étude du rôle de la protéine Artemis ([Calugaru 2014]).

Figure 4.5 � Rendements en profondeur modulés et pics de Bragg correspondants pour deux
conditions d'irradiations à l'ICPO : (a) 58 MeV et (b) 166 MeV. Les points P1, P2 et P3
correspondent à l'emplacement des cellules (extrait de [Calugaru 2014]).

Dans la suite de ce travail et a�n d'approfondir et interpréter rétrospectivement les as-
pects dosimétriques et microdosimétriques de ces expériences de radiobiologie, nous appli-
quons les di�érentes méthodologies de calcul du TEL et de l'EBR présentées au chapitre 2.
Tout d'abord, à l'instar des ajustements réalisés pour les mini-faisceaux, les paramètres de
modélisation analytique des pics de Bragg mono-énergétiques vont être déterminés, ce qui
permettra d'évaluer la dose en profondeur pour chaque pic utilisé. Puis les rendements de
dose modulés (SOBP) seront reconstruits à partir des données géométriques des modulateurs
et de la superposition des di�érents pics de Bragg. En�n les TELd correspondant à chaque
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irradiation étudiée seront calculés, par méthode analytique ainsi que par simulations Monte
Carlo. Cette méthodologie mise en place, nous disposerons alors des outils permettant d'éva-
luer plus précisément les distributions en TEL pour les di�érentes particules générées lors
des irradiations, ainsi que de fonctions analytiques facilement implémentables dans les TPS
pour une éventuelle évaluation de l'EBR sur des cas cliniques.

4.2.1 Matériels et méthodes

4.2.1.1 Modélisation des lignes ICPO

A�n de simuler précisément les irradiations réalisées à l'ICPO, j'ai modélisé plusieurs des
lignes de traitement de l'ICPO (le plan de l'installation et les détails d'une ligne horizontale
sont illustrés �gures 4.6 et 4.7) telles qu'elles ont été utilisées lors des expériences décrites
dans la thèse de Valentin Calugaru. Les détails des lignes de faisceau sont accessibles dans
les références suivantes ainsi que dans le tableau 4.3 regroupant les paramètres optimisés
pour ces simulations ([Nauraye 1995], [Calugaru 2011a], [Vidal 2011]). Pour cela j'ai dé�ni
la géométrie de tous les éléments constituant ces lignes (une quarantaine d'objets dont des
collimateurs en béton et en laiton, di�useurs en plomb, modulateurs, chambres d'ionisation
et pro�leurs, etc.) ainsi que les paramètres de source correspondant aux lignes Y1 et Y2
en 2009, et Y1 entre 2013 et 2014 (dé�nition de l'énergie et sa dispersion, de l'émittance
et divergence de la source de protons tel que décrit dans [Grevillot 2011]). En e�et, le de-

sign de ces lignes ainsi que les paramètres du faisceau ont été modi�és au cours du temps
sur ces di�érentes lignes, notamment suite au changement de l'accélérateur (remplacement
du synchro-cyclotron au pro�t d'un cyclotron) en 2010. Les simulations des irradiations de
patients (contrôles qualité) ou de cellules réalisées à trois énergies initiales de faisceau (58
MeV, 76 MeV et 166 MeV) en présence d'un modulateur ont été e�ectuées et les di�érentes
grandeurs relevées aux trois positions sur le rendement en profondeur modulé (en proximal,
au milieu et à la �n du plateau).

A�n d'obtenir un bon accord entre simulations et mesures et des temps de calcul ac-
ceptables, la modélisation précise de la plupart des éléments a été nécessaire. Quelques ap-
proximations ont cependant pu être faites car elles se sont avérées avoir peu d'impact sur
les résultats. Ainsi et tel que déjà soulevé par [Stankovskiy 2009], les pro�leurs présents en
entrée de ligne et constitués de deux plans de �ls en tungstène et nickel (plusieurs dizaines
de micromètres de diamètre) modi�ent signi�cativement la di�usion du faisceau jusqu'à l'iso-
centre de la salle situé 5 mètres plus loin. De manière générale, les seuils de production et
les pas limites ont été augmentés pour les éléments les moins denses (par exemple dans l'air)
alors que des seuils plus petits ont été sélectionnés pour les éléments di�usants (de 0,05 à 0,5
mm). Les chambres d'ionisation, composées de nombreuses �nes épaisseurs de matériaux ont
été simpli�ées en regroupant les couches de matériaux entre elles. Les collimateurs, modula-
teurs (supposés statiques) et absorbeurs constitués de laiton ou de béton, d'aluminium ou de
plexiglas et de lexan ont été modélisés sous la forme de cylindres ou parallélépipède homo-
gènes à symétrie cylindrique, d'épaisseurs ajustées manuellement a�n d'obtenir une épaisseur
équivalente égale à celle mesurée en décalage du pic de Bragg dans l'eau. En outre, l'outil
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Figure 4.6 � Schéma des lignes de traitement du centre de protonthérapie d'Orsay (plan de
A. Patriarca)

GateKillActor de Gate a été utilisé a�n de supprimer le suivi du maximum de particules
susceptibles de ne pas atteindre le volume �nal (typiquement celles à distance de l'axe et
�nissant dans les collimateurs).

Salle
Energie
(MeV)

Spectre
(�E
E
%)

Ecart-type
(mm)

Divergence
(mrad)

Emittance
(mm.mrad)

DSA
(cm)

Y1 (>2011) 201 0,8 4 1 6 600

Y2 (<2011) 74,2 0,9 7:4� 10:6 28 325� 465 200

Y2 (<2011) 198 0,8 4 5 63 200

Table 4.3 � Caractéristiques des sources de protons simulées en entrées de ligne.

4.2.1.2 Modélisation des TELd et des particules secondaires

Les distributions de dose pouvant être précisément évaluées par la simulation MC, nous
souhaitons dans un second temps évaluer les distributions en TEL. Comme présenté au pa-
ragraphe 2.2.2, il existe deux méthodes (l'une analytique, l'autre numérique) pour ce calcul,
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(a) Géométrie correspondant à la ligne de faisceau (Y1).

(b) Géométrie correspondant à la ligne de faisceau (Y2).

Figure 4.7 � Géométries correspondant aux lignes de faisceaux utilisées pour les irradiations
de radiobiologie (plans de E. Hierso et C. Nauraye).

qui ne considère que les protons primaires : ces di�érentes méthodes ont été implémentées
et comparées, et un développement supplémentaire a été e�ectué a�n d'évaluer l'impact des
protons secondaires sur le TEL �nal. Les distributions en �uence et en dose dues aux prin-
cipales particules secondaires (deutérons et alphas) ont aussi été calculées dans le cas des
irradiations de radiobiologie que nous utilisons comme références pour ce travail.

Ainsi, des scripts de calcul du TELd par la méthode analytique de Wilkens ont été
développés, avec l'avantage de pouvoir aisément être incorporés au TPS puisque basés sur
les mêmes fonctions que le calcul du rendement en profondeur (voir paragraphes 2.2.2.1
et 1.2.3.1). J'ai ensuite implémenté dans Gate 6.2 le calcul du TELd tel que décrit au para-
graphe 2.2.2.2, à la manière des outils de collection d'information (de type DoseActor) : deux
matrices sont créées à la �n de la simulation, correspondant aux numérateurs et dénomina-
teurs de l'équation 2.9. Pour des faisceaux modulés, les matrices sont calculées pour chaque
pic de Bragg et sommées a posteriori en appliquant les pondérations relatives au modulateur
utilisé.

Par ailleurs, si les particules alphas doivent être analysées séparément, nous supposons à
priori qu'il est possible de considérer les protons (primaires et secondaires) et les deutérons
(noyau constitué d'un proton et d'un neutron) ensemble dans les simulations MC car leur
e�et biologique est comparable pour un même TEL : la relation EBR en fonction du TEL
semble suivre le même début de courbe linéaire pour ces deux particules ([Folkard 1996],
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[Sørensen 2011]) comme illustré �gure 4.8a. La �gure 4.8b représente l'EBR pour les cassures
double brins, et a été obtenue à partir du logiciel de simulation Monte-Carlo MCDS, qui per-
met de générer les distributions spatiales des di�érents dommages aux nucléotides. L'intérêt
de cette grandeur, utilisée dans le modèle d'EBR RMF est qu'elle ne dépend que de la qualité
du rayonnement au sens structure de trace, et est invariante in vitro, in vivo ou en fonction
du type de lignée cellulaire. Dans les calculs d'EBR avec ce modèle, nous approximerons
l'EBRCDB par l'équation 4.7 obtenue par un ajustement linéaire-quadratique. MCDS per-
met également d'obtenir les informations additionnelles suivantes : le pouvoir d'arrêt, la dose
absorbée, le parcours, la �uence moyenne à travers les noyaux cellulaires, l'énergie linéale et
spéci�que. Connaissant les spectres et les �uences relatives par type de particule pour nos
irradiations, il est donc possible avec cet outil de simuler l'induction des CDB puis l'EBR
pour la survie résultant pour des faisceaux mixtes, comme dé�ni paragraphe 2.2.3.

EBRCDB(TEL) = 0; 974 + 0; 036� TEL� 4; 6� 10�5 � TEL2 (4.7)

(a) (b)

Figure 4.8 � (a) Relation EBR pour la survie en fonction du TEL pour les protons et
deutérons (cellules V79), adapté de [Sørensen 2011], (b) Relation EBR pour la création de
CDB en fonction du TEL pour les protons, calculé avec MCDS ([Stewart 2011]).

4.2.1.3 Modélisation de l'EBR

Connaissant la dose, le TELd et le rapport �X=�X du rayonnement de référence, les pa-
ramètres de survie cellulaire �P et �P et donc l'EBR peuvent être déterminés à partir des
modèles analytiques présentés au paragraphe 2.2.3. Nous utilisons les données brutes des sur-
vies mesurées dans [Calugaru 2011b], mais calculons nous-mêmes les paramètres d'ajustement
du modèle linaire quadratique (présentés �gure 4.13) au lieu de prendre les valeurs présentées
dans l'article initial : en e�et, les hypothèses e�ectuées en fonction des di�érents modèles ont
un impact important sur les résultats d'ajustement obtenus, notamment sur l'évolution des
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coe�cients en fonction du TEL. Nous devons par exemple imposer que �P = �X lorsqu'il
s'agit d'ajuster le modèle de Wedenberg.

Les résultats de ces calculs préliminaires sont listés dans les tableaux 4.4 et 4.5 pour
les deux conditions d'irradiation (58 MeV et 166 MeV) : nous voyons que les intervalles de
con�ance pour le paramètre de survie �P sont plus grands pour la condition à haute énergie.
Les variations d'EBR avec la profondeur du point de mesure sont donc moins importantes,
alors que le paramètre � augmente linéairement avec la profondeur et le TEL pour l'irradia-
tion sur la ligne basse énergie, ce qui est plus en accord avec la littérature. C'est notamment
ce résultat que nous essayons d'analyser grâce à l'utilisation des simulations MC et la quan-
ti�cation de l'impact des particules secondaires sur le TEL correspondant. Pour rappel, on
obtient l'EBR en faisant le rapport des doses correspondant à des survies cellulaires égales
entre l'irradiation de référence et celle étudiée ; ce calcul dépend donc dans une certaine me-
sure de la manière dont les courbes de survie sont interpolées. Le TELd présenté ici est celui
obtenu par calcul analytique et correspond donc au TELd des protons primaires.

TELd Hela SQ20B

�X  60Co 0,2 x x

�X  137Cs 0,9 0; 228� 0; 025 0; 0203� 0; 013

�X  137Cs 0,9 0; 033� 0; 012 0; 011� 0; 002

�P P1 1,5 0,233 [0,216 0,250] 0,027 [0,016 0,038]

�P P2 3,9 0,256 [0,231 0,281] 0,033 [0,022 0,044]

�P P3 6,9 0,333 [0,314 0,353] 0,053 [0,042 0,064]

Table 4.4 � Paramètres des courbes de survie obtenues après irradiation par photons du
137Cs (TEL = 0; 91 keV=�m) et protons aux points P1, P2 et P3 sur la ligne 58 MeV d'Y2,
adapté de [Calugaru 2011b].

TELd Hela SQ20B

�X  60Co 0,2 x x

�X  137Cs 0,9 0; 2134� 0; 0164 0; 03567� 0; 00982

�X  137Cs 0,9 0; 05375� 0; 0069 0; 00982� 0; 0009

�P P1 0,6 0,210 [0,179 0,241] 0,0257 [0,0156 0,0357]

�P P2 2,2 0,188 [0,175 0,201] 0,0380 [0,0283 0,0477]

�P P3 3,6 0,206 [0,187 0,225] 0,0267 [0,0147 0,0387]

Table 4.5 � Paramètres des courbes de survie obtenues après irradiation par photons du
137Cs (TEL = 0; 91 keV=�m) et protons aux points P1, P2 et P3 sur la ligne 166 MeV d'Y2,
adapté de [Calugaru 2011b].



4.2. Evaluation expérimentale de l'EBR 105

4.2.2 Résultats

4.2.2.1 Validation des simulations Monte Carlo

La précision des simulations Monte Carlo a été évaluée en comparant des mesures de pics
de Bragg, de pics modulés, de dose absolue et des calculs d'unités moniteur (UM). En e�et,
la calibration de la dose par unité de charges mesurée dans une chambre d'ionisation (dose
par unité moniteur ou OF ) nous sert à évaluer précisément la dose au centre du volume cible
dans les conditions de traitement prescrites. On dé�nit alors l'OF (en cGy/UM) comme le
rapport de la dose dans l'eau dans les conditions d'irradiation sur la dose dans une condition
de référence, après éventuelle correction de la réponse des dosimètres utilisés. Cette calibra-
tion dépend principalement des paramètres de faisceau tels que l'énergie dans le patient, la
variation du pouvoir d'arrêt dans la chambre monitrice (le signal collecté est par exemple
multiplié par 2,5 entre 250 et 70 MeV), la modulation, de l'épaisseur d'absorbeur (donc de la
forme du compensateur), la forme du collimateur et la géométrie d'irradiation (notamment la
distance à la source e�ective de protons). Pour l'évaluation de la dose par UM, la plupart des
centres utilisent des modèles analytiques semi-empiriques ou des mesures directes en condi-
tions cliniques dans un fantôme équivalent-eau. Le calcul absolu en milieu hétérogène est pour
l'instant réservé aux méthodes Monte-Carlo, toute comparaison impliquant une conversion
de la dose dans les tissus en dose dans l'eau (correction inférieure à 1 % pour les tissus mous
et jusqu'à 10 % pour les matériaux denses), lesquelles peuvent par extension simuler l'étape
de calibration précédente en milieu homogène.

Puisque les mesures en conditions réelles sont systématiquement réalisées pour tous les
faisceaux utilisés à l'ICPO, et qu'un modèle analytique basé sur la méthode décrite par
[Kooy 2005] est également disponible dans le TPS Isogray que nous utilisons pour les lignes
passives, j'ai développé un outil pour la simulation des distributions de dose dans une cuve
à eau pour les faisceaux de traitement. Ce programme constitué de scripts permet l'extrac-
tion automatique des géométries de traitement à partir des �chiers dicom du TPS (forme du
collimateur et/ou du compensateur, détermination de la position de mesure et sommation
de la dose en faisceau modulé), puis permet de lancer les simulations sous Gate pour 107

particules pour chacun des pics de Bragg de la balistique. Un cluster de calcul constitué
de 8 noeuds et 128 coeurs, installé depuis peu à l'ICPO, permet de paralléliser ces calculs
et d'obtenir le résultat en quelques heures (pour une distribution de dose dans un volume
voxellisé de 20x20x40 cm3 avec une résolution de 2 mm et une incertitude inférieure à 2
%). Cette méthode de simulation des UM pour une ligne passive avait déjà été réalisée avec
MCNPX et pour des faisceaux de basse énergie (inférieurs à 65 MeV) dédiés à l'ophtalmologie
([Hérault 2007]) : j'ai donc appliqué la même méthodologie pour nos faisceaux de plus haute
énergie (jusqu'à 200 MeV) avec Geant4/Gate7. Les comparaisons entre mesures et simulations
ont été réalisées pour les di�érents modulateurs et parcours disponibles sur la ligne. Un re-
levé pendant plusieurs mois des données issues des contrôles qualité des plans de traitements
réalisés dans le centre a été e�ectué, dont deux exemples sont présentés �gures 4.9a et 4.9b.

Nous obtenons un excellent accord (inférieur au % et au mm) entre distribution de dose
relative ou parcours mesurés par chambre d'ionisation cylindrique et les simulations dans
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(a) SOBP de 100 MeV et diamètre de collimateur

de 70 mm simulé par MC et mesure.

(b) SOBP et pic de 140 MeV et diamètre de col-

limateur de 120 mm simulés par MC et mesure.

(c) Histogramme des di�érences entre dose par

unité moniteur simulée par MC et mesures.

(d) Histogramme des di�érences entre dose

par unité moniteur calculée (méthode de

[Kooy 2005]) et mesures.

Figure 4.9 � (a) et (b) Comparaisons entre simulations (Geant4.9.6/Gate7.0 ) et mesures
de doses en profondeur dans une cuve à eau (salle Y1), mesures réalisées avec chambre
d'ionisation cylindrique (CC13, IBA), (c) et (d) Comparaisons entre deux méthodes de calcul
de la dose par unité moniteur et mesures dans une cuve à eau pour 255 faisceaux de l'ICPO
en présence des accessoires patients personnalisés.

une cuve à eau. Pour 255 faisceaux di�érents, la di�érence entre mesure et calcul des UM
(modèle analytique et simulation MC) a aussi été évaluée et est présentée sous forme d'his-
togrammes (�gures 4.9c et 4.9d). Nous voyons que ces deux histogrammes s'ajustent à des
distributions gaussiennes des erreurs centrées respectivement autour de -0,4 et 1 %, avec des
écart-types de 1,5 et 1 %. Cette méthode nous permet d'évaluer les UM par deux méthodes
indépendantes (ce qui peut être utile lorsque l'on souhaite diminuer le nombre de mesures
lors des calibrations) et permet d'évaluer précisément l'in�uence des accessoires personnalisés
(collimateur et compensateur) sur la dose. En e�et l'impact des protons secondaires di�usés
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par les accessoires est non négligeable en terme d'hétérogénéité de dose supplémentaire dans
le patient ou dans les fantômes homogènes, et est actuellement insu�samment modélisé voire
négligé par les TPS ([Vidal 2016]).

4.2.2.2 Calcul du TELd et simulation des particules secondaires

Les résultats des simulations MC du TELd pour di�érentes conditions sont présentés ta-
bleau 4.6 et illustrés �gures 4.10a et 4.10b. Nous pouvons donc comparer les deux méthodes
de calcul analytique et MC, et remarquons des di�érences signi�catives à faible profondeur
(de 25 à 80 %), qui s'estompent à l'approche du pic de Bragg. La simulation MC apporte
donc une précision supplémentaire sur cette grandeur grâce à la prise en compte des protons
secondaires, et notamment à plus haute énergie. Les conditions avec et sans modulateur sont
également représentées, permettant de remarquer que la modulation du SOBP ne modi�e
pas signi�cativement les valeurs de TELd à faible profondeur et dans la pénombre distale,
lesquelles sont fortement corrélées à la valeur donnée par le pic le plus profond. Par exemple,
le TELd des points P1 est quasiment invariant avec et sans modulation, alors que le spectre
en énergie de ces deux conditions est très di�érent autour de l'énergie moyenne des protons
primaires : les variations de TELd semblent donc fortement dépendantes de la contribution
en protons de basse énergie, que l'on trouve notamment dans la pénombre distale des pics de
Bragg.

Les spectres en énergie pour les protons aux trois points de mesure sont représentés �-
gures 4.11a et 4.11b pour les deux énergies de faisceau initial avec et sans modulateur. Les
spectres en énergie pour les deutérons et les alphas sont représentés �gure 4.11c et 4.11d pour
la condition de faisceau de 166 MeV. Les spectres sont exprimés en particules/Gy=�m2, ce qui
permet de donner un ordre de grandeur du nombre de particules pouvant traverser un noyau
cellulaire et leurs énergies moyennes situées respectivement autour de 10 et 5 MeV. A ces
énergies, le parcours de ces deux types de particules secondaires est très faible : le parcours
des deutérons de 10 MeV est de 720 �m pour un TEL de 7,9 keV/�m, celui des alphas de 37
�m pour un TEL de 90 keV/�m.

A ce stade, nous disposons d'un modèle analytique de TELd adapté, de par sa construc-
tion, aux protons primaires. Les simulations nous montrent que le TELd incluant tous les
protons primaires et secondaires ainsi que les deutérons peut être signi�cativement di�érent,
notamment à l'entrée des tissus. Comme les variations d'EBR mesurées sur la ligne de l'ICPO
sont plus faibles à haute énergie qu'à basse énergie, nous tentons de savoir si l'utilisation d'un
TEL plus précis dans les modèles d'EBR peut expliquer cette di�érence de comportement.

Les calculs d'EBR étant basés sur l'utilisation du modèle de TEL analytique (notre ob-
jectif est de conserver des fonctions facilement implémentables dans le TPS), nous modi�ons
ce modèle a�n que celui-ci prenne en compte les résultats des simulations. En e�et, nous
voyons qualitativement �gure 4.10 que la soustraction du TELd des protons primaires au
TELd total semble peu dépendante de la profondeur : il est donc relativement simple de
dé�nir un modèle paramétrique pour la di�érence entre TELtotal et TELprimaire, fonction



108 Chapitre 4. Le calcul de la dose biologique

(a) TELd simulés par MC en fonction de la pro-

fondeur équivalente-eau pour le faisceau di�usé

d'énergie initiale 58 MeV.

(b) TELd simulés par MC en fonction de la pro-

fondeur équivalente-eau pour le faisceau di�usé

d'énergie initiale 166 MeV.

Figure 4.10 � TELd des protons (primaires et secondaires) pour deux conditions d'énergie
initiale sur une ligne passive avec (bleu) et sans (cyan) modulateur (Geant4.9.6/Gate7.0 ).

Protons
primaires 58 MeV 76 MeV 166 MeV

P1 1,5 [1,3-1,6] x 0,6 [0,6-0,6]

P2 3,9 [3,8-4,0] 2,9 [2,7-3,0] 2,2 [2,2-2,2]

P3 6,9 [5,6-9,2] 5,1 [4,3-5,8] 3,6 [3,5-3,9]

Tous pro-
tons+deutérons 58 MeV 76 MeV 166 MeV

P1 2,0 [1,9-2,0] x 1,1 [1,1-1,1]

P2 4,2 [4,1-4,5] 3,4 [3,3-3,6] 2,5 [2,5-2,5]

P3 7,0 [6,0-9,2] 5,3 [4,8-6,2] 4,1 [4,0-4,4]

Table 4.6 � TELd simulés (keV=�m) pour des SOBP à 58 MeV, 76 MeV et 166 MeV. Les
positions 1, 2 et 3 correspondent à la profondeur équivalente-eau des cellules irradiées : 58
MeV P1 (4,9 mm), P2 (20,5 mm), et P3 (26,9 mm) ; 166 MeV P1 (26 mm), P2 (160 mm) et
P3 (185 mm) ; 76 MeV P2 (32 mm), P3 (43 mm, pic natif).

qu'il su�t d'ajouter à l'équation initiale (équation 2.8) pour obtenir une fonction analytique
de TELtotal. Dans le contexte des irradiations sur nos lignes passives pour la radiobiologie,
l'impact de la ligne de faisceau sur les protons secondaires réduit l'intérêt d'un tel modèle
car le rendant très spéci�que de la ligne utilisée. J'ai donc simplement dé�ni les polynômes
nécessaires a�n d'ajuster le modèle de TEL total aux résultats des simulations puis pris en
compte ces valeurs dans les calculs d'EBR présentés ci-après. Dans le cadre des protons PBS,
la ligne de faisceau est réduite à sa plus simple expression (de l'air) et interagit très peu
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(a) Spectres protons simulés par MC, aux po-

sitions 1, 2 et 3 correspondant à la profondeur

équivalente-eau des cellules irradiées.

(b) Spectres protons simulés par MC, aux po-

sitions 1, 2 et 3 correspondant à la profondeur

équivalente-eau des cellules irradiées.

(c) Spectres deutérons simulés par MC, aux po-

sitions 1, 2 et 3 correspondant à la profondeur

équivalente-eau des cellules irradiées à 166 MeV

protons.

(d) Spectres alphas simulés par MC, aux posi-

tions 1, 2 et 3 correspondant à la profondeur

équivalente-eau des cellules irradiées à 166 MeV

protons.

Figure 4.11 � Spectres en énergie pour deux conditions d'énergie initiale sur une ligne passive
avec (rouge) et sans (bleu) modulateur, (a) et (b) protons (primaires et secondaires), (c) et
(d) deutérons et alphas (Geant4.9.6/Gate7.0 ).

avec le faisceau initial : un tel modèle devrait être généralisable et utilisable dans n'importe
quelle géométrie de ligne. Une étude dédiée aux mini-faisceaux à laquelle j'ai participé a ainsi
été réalisée et publiée ([Marsolat 2016]) : un facteur de correction obtenu à partir d'ajuste-
ments sur les simulations du faisceau dans l'eau avec Geant4/Gate a été dé�ni et testé pour
di�érentes sources de protons. Ce modèle analytique de TEL, indépendant de la ligne PBS
utilisée, a été validé sur l'axe du faisceau et permet d'inclure protons secondaires et deutérons.
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Avec l'augmentation du TEL, le nombre de lésions de l'ADN de type CDB augmente, ainsi
que leur complexité : ainsi pour des TEL faibles, on considère que 30 % de l'énergie déposée
entraine des dommages concentrés (clustered ou LMDS, ce qui signi�e que deux à plusieurs
lésions sont formées sur la trace de la particule sur une ou deux boucles de l'ADN), alors que
cette proportion augmente jusqu'à 70 % à haut TEL ([Nikjoo 1998]). A partir des spectres
de particules précédents, nous avons utilisé MCDS a�n de simuler les proportions obtenues
pour les di�érents types de lésions CDB (CDB+ et CDB++ correspondent respectivement à
une CDB accompagnée de plus d'une cassure simple-brin, et plus d'une CDB séparées d'une
faible distance) aux trois points de mesures étudiés dans les expériences précédentes et pour
les deux énergies de faisceau modulé. On voit �gure 4.12 que la proportion de lésions aug-
mente avec la profondeur du point expérimental, mais ne varie pas que l'on considère les
spectres en protons seuls, ou protons, deutérons et alphas cumulés. Les mêmes résultats sont
obtenus pour les deux énergies de faisceau. Ainsi, il semble que les particules secondaires de
type alpha et deutérons ne modi�ent pas signi�cativement les rendements et la complexité
relatives des cassures double-brins, ce qui peut justi�er l'utilisation de modèles d'EBR pour
la survie basés sur les caractéristiques des protons seuls.

(a) Cassures double-brins aux points P1, P2, P3,

faisceau de 166 MeV, protons seuls.

(b) Cassures double-brins aux points P1, P2, P3,

faisceau de 166 MeV, toutes particules.

Figure 4.12 � Proportion des di�érents types de lésions CDB pour l'irradiation en faisceau
modulé de 166 MeV à trois profondeurs di�érentes, obtenu avec MCDS v3.10A. (a) en ne
considérant que les protons, (b) en considérant protons, deutérons et alphas

4.2.2.3 Calcul de l'EBR

Les courbes de survie qu'avaient obtenues [Calugaru 2011b] et les ajustements réalisés
pour notre travail sont représentés �gure 4.13 : on note qu'il y a peu de di�érences sur le
résultat �nal selon la méthode choisie (avec et sans optimisation de �P et �P simultanément),
en accord avec l'hypothèse de stabilité du paramètre �P par rapport à �X . Après avoir dé-
terminé les valeurs expérimentales de l'EBR à partir de ces courbes de survie aux doses D37

(c'est à dire pour une survie de 37 % donc 2,7 Gy pour Hela et 8 Gy pour SQ20B), nous
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e�ectuons la comparaison entre les di�érents modèles de calcul de l'EBR basés sur le TEL.
Les résultats sont présentés dans la �gure 4.14 pour les modèles de Wedenberg, de Carabe,
de Paganetti, le RMF, le MKM ainsi que pour les mesures. Tous les modèles prédisent une
augmentation légère de l'EBR à l'entrée des tissus puis tout le long du SOBP et en�n une
forte augmentation à la �n du pic de Bragg, sauf celui de Carabe qui sous-estime l'EBR en
entrée de 2 à 3 %. Pour obtenir ces résultats, aucun ajustement supplémentaire n'est néces-
saire, hormis pour le RMF et le MKM qui utilisent le concept de domaine et son diamètre
caractéristique de la dimension sensible des noyaux cellulaires d, que nous avons empirique-
ment ajusté à 1,5 �m. Cette valeur semble cohérente avec la littérature puisque le diamètre
moyen d'une cellule de mammifère est de 5 à 10 �m et les dimensions des domaines sensibles
ont été estimées autour de 1 �m par [Kellerer 1972]. Les incertitudes sur les valeurs d'EBR
des mesures présentées dans la �gure 4.14 sont calculées par la méthode de propagation des
incertitudes, décrite en annexe D, à partir des paramètres de survie mesurés avec leurs incer-
titudes (tableaux 4.4 et 4.5 ).

Figure 4.13 � Courbes de survie clonogéniques obtenues après irradiation par protons à 3
profondeurs du SOBP (en rouge), adapté de [Calugaru 2011b]. En traits pleins sont présentés
les ajustements obtenus par la loi linéaire quadratique, en ajustant �P et �P simultanément
(bleu) ou en supposant �P = �X (cyan).
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(a) Hela 58 MeV. (b) SQ20B 58 MeV.

(c) Hela 166 MeV. (d) SQ20B 166 MeV.

Figure 4.14 � Comparaison entre dose biologique calculée (traits pleins) et mesurée (cercles)
pour un faisceau de protons de 58 MeV et de 166 MeV (à la dose D37= 2,7 Gy pour les cellules
HeLa et 8 Gy pour SQ20B), la dose physique normalisée à 100 % est représentée en pointillés
pour un SOBP.

En�n et pour illustrer les amplitudes de variation de l'EBR en fonction des di�érents pa-
ramètres d'irradiation, nous avons représenté dans la �gure 4.15 une comparaison du calcul
d'EBR en incluant les protons secondaires et deutérons dans la fonction de TEL (modèle de
Wedenberg et cellules SQ20B). Nous voyons que l'impact de cette prise en compte plus précise
du TEL total est toutefois relativement faible puisqu'elle a pour conséquence une augmen-
tation d'EBR de 1 à 2 %, rapprochant ainsi modèles et mesures. Dans la �gure 4.16 sont
représentées les variations d'EBR lorsque la dose par fraction varie et pour les di�érents TEL
correspondant aux positions 1, 2 et 3 des expérimentations précédentes : nous voyons que
pour des tissus d'�X=�X faible les variations de dose par fraction modi�ent considérablement
l'EBR, et que cette variation est plus importante quand le TEL est élevé.
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(a) SQ20B 58 MeV. (b) SQ20B 166 MeV.

Figure 4.15 � Comparaison entre dose biologique calculée (traits pleins, modèle deWedenberg

avec et sans protons secondaires) et mesurée (cercles) pour un faisceau de protons de 58 MeV
et de 166 MeV (D37, cellules SQ20B), la dose physique normalisée à 100 % est représentée
en pointillés bleus pour un SOBP.

(a) SQ20B 58 MeV. (b) Hela 58 MeV.

Figure 4.16 � Comparaison des doses biologiques calculées (modèle de Paganetti, cellules
SQ20B et Hela) pour un faisceau de protons de 58 MeV en fonction de la dose par fraction
et pour les di�érentes valeurs de TELd correspondants aux positions 1,2 et 3.
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4.3 Evaluation de l'EBR dans des conditions théoriques de
haut débit

Nous souhaitons évaluer, en se basant sur les informations techniques obtenues au cha-
pitre 3 sur les débits et modes de délivrance de la dose dans le temps, les potentielles mo-
dulations d'e�cacité biologique relative si l'on suppose l'existence de l'e�et W (�gure 2.4).
Le travail présenté dans les paragraphes suivants a consisté à réaliser des irradiations par
faisceau d'électrons à haut débit de dose a�n de caractériser les réponses cellulaires dans des
conditions pulsées proches des traitements cliniques de protonthérapie avec PBS. En e�et,
nous avons vu que cette technique impliquait des irradiations de tissus sains et tumoraux
avec des débits de dose de plusieurs dizaines de Gy/s et que selon la position considérée dans
le volume, la dose délivrée était atteinte après quelques secondes et jusqu'à plusieurs minutes.
De plus, la dose n'est pas délivrée de façon continue mais par impulsions séparées de quelques
secondes. Pour aborder ce dernier point, notre étude a béné�cié d'un �nancement de l'Institut
Carnot Curie-Cancer obtenu en 2014 dans le cadre des appels à projets internes Curie Trans-
lationnel sous le nom du projet Biorate (ANR-11-CARN-008-01). La préparation des cellules,
les di�érents comptages et manipulations biologiques ont été réalisés par la plateforme de ra-
diothérapie expérimentale associée à ce projet (RadeXp, initiée en 2011 par le département
de recherche translationnel de l'Institut Curie et dirigée par le Dr. Frédéric Pouzoulet). Les
irradiations par faisceau d'électrons ont été réalisées avec le Dr. Vincent Favaudon au sein de
l'unité Inserm U1021/CNRS UMR 3347 (Recombinaison, réparation et cancer : de la molé-

cule au patient, dirigée par le Dr. Marie Dutreix). L'installation de la machine protons avec
faisceau balayé n'étant pas encore �nalisée, nous avons dès le début décidé d'utiliser pour
ces mesures l'accélérateur linéaire expérimental de l'Institut Curie qui délivre des électrons
de 3,5 MeV : de nombreux détails sur les caractéristiques techniques et dosimétriques de cet
accélérateur dédié à la radiobiologie sont accessibles dans [Favaudon 2014].

4.3.1 Matériels et méthodes

4.3.1.1 E�et W

Mon premier objectif est de reproduire l'e�et W sur de nouvelles lignées cellulaires (no-
tamment SQ20B), dans la condition la plus favorable pour nous, c'est à dire lorsque l'e�et
est maximal : une première expérimentation a donc été réalisée a�n de retrouver le temps
entre les pulses minimisant la survie cellulaire comme illustré dans la �gure 4.17. Le second
objectif de l'étude est de simuler (d'abord pour une lignée cellulaire SQ20B, les lignées LoVo
et de cellules saines étant en prévision) l'impact de l'irradiation pulsée lorsqu'on est proche
des conditions d'irradiation de l'e�et W et des traitements en PBS.

Les cellules SQ20B originaires du laboratoire U1061/UMR3347 ont été dé-mycoplasmées
à l'aide du kit Mynox Gold de Minerva biolabs. Cette information, a priori absconse pour le
physicien non habitué au langage des biologistes (que je suis), est notable car elle est peut
être la cause d'une sélection d'un type particulier de cellules dans la lignée, pouvant avoir
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des caractéristiques di�érentes par rapport à la lignée d'origine utilisée dans les premières
expériences sur l'e�et W. La viabilité des cellules a été évaluée par des tests de clonogé-
nicité. L'ensemencement se fait à la concentration de 800 cellules dans des �asques de 25
cm2. Au bout de deux à trois semaines, la croissance est stoppée : les boites sont rincées au
PBS (phosphate bu�ered saline) pour enlever toute trace de milieu des cellules, les colonies
�xées avec du méthanol (5 minutes), colorées au bleu de Coomassie R-250 (0,5 % R-250 +
éthanol 30 % + acide acétique 10 %) pendant cinq minutes puis rincées à l'eau claire. Les
colonies sont alors comptées : seules celles de plus de 50 cellules sont prises en compte. Les
expériences ont été répétées deux fois dans les mêmes conditions. Une troisième expérience
n'a pas pu être analysée en raison d'une panne de l'accélérateur puis de l'incubateur. Pour
chaque niveau de dose ou intervalle de temps étudié, six �asques ont été irradiées par point
de mesure a�n de réduire les incertitudes et augmenter le nombre de �asques exploitables,
puis les résultats moyennés. L'accélérateur linéaire d'électrons permet d'irradier cellules et
petits animaux avec des impulsions inférieures à la microseconde, de durée paramétrable et de
séparer les impulsions par des temps variables de la fraction de seconde à plusieurs minutes.
La dose par pulse est réglable via le courant de la machine et la durée de l'impulsion : pour
nos expériences, les durées d'impulsions choisies étaient typiquement de 1,05 à 1,65 �s pour
des doses de quelques Gy. La calibration dosimétrique du système est basée sur une méthode
chimique et par spectrophotométrie optique de détection de la formation des radicaux bleus
du méthyle viologène, méthode indépendante du débit de dose ([Das 2003]). En�n, les irra-
diations avec photons servant de référence ont été réalisées avec un irradiateur de photons 
du 137Cs à 662 keV (IBL-637, CIS Bio International).

4.3.1.2 E�et d'une irradiation pulsée

Nous souhaitons délivrer la dose en n fractions séparées de l'intervalle optimal déterminé
dans les expériences précédentes, c'est à dire entre 6 et 9 s, la dose totale devant rester aussi
constante que possible. La séquence de la distribution de dose dans le temps est illustrée
�gure 4.18b, les autres conditions d'irradiation restant les mêmes que pour l'expérience pré-
cédente. Les doses par impulsion sont dé�nies pour être égales et multiples du nombre de
fractions, ceci bien que l'e�et W le plus important soit observé lorsque les deux premières
doses sont légèrement dissymétriques. En e�et, nous ne savons pas a priori quelle est l'in-
�uence de la répétition des pulses et choisissons le schéma le plus simple pour ce premier
test.

4.3.2 Résultats préliminaires

4.3.2.1 E�et W

La séquence d'irradiation e�ectuée est illustrée �gure 4.18a : nous avons fait varier l'in-
tervalle de temps entre les fractions de 0, 3, 6, 9 à 12 secondes. Les résultats de survie
clonogénique, réalisés en préparation de l'expérience W a�n de caractériser les cellules avec
les deux types de particules et débits utilisés sont présentés �gure 4.19. La survie pour ces
cellules à une dose de 7 Gy est approximativement de 25 % et il n'y a pas de di�érence signi-
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Figure 4.17 � Extrait de [Ponette 2000], la survie en fonction du temps de cellules soumises à
2 irradiations consécutives avec des faisceaux d'électrons de 3,5 MeV à 12 Gy.s�1 : les cercles
bleus représentent les points d'in�exion de la courbe que nous essayons de retrouver pour
déterminer notre condition expérimentale.

(a) E�et W. (b) Répétition des pulses.

Figure 4.18 � Illustration des schémas de délivrance de la dose dans le temps par électrons
à haut débit de dose.

�cative entre les di�érents débits de dose et types de particules. Les résultats de l'irradiation
électrons pulsée sont présentés �gure 4.20a. Nous voyons notamment, deux expériences ré-
pétées étant représentées, que la survie moyenne est di�érente et variable lorsque les temps
entre les impulsions augmentent. Nous décelons un léger e�et W sur la première série (pulses
de 1,05 �s), avec un minimum autour de 6 secondes et une décroissance de la survie de 10 %
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pour une survie moyenne de 30 %. Nous ne retrouvons pas d'e�et signi�catif sur la deuxième
expérience dont l'amplitude de variation en fonction du temps est de 15 % mais sans remontée
de la survie pour les temps les plus longs. Les incertitudes sont toutefois importantes et l'am-
plitude de l'e�et bien moins importante que lors des expériences publiées par [Fernet 2000]
et [Ponette 2000].

Figure 4.19 � Survie clonogénique des cellules SQ20B aux photons et électrons.

4.3.2.2 Irradiation pulsée

Pour cette expérience, nous avons délivré 7 Gy par 1 à 6 fractions séparées d'un intervalle
de 6 secondes. La durée des fractions a été adaptée grâce au paramètre de largeur temporelle
d'impulsion propre à la machine 3; 3, 2 � 1; 65, 3 � 1; 10, 4 � 0; 85, 5 � 0; 7 et 6 � 0; 6 �s,
lequel permet d'assurer une dose �nale constante et des niveaux de doses égaux par pulse.
Les résultats sont illustrés �gure 4.20b. Nous remarquons une décroissance de la survie de
10 % linéaire lorsque le nombre de fractions augmente. Les incertitudes étant également
relativement importantes, il est toutefois di�cile de conclure à un e�et purement lié au
fractionnement.

4.3.3 Conclusions sur la caractérisation des e�ets haut débit pulsés

Ces expériences devaient con�rmer l'existence d'un e�et W sur des cellules SQ20B ainsi
qu'étudier les conséquences d'une répétition d'impulsions à haut débit de dose séparées de
quelques secondes : les résultats obtenus ne permettent pas d'a�rmer que ces e�ets éventuels
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sont négligeables puisque des tendances semblent apparaitre, ni de quanti�er leur importance
relative. Les caractéristiques des cellules étudiées semblent être di�érentes de celles attendues
pour l'e�et W et les incertitudes de mesures (mauvaise reproductibilité de la survie, de la
dosimétrie) dépassent l'amplitude du phénomène que nous souhaitions étudier. Ce travail
préliminaire, qui a toutefois permis de mettre en place un protocole d'expérimentation est
donc à recommencer avec de nouvelles lignées cellulaires, peut-être en remplaçant les mesures
de survie clonogénique par des mesures de viabilité plus simples, puis en cas de résultats
probants, une transposition in vivo sera indispensable car les e�ets obtenus in vitro ne se
reproduisent pas toujours dans des conditions plus réalistes.

4.4 Conclusions du chapitre

Dans ce chapitre, trois études ont été menées a�n de caractériser les e�ets biologiques des
faisceaux de protons cliniques. La première étude, basée sur l'exploitation rétrospective des
données de patients disponibles dans notre centre, a montré qu'il était possible de manipuler
des distributions de dose hétérogènes et d'utiliser un critère simpli�é, l'EUD, dans les modèles
de prédiction des probabilités de complication. Les incertitudes de ce type d'études se sont
montrées importantes et directement dépendantes de la valeur d'EBR utilisée pour convertir
la dose physique en dose biologique, grandeur équivoque dont l'évaluation est encore le sujet
de nombreuses recherches. Notre deuxième étude nous a permis de mettre en application les
principaux modèles d'EBR disponibles, et de quanti�er l'impact des particules secondaires et
notamment des protons sur ces modèles. La dernière étude, expérimentale, a été réalisée pour
la première fois dans la perspective d'étudier des traitements avec modulation d'intensité
pour lesquels les tissus sont irradiés par des impulsions répétées.
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(a) Survie clonogénique des cellules SQ20B en fonction du temps entre

deux pulses.

(b) Survie clonogénique des cellules SQ20B en fonction du nombre de

fractions, pour un temps de 6 secondes entre impulsions.

Figure 4.20 � Survie des cellules SQ20B en fonction du temps entre deux pulses et du nombre
de fractions (électrons de 3,5 MeV).





Chapitre 5

Applications cliniques et incertitudes

de la plani�cation

Dans ce dernier chapitre, nous présentons les résultats de la validation du TPS sur des
cas cliniques. Après description des di�érents paramètres ajustables lors de l'optimisation des
plans, les incertitudes liées à la conversion des images tomodensitométriques sont discutées, et
une méthode pour réduire ces incertitudes en présence d'artefacts métalliques est développée.
Des comparaisons entre calculs et simulations Monte Carlo sont ensuite e�ectuées, pour
plusieurs cas cliniques de complexité variable.

5.1 Choix des paramètres d'optimisation

Les modèles de calcul permettent de déterminer la dose en prenant en compte l'évolution
des mini-faisceaux latéralement et en profondeur après traversée des hétérogénéités. Pour
chaque angle de faisceau incident, un jeu de positions théoriques des mini-faisceaux est déter-
miné au préalable de telle sorte que ceux-ci couvrent la totalité du volume cible. Les positions
des pics sont matérialisées par leurs maximums de dose, et un traitement des positions dis-
tales est nécessaire a�n de minimiser le nombre de couches de même énergie à délivrer :
les profondeurs équivalentes-eau de la cible sont calculées lors de l'algorithme d'initialisation
du calcul, puis arrondies tous les 2,5 mm a�n de limiter le nombre d'énergies �nales que la
machine devra délivrer tout en maintenant une conformation distale correcte. En e�et, la
largeur de chaque pic de Bragg, dépendant de sa dispersion en énergie, est variable avec la
profondeur : a�n d'assurer l'homogénéité de la dose en profondeur, la question se pose de ré-
duire l'espacement entre les pics au fur et à mesure que ceux-ci se rétrécissent. Cette méthode
augmente cependant considérablement le nombre de pics de Bragg à délivrer, ainsi que les
temps d'optimisation et de calcul. Di�érents choix d'espacement des pics ont été étudiés par
[Dowdell 2011], lequel en a conclu qu'un espacement spatial constant entre les pics de Bragg
conduisait à un bon compromis entre l'homogénéité de la dose et le minimum de couches
iso-énergies di�érentes.

Le calcul de la disposition des spots optimale nécessite de connaître leurs positions (X,Y),
directions, et énergie maximales (ou parcours à 90 %). L'ICRU 78 ([ICRU 2007]) préconise
que les distances entre mini-faisceaux (supposés de forme gaussienne) soient inférieures à 80
% de la largeur à mi-hauteur. Dans l'algorithme mis en place dans le TPS, un espacement
constant entre les pics de Bragg et les mini-faisceaux a été choisi pour l'énergie maximale,
égal à �x;z = 0; 8�2; 355� (le coe�cient 0,8 étant modi�able par l'utilisateur), ce qui corres-
pond à la largeur minimale des mini-faisceaux obtenus lors de l'irradiation (celle du parcours
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maximal, à l'isocentre dans l'air). La largeur du faisceau d'énergie la plus faible (donc en
entrée de patient) est également calculée, et au fur et à mesure que la profondeur des fais-
ceaux diminue, l'espacement latéral est dilaté linéairement entre les deux valeurs extrêmes
correspondant aux espacements en entrée et en profondeur. Un �ltrage est �nalement appli-
qué a�n de supprimer les faisceaux éventuellement éloignés du volume-cible. Ceci permet de
minimiser le nombre de mini-faisceaux quand leur taille augmente. En e�et, lorsque ceux-ci
sont trop rapprochés, l'algorithme d'optimisation va diminuer leurs poids relatifs pour une
même dose : il est donc utile d'optimiser leurs espacements compte-tenu des contraintes sur
les UM minimales que peut délivrer notre machine.

La réalisation d'une distribution de dose homogène est généralement obtenue en som-
mant des pics de Bragg d'énergie et de pondérations décroissantes jusqu'à l'obtention d'un
rendement en profondeur plat de largeur égale à l'épaisseur de la tumeur. L'algorithme d'op-
timisation inverse permet d'obtenir les contributions relatives des pics à l'isocentre. Toutefois,
de nombreuses solutions permettent d'aboutir à un résultat équivalent en termes de réparti-
tion et d'homogénéité de la dose (on parle de dégénérescence des solutions et l'on privilégie
en général celles qui minimisent le nombre ou la pondération �nale des faisceaux), et sont
fonction de la position relative et de l'espacement latéral et distal des mini-faisceaux, ainsi que
de la valeur choisie pour l'initialisation des poids des faisceaux au début du calcul. D'après
[Albertini 2010], la condition initiale permettant d'obtenir une dose intégrale la plus faible
dans le cas des faisceaux SFUD et la moins sensible aux incertitudes de parcours est celle qui
correspond à des SOBP homogènes (�gure 5.1b) : il est possible de précalculer cette condi-
tion initiale en utilisant l'équation 5.1 (i étant l'indice de chaque mini-faisceau et �z étant
l'espacement longitudinal entre les pics), comme le démontre [Bortfeld 1996].

[wi]
0 =

�
(2i+ 1)� �z

2

�(1�1=p) � �(2i� 1)� �z
2

�(1�1=p)
(�z2 )(1�1=p)

(5.1)

Figure 5.1 � Exemples de SOBP pré-calculés avant optimisation inverse pour di�érentes
valeurs initiales des poids des mini-faisceaux, tiré de [Albertini 2010].
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5.2 La calibration des scanners

5.2.1 Méthodes et applications

A�n de tester les modèles de calcul présentés dans les chapitres précédents en milieu hété-
rogène, nous devons appliquer la procédure de conversion des nombres Houns�eld en SPR et
facteur latéral (pour alimenter le TPS) ou densités massiques et compositions atomiques (pour
alimenter les simulations Monte Carlo). Nous utilisons donc les méthodes stoechiométriques
décrites au paragraphe 1.2.1.1 et dans [Szymanowski 2003], ainsi que dans [Grevillot 2012] et
[Gate7.1 2015]. A�n de déterminer les constantes Kph, Kcoh et KKN de l'équation 1.1, nous
avons relevé les nombres UH de 8 échantillons équivalents tissus de composition atomique
connue, pour chacun des protocoles scanner utilisés pour nos patients, puis déterminé les dif-
férentes courbes de conversion SPR en fonction de UH ou FW en fonction de SPR (celles-ci
sont présentées �gure 5.2 pour un des protocoles d'imagerie, utilisant un tomodensitomètre
Toshiba Aquilion 16). Le paramètre de résolution en densité dans GATE a été �xé à 0,01
g/cm3 pour les simulations basées sur des images CT.

(a) SPR en fonction des UH pour le protocole

protons du tomodensitomètre Aquilion 16 de To-

shiba.

(b) Fw en fonction des UH pour le protocole

protons du tomodensitomètre Aquilion 16 de To-

shiba.

Figure 5.2 � Variation du rapport des pouvoirs d'arrêt proton en fonction des nombres
Houns�eld, pour l'imagerie CT utilisée dans ce travail (120 kV, �ltre FC13, diamètre de
reconstruction 400 mm, coupes de 2 mm, tomodensitomètre Aquilion 16 de Toshiba). Les
di�érents segments correspondent aux types de tissus biologiques groupés par catégories.

Pour les conditions cliniques sélectionnées, nous avons choisi une épaisseur de coupe de 2
mm constante et re-déterminé les courbes d'étalonnage du scanner en faisant varier certains
paramètres d'acquisition. Les résultats sont semblables à ceux publiés par [Scha�ner 1998] :
les courbes varient en fonction de la taille du volume imagé (nos fantômes varient entre 5 et
33 cm de diamètre), et en fonction du diamètre de reconstruction du champ de vue. Ces e�ets
sont plus importants pour les tissus osseux (la pente de la courbe augmente avec le diamètre
du fantôme, conséquence du durcissement du spectre du faisceau d'imagerie, et diminue avec
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le diamètre du champ de vue). Une variation de 4% du pouvoir d'arrêt relatif pour l'os cortical
(pour des UH de 1400) est observée entre des fantômes de 5 et 33 cm, et de 2 % pour des
champs de vue entre 240 et 400 mm. Cette dernière variation est probablement dépendante
du constructeur de scanner et des variations de �ltrations du faisceau RX appliquées. Les
di�érences restent très faibles pour des UH inférieures à 100. Ces résultats sont présentés
�gure 5.3.

(a) SPR en fonction des UH pour di�érents

champs de reconstruction au Toshiba.

(b) SPR en fonction des UH pour di�érents dia-

mètres de fantôme au Toshiba.

Figure 5.3 � Variation du rapport des pouvoirs d'arrêt proton en fonction des nombres
Houns�eld, en comparant plusieurs diamètres de reconstruction et diamètres de fantôme
d'étalonnage (120 kV, �ltre FC13, coupes de 2 mm).

5.2.2 Incertitudes de l'imagerie

Dans certains cas cliniques étudiés, nous remarquons que les nombres Houns�eld dé-
passent les valeurs courantes obtenues pour les tissus humains et dans les courbes dé�nies
précédemment : en e�et, des implants métalliques au niveau des cervicales sont souvent pré-
sents chez les patients nécessitant un traitement de protonthérapie pour des tumeurs de la
base du crâne ou osseuses. Des artefacts d'imagerie sont alors produits par ces implants,
entrainant une saturation des UH, des di�cultés dans la segmentation des structures ana-
tomiques d'intérêt, et des imprécisions sur la plani�cation du traitement et sur le calcul du
parcours des protons dans les zones de l'image concernées. Ces lésions, généralement proches
des organes à risque et d'accès di�cile constituent pourtant une cible préférentielle pour les
traitements avec modulation d'intensité comme l'IMPT. La �gure 5.4 illustre ces derniers
points : on peut voir la di�érence de qualité entre l'image kV et l'image MV, dans laquelle
les contours de l'implant métallique sont plus nets. De plus, l'attribution d'une composition
atomique précise dans des zones où les UH divergent est problématique lors de l'utilisation
des images CT dans les simulations Monte Carlo. La mise en place d'une méthodologie a�n
de minimiser les incertitudes pour ce type de localisations est donc nécessaire.
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(a) (b)

Figure 5.4 � (a) Images CT en présence de vis métalliques en titane (à gauche kV-CT, à
droite MV-CT), (b) Vue 3D d'un patient avec système de stabilisation métallique (en noir).
Le volume cible (CTV) est représenté en jaune et le tronc cérébral en orange (Isogray 4.2.1).

5.2.2.1 Méthode de correction des artefacts

L'imagerie à haute énergie (MV-CT), déjà utilisée pour le re-calcul quotidien des plans
de traitement en tomothérapie, permet d'obtenir la di�érenciation des densités massiques
des tissus, un contraste important et une minimisation des artefacts dus à la présence des
matériaux de numéro atomique élevé ([Langen 2005]). Nous avons donc utilisé ce système
d'imagerie pour réduire les artefacts métalliques, en complément d'une acquisition kV-CT
avec la méthodologie suivante :

� deux méthodes de conversion des nombres UH en SPR ont été testées pour les di�érents
jeux d'imagerie.

� la précision de l'imagerie MV-CT a été véri�ée sur des séries d'images et des implants
métalliques.

� l'imagerie kV-CT a été utilisée pour délinéer et déterminer les rapports de pouvoirs
d'arrêt d'un plan de traitement.

� l'imagerie MV-CT a été utilisée pour délinéer, déterminer et corriger les rapports de
pouvoirs d'arrêt dans les zones artefactées.

En e�et, dans le système de tomothérapie installé à l'Institut Curie (modèle Hi*Art II,
Tomotherapy Incorporated), les images sont acquises avec une tension de 3,5 MV et une
énergie moyenne de 0,75 MeV : à cette énergie, l'interaction prédominante, proportionnelle à
la densité électronique du matériau traversé, est la di�usion Compton et compte pour 96 %

des interactions, alors que la création de paires compte pour 4 %. Les images tomographiques
acquises avec des scanners classiques le sont avec une tension autour de 100 kV et une énergie
moyenne de 60 keV : la di�usion Compton compte alors pour 98 % des interactions et l'e�et
photoélectrique, qui dépend du numéro atomique e�ectif du tissu considéré, pour 2 %. La for-
mule de Jackson et Hawkes (équation 1.1), que nous utilisons pour la conversion des nombres
Houns�eld en SPR, est en limite de validité aux énergies considérées en tomothérapie : en
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e�et la paramétrisation de Rutherford pour le coe�cient d'atténuation des rayons X y est
précise entre 10 keV et 1,022 MeV mais ne tient pas compte des sections e�caces d'interaction
pour la production de paires électron-positron, laquelle ne devient plus négligeable à haute
énergie. Pour pouvoir travailler avec des images MV-CT, nous avons donc utilisé une nou-
velle méthode de paramétrisation de l'atténuation des rayons X décrite par [Midgley 2004] :
celui-ci propose de calculer le coe�cient d'atténuation total � d'un matériau de composition
élémentaire connue, à partir d'une formule valable de 6 keV à 125 MeV pour les principaux
éléments biologiques (1 � Z � 20) et dont les coe�cients ne dépendent que de l'énergie.

Nous avons alors développé un algorithme pour introduire cette modélisation dans la mé-
thode stoechiométrique de calibration des scanners en prenant en compte le spectre en énergie
de l'imageur utilisé, puis testé notre méthode dans le cas d'implants en aluminium ou en ti-
tane sur des fantômes anthropomorphiques et des cas cliniques. Les procédures d'acquisitions
des images et les méthodes utilisées pour comparer les deux calibrations stoechiométriques
sont décrites en annexe B.

5.2.2.2 Résultats

Les tests e�ectués montrent qu'il est possible de déterminer assez précisément le rapport
des pouvoirs d'arrêt des protons pour les métaux testés (à 5 % près), et donc améliorer la
prédiction du parcours des particules grâce aux images haute énergie, ce qui est di�cile avec
des images kV en présence d'artefacts ou d'une saturation des nombres Houns�eld. La com-
paraison entre le rapport de pouvoir d'arrêt mesuré et calculé à partir des images est illustrée
�gure 5.5 pour quelques échantillons métalliques, décrits dans le tableau 5.1. Toutefois, les
scanners récents proposent aujourd'hui de nouvelles solutions pour minimiser l'impact des
artefacts d'imagerie, et l'échantillonnage des images MV proposé pour la tomothérapie (no-
tamment l'épaisseur des coupes minimale qui est de 3 mm) n'est pas su�sante pour remplacer
complètement l'imagerie traditionnelle. Pour les cas cliniques testés avec faisceaux di�usés
et donc une homogénéité de la dose par faisceau, des di�érences de parcours entre -3 et 2,5
mm ont été détectées, lesquelles ne sont a priori pas signi�catives cliniquement puisqu'en
pratique aucun organe à risque critique n'est situé derrière le pic de Bragg. Il serait néces-
saire de réitérer cette étude avec des mini-faisceaux balayés et la technique de modulation
d'intensité, bientôt accessible dans notre TPS, a�n de voir si cette technique qui implique
une hétérogénéité de la dose plus importante est plus sensible à ce type d'incertitudes.

Matériau Densité SPR (protons Composition atomique relative

(g.cm�3) 200 MeV) Al Ti V

Aluminium 2,67 2,2 1

Alliage Ta6V 4,42 2,5 0,06 0,898 0,04

Titane 4,51 3,25 0,998

Table 5.1 � Composition, densité et rapports des pouvoirs d'arrêt des protons mesurés pour
quelques matériaux métalliques utilisés dans les implants médicaux.
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Figure 5.5 � Comparaison entre les mesures et le calcul du pouvoir d'arrêt relatif, à partir
d'images MV-CT (3,5 MV, diamètre du fantôme de 400 mm, coupes de 2 mm, tomodensi-
tomètre Hi*Art II de Tomotherapy Incorporated). Le trait plein correspond à la calibration
avec la méthode de Midgley (courbe bleue) et les croix correspondent au SPR mesuré avec
des protons de 200 MeV pour di�érents échantillons métalliques (aluminium, vis en titane et
titanium pur).
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5.3 Cas cliniques

A�n de valider le TPS dans des conditions réalistes d'utilisation, nous choisissons trois
cas cliniques représentatifs des localisations actuelles ou potentielles de la protonthérapie,
et e�ectuons une comparaison entre le calcul du TPS et les simulations Monte Carlo. Pour
des raisons pratiques, les balistiques choisies sont constituées d'un seul angle de faisceau
postérieur ou antérieur : en e�et, la superposition de plusieurs faisceaux n'est pas encore
aisée avec l'outil de simulation MC que nous utilisons, notamment à cause de la présence du
range shifter qui vient se superposer à l'image discrétisée en voxels ; de plus une comparaison
faisceau par faisceau est préférable pour illustrer les di�érences potentielles entre les modèles
de calcul. Le premier cas consiste en l'irradiation d'une fosse postérieure de médulloblastome
(seconde tumeur solide la plus fréquente chez l'enfant). Le second cas correspond à une tumeur
osseuse de type chordome du sacrum, et le dernier cas est une lésion du médiastin dans un cas
de lymphome de Hodgkin. Ces trois localisations se complètent en termes d'hétérogénéités
traversées et de dimensions, avec notamment un cas plutôt homogène et intracrânien (le
médulloblastome), un cas plus hétérogène et osseux (bas du rachis sur le sacrum) et un
présentant de fortes hétérogénéités d'air (le médiastin à proximité des poumons).

5.3.1 Méthodes de comparaison

A�n de comparer les distributions de dose entre elles dans le TPS, j'ai développé les
scripts permettant de recaler la matrice de dose MC sur la matrice TPS, de l'exporter au for-
mat dicom et de calculer le  index ([Low 1998]) dans les plans sagittaux 2D répartis dans le
volume-cible. Le  index est dé�ni selon les critères suivants : la tolérance spatiale dmax est de
2 mm, la tolérance dosimétrique Dmax est de 2 %. Les isodoses sont normalisées à 100 % et la
dose par séance prescrite de 2 Gy a�n d'assurer un nombre d'UM semblable à celui obtenu en
routine. En�n, nous comparons les histogrammes dose-volume obtenus par les deux méthodes
de calcul pour les principaux organes à risque et volumes cibles irradiés dans ces localisations.

Les calculs ont été réalisés avec une grille de 2�2�2 mm3 pour les deux modèles, les HDV
calculés dans le TPS avec la méthode d'échantillonnage aléatoire disponible. La dose MC a
été convertie en dose dans l'eau comme décrit dans [Grevillot 2012] et à partir de 100� 106

particules, les calculs étant parallélisés sur 20 coeurs. L'optimisation SFUD a été obtenue
en choisissant un espacement automatique entre mini-faisceaux égal à 80 % des largeurs à
mi-hauteur dans toutes les directions, ce qui en pratique donne un espacement moyen de
2,5 à 3,5 mm. Une contrainte d'un seuil à 0,02 pour les unités moniteurs minimum a été
appliquée. Comme on le voit sur les histogrammes dose-volume (dans les résultats suivants et
�gure 5.12), l'optimisation peut être considérée comme satisfaisant la prescription avec une
homogénéité de dose théorique dans le PTV de �5 %. En�n, selon le protocole d'acquisition
scanner utilisé et comme l'information est présente dans les données dicom des plans ou
images, le choix de la courbe scanner adéquate a été automatisé dans le TPS comme dans les
simulations.
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5.3.2 Résultats pour les di�érentes localisations

Les �gures 5.6 à 5.11 illustrent les comparaisons e�ectuées pour les trois cas cliniques.
L'observation des superpositions d'isodoses montre que la pénombre latérale, dé�nie par la
distance entre 80 % et 20 % de la dose, coïncide parfaitement entre TPS et simulation MC
pour les di�érents cas et pour toutes les coupes. Ceci con�rme l'adéquation entre les deux
systèmes sur la modélisation de la dimension des mini-faisceaux dans l'air et dans les tissus
hétérogènes. En dehors des bords de champ et en présence d'hétérogénéités, nous voyons éga-
lement que le TPS reproduit globalement bien les variations d'isodoses du calcul MC, mais
qu'un e�et de lissage apparait lorsque les gradients de dose sont importants : ceci peut être
attribué à la largeur de grille de 2 mm pour la décomposition des faisceaux et pour le lancer
de rayons, insu�sante lorsque les hétérogénéités sont de petites dimensions. Un bon accord
sur le parcours calculé par les deux systèmes, représenté par la position de l'isodose 95 % est
également obtenu avec des écarts inférieurs à 2 mm. En e�et, l'énergie dans les simulations
est corrigée pour s'ajuster au parcours délivré par la machine, et les courbes de conversion
des images sont obtenues par une méthode équivalente entre TPS et MC, ce qui explique
cette bonne correspondance théorique (le parcours réel dans le patient serait toutefois bien
plus compliqué à estimer).

Les calculs de  index donnent des valeurs inférieures à 1, ce qui correspond au critère
de validation, à peu près partout pour le cas intracrânien que l'on peut considérer comme
présentant le moins d'hétérogénéités. Notons que le calcul de dose est limité aux contours
externes du patient dans le TPS alors qu'il est e�ectué partout dans la simulation MC, ce
qui se traduit par un  index élevé en dehors du contour patient et à son entrée. La dose
évaluée par le TPS y est nulle alors que celle du code MC est calculée dans l'air, créant
de gros écarts entre les deux et une augmentation de l'index de comparaison. Le critère est
encore respecté pour le cas de sacrum, mais on voit que l'index augmente légèrement dans la
partie distale du volume-cible, en présence des fortes hétérogénéités de l'intestin grêle. Pour
le dernier cas médiastinal en présence d'air, on remarque que l'index est globalement bon au
sein du volume-cible mais se détériore en bordure de champ dans les poumons et à l'arrière
dans la trachée. Contrairement aux deux cas précédents, l'isodose 2 % est plus large dans les
poumons et moins bien prédite par le TPS : les approximations sur le transport des particules
secondaires ainsi que une distance de coupure de 4 cm appliquée dans les modèles analytiques
peuvent expliquer ces écarts, qui restent cependant peu signi�catifs sur le plan clinique.

5.3.3 Discussion

Dans les trois cas présentés précédemment, l'accord entre le calcul analytique du TPS et
les simulations MC s'avère très satisfaisant avec des écarts inférieurs à 2 % et 2 mm dans
des géométries diverses. Les principales di�érences résident dans une moins bonne prise en
compte des hétérogénéités �nes par l'algorithme du pencil beam, liée à la décomposition en
sous-faisceaux, incertitude connue de ce type de modèles ([Scha�ner 2008], [Yamashita 2012]).
L'impact de cette di�érence est d'autant plus important que l'organe ou volume concerné est
petit et soumis à de forts gradients de dose. La parallélisation de l'algorithme sur carte gra-
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phique, une modi�cation millimétrique de la grille de décomposition et de l'échantillonnage
des images ainsi qu'une augmentation des capacités mémoire pour le stockage des grandeurs
pré-calculées pourraient éventuellement améliorer ces incertitudes.

Les histogrammes dose-volumes présentés �gure 5.12 permettent une quanti�cation com-
plémentaire des écarts entre les modèles : la di�érence de prise en compte des hétérogénéités
se voit par exemple en comparant l'homogénéité de la dose dans les volumes cibles (CTV et
PTV). Le volume de PTV recevant 95 % de la dose, identique entre TPS et MC pour le cas
intracrânien, est surestimé de 4,5% par le TPS dans le cas médiastinal. Une seconde source de
divergence apparait pour le cas intracrânien : on voit que les doses maximale et moyenne re-
çues par la cochlée gauche sont sous-estimées par le TPS d'à peu près 5 %. En e�et, comme la
cochlée est un organe de faible dimension, qu'elle est située dans le gradient de dose distal de
la distribution de dose comme illustré sur les coupes transverses 5.6a et 5.6b, de faibles varia-
tions sur le parcours des protons et sur la prise en compte des hétérogénéités sont des sources
d'incertitude non négligeables sur la dose reçue par l'organe. Dans notre étude dosimétrique,
nous avons supposé que tout positionnement du patient était parfait ce qui est également
discutable en pratique : comme montré par [Yan 2013], la combinaison des incertitudes sur
les modèles de calcul et sur le placement des volumes mène rapidement à des variations de
5 à 10 % sur les probabilités de complication estimées. Ces incertitudes qui s'appliquent
aux faisceaux balayés sont très certainement présentes dans le cas des faisceaux di�usés et
s'ajoutent donc aux incertitudes sur la détermination des relations dose-complications à long
terme pour ce type d'organe à risque, telle qu'e�ectuée au paragraphe 4.1.

5.4 Conclusions du chapitre

Nous avons présenté dans ce chapitre une utilisation du TPS sur des cas cliniques, en met-
tant l'accent sur certaines limites propres au calcul analytique et à l'utilisation de l'imagerie
tomodensitométrique. La comparaison entre simulations Monte Carlo et modèle de super-
position de mini-faisceaux a montré un très bon accord sur la modélisation des pénombres
latérales et la couverture des volumes cibles. Les hétérogénéités �nes ont fait apparaitre
quelques di�érences visibles sur les isodoses et sur le parcours des protons, se re�étant sur les
doses maximales dans certains organes à risque. Pour minimiser cette incertitude en pratique,
il est d'usage de recalculer les plans de traitement en simulant une extension du parcours de
quelques pourcents, a�n de visualiser l'impact éventuel sur les doses aux di�érents organes.
Cette modalité est d'ailleurs parfois intégrée automatiquement dans l'optimisation inverse
lors de la plani�cation au prix d'un compromis robustesse/conformation de la dose dé�ni par
l'utilisateur. La qualité des images scanner, pouvant être dégradée en présence de matériaux
de hautes densités, diminue encore notre connaissance du parcours théorique, et l'utilisation
de nouvelles techniques d'imagerie basées sur des acquisitions à double énergie (MV et kV
dans le cas de notre étude, mais aujourd'hui de plus en plus intégrée dans les protocoles
des scanners de radiothérapie) est en passe de réduire ces incertitudes. La visualisation in

vivo du parcours réel des particules marquera certainement une étape importante dans la
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maitrise de cette incertitude. En�n, la validation du logiciel entamée dans ce chapitre sera
complétée lorsque de multiples plans de traitements, couvrant une large gamme d'énergies et
de conditions de faisceaux, auront été contrôlés par des mesures dans des fantômes d'eau ou
représentatifs des traitements.
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(a) Coupe transverse (Isogray) pour un

faisceau SFUD.

(b) Coupe transverse (MC) pour un fais-

ceau SFUD.

(c) Coupe sagittale (Isogray) pour un

faisceau SFUD.

(d) Coupe sagittale (MC) pour un fais-

ceau SFUD.

(e) Coupe frontale (Isogray) pour un

faisceau SFUD.

(f) Coupe frontale (MC) pour un fais-

ceau SFUD.

Figure 5.6 � Comparaisons du calcul de dose entre Isogray (version alpha 4.3.0.69) et MC
(Geant4.9.6/Gate7.0 ) pour un cas intracrânien (fosse postérieure de médulloblastome). Le
PTV est représenté en rouge pointillés, les OAR visibles sont le tronc, la moëlle, le chiasma
et les lobes temporaux.
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(a) Superposition des isodoses des coupes sagittales Isogray (trait gras) / MC (trait �n),

espacées de 5 mm pour le cas intracrânien.

(b) Gamma index (2 %-2 mm) entre le TPS et MC pour les coupes sagittales du cas

intracrânien.

Figure 5.7 � Calcul du  index et comparaisons d'isodoses pour une localisa-
tion intracrânienne d'un faisceau SFUD entre Isogray (version alpha 4.3.0.69) et MC
(Geant4.9.6/Gate7.0 ).
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(a) Coupe transverse (Isogray) pour un

faisceau SFUD.

(b) Coupe transverse (MC) pour un fais-

ceau SFUD.

(c) Coupe sagittale (Isogray) pour un

faisceau SFUD.

(d) Coupe sagittale (MC) pour un fais-

ceau SFUD.

(e) Coupe frontale (Isogray) pour un

faisceau SFUD.

(f) Coupe frontale (MC) pour un fais-

ceau SFUD.

Figure 5.8 � Comparaisons du calcul de dose entre Isogray (version alpha 4.3.0.69) et MC
(Geant4.9.6/Gate7.0 ) pour un cas de sacrum (chordome). Le PTV est représenté en rouge
pointillés.
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(a) Superposition des isodoses des coupes sagittales Isogray (trait gras) / MC (trait �n),

espacées de 5 mm pour le cas de sacrum.

(b) Gamma index (2 %-2 mm) entre le TPS et MC pour les coupes sagittales du cas de

sacrum.

Figure 5.9 � Calcul du  index et comparaison d'isodoses pour une localisation du sacrum
d'un faisceau SFUD entre Isogray (version alpha 4.3.0.69) et MC (Geant4.9.6/Gate7.0 ).
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(a) Coupe transverse (Isogray) pour un

faisceau SFUD.

(b) Coupe transverse (MC) pour un fais-

ceau SFUD.

(c) Coupe sagittale (Isogray) pour un

faisceau SFUD.

(d) Coupe sagittale (MC) pour un fais-

ceau SFUD.

(e) Coupe frontale (Isogray) pour un

faisceau SFUD.

(f) Coupe frontale (MC) pour un fais-

ceau SFUD.

Figure 5.10 � Comparaisons du calcul de dose entre Isogray (version alpha 4.3.0.69) et MC
(Geant4.9.6/Gate7.0 ) pour un cas de médiastin (chordome). Le PTV est représenté en rouge
pointillés.
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(a) Superposition des isodoses des coupes sagittales Isogray (trait gras) / MC

(trait �n), espacées de 5 mm pour le cas de médiastin.

(b)  index (3 %-3 mm) entre le TPS et MC pour les coupes sagittales du cas de

médiastin.

Figure 5.11 � Calcul du  index et comparaison d'isodoses pour une localisation médiastinale
d'un faisceau SFUD entre Isogray (version alpha 4.3.0.69) et MC (Geant4.9.6/Gate7.0 ).
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(a) Histogrammes dose-volume calculés avec Iso-

gray (pointillés) et GATE (traits pleins) pour le

cas intracrânien.

(b) Histogrammes dose-volume calculés avec Iso-

gray (pointillés) et GATE (traits pleins) pour le

cas de sacrum.

(c) Histogrammes dose-volume calculés avec Iso-

gray (pointillés) et GATE (traits pleins) pour le

cas médiastinal.

Figure 5.12 � Comparaisons des histogrammes dose-volume normalisés pour 3 localisations
de traitement SFUD entre Isogray (version alpha 4.3.0.69) et MC (Geant4.9.6/Gate7.0 ).



Conclusion

Dans ce travail, nous avons commencé par présenter de manière générale la procédure
de plani�cation du traitement en protonthérapie. Les principaux avantages et incertitudes
des di�érents systèmes de délivrance y ont été décrits, et en particulier ceux qui concernent
la technique récente des balayages de mini-faisceaux (ainsi que l'optimisation multi-critères,
la sensibilité aux incertitudes ou robustesse, les e�ets biologiques et leur rapport aux trans-
ferts d'énergie linéique ou TEL). Les résultats très prometteurs des simulations Monte Carlo
(considérées comme les méthodes les plus précises pour calculer les distributions de dose en
radiothérapie) ont amené une large communauté à évaluer leur apport dans les systèmes de
plani�cation, dans les processus de contrôle qualité et pour l'acceptance des nouveaux sys-
tèmes. J'ai donc mis en place et développé à partir d'outils existants les paramétrisations et
simulations Monte Carlo nécessaires pour comparer de nouveaux modèles de calculs analy-
tiques adaptés aux faisceaux balayés et les mesures e�ectuées pendant cette thèse à l'Institut
Curie. Les di�érentes lignes de traitement passives du centre de protonthérapie d'Orsay ont
également été simulées, notamment pour servir de base à l'étude des e�ets radiobiologiques
des protons sur les tissus ou cellules, étude abordée théoriquement et expérimentalement dans
la suite de la thèse. Ces simulations ont permis de dé�nir un modèle de calcul indépendant
des unités moniteur, grandeur servant à calibrer les faisceaux de traitements, lequel modèle
est actuellement en cours de validation clinique. A la di�érence des photons, les protons (ou
les ions) ont l'avantage de s'arrêter à une profondeur précise (liée à la position du volume
cible) après une di�usion latérale relativement faible, ce qui se traduit par une réduction
signi�cative de la dose intégrale reçue par les tissus sains. Toutefois, les incertitudes sur l'éva-
luation du parcours, ainsi que sur la modélisation précise de l'e�cacité biologique relative
constituent les principales limitations à une pleine exploitation du potentiel des protons pour
la radiothérapie, et leur évaluation demeure encore aujourd'hui un dé�.

Une nouvelle modélisation analytique de la forme des mini-faisceaux a donc été déve-
loppée et implémentée dans le TPS Isogray, tout en mettant particulièrement l'accent sur
l'accélération des temps de calcul et l'utilisation de fonctions paramétrables par les utilisa-
teurs. En e�et, avec un modèle de calcul rapide (les temps sont inférieurs à une minute pour
l'ensemble des plans testés), une évolution du logiciel vers la prise en compte de la robustesse
des plans ou de l'e�cacité biologique relative devient possible. La comparaison entre modèles
et mesures a marqué la �n de cette étape après une validation clinique de l'utilisation du
logiciel. Celle-ci a porté d'une part sur la conversion des niveaux de gris des images scanner
pour le calcul de la dose puis sur un travail global de comparaison entre calcul analytique et
simulations Monte Carlo sur quelques cas cliniques. D'excellents accords (écarts inférieurs à
2 % et 2 mm) ont été obtenus entre calculs et mesures de dose pour les cas théoriques ou
cliniques peu hétérogènes. Les écarts se sont avérés légèrement plus élevés mais acceptables
(entre 3 et 5 %, et 3 mm) pour les cas cliniques dans les zones les plus hétérogènes. A�n
d'améliorer les modèles existants reliant dose physique et e�ets biologiques, un modèle de
transfert d'énergie linéique analytique pour les protons a été développé et son impact testé
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à partir des résultats de mesures de survie cellulaires réalisées antérieurement à l'institut.
Les modèles d'e�cacité biologique relative publiés utilisant cette grandeur ont été testés a�n
d'évaluer leur précision et leurs di�érences. Tous les modèles prédisent une augmentation
signi�cative de la dose biologique à la �n du pic de Bragg, laquelle a pu être observée expéri-
mentalement lors des travaux de [Calugaru 2011a] sur des lignées cellulaires. La contribution
des particules secondaires a été étudiée a�n d'évaluer l'importance relative des types de par-
ticules entre elles : les protons primaires semblent le plus signi�cativement être à l'origine
des e�ets biologiques. A partir de données et d'une étude statistique, nous avons tenté de
corréler complications sur des organes à risque et dose délivrées, via l'utilisation de fonctions
basées sur l'équivalence biologique et la transformation de distributions de dose hétérogènes.
En dépit de statistiques favorables, les résultats de ces travaux, comme de tous ceux de la lit-
térature, ne permettent pas d'évaluer correctement l'impact clinique des �uctuations d'EBR
pour les protons, et les outils informatiques pour recalculer et mener avec plus de précision
ou d'ampleur ce type d'études rétrospectives n'existent pas.

L'ampleur du travail restant est donc conséquente pour introduire ces modèles biologiques
dans les TPS, dont les incertitudes se réduisent à peine après quelques décennies d'expérience
clinique, d'autant plus que les techniques modernes en cours d'implémentation introduisent
potentiellement des e�ets biologiques nouveaux et méconnus. La suite du travail de recherche
a porté sur la caractérisation des dépôts de dose dans le temps : en e�et, les tissus reçoivent
des niveaux de débits de dose très di�érents lors de l'irradiation. La compréhension et la
connaissance des paramètres machine gérant le transport des mini-faisceaux ont permis de
décrire les distributions de dose en termes de fonctions dépendant du temps et de l'intensité.
A�n d'étudier les e�ets de ces traitements pulsés à haut débit caractéristiques des faisceaux
de protons balayés, une expérience de radiobiologie utilisant un faisceau d'électrons et un
schéma d'irradiation similaire aux traitements a été mise en place. Les premiers résultats
obtenus sur une lignée cellulaire suggèrent des variations d'e�cacité biologique inférieures à
10 %, avec toutefois de larges incertitudes. Les résultats de ces expérimentations, en collabo-
ration avec le centre de recherche de l'Institut Curie, ne permettent donc pas de conclure et
une répétition des mesures avec un autre type de cellules semble nécessaire. En fonction des
résultats de ces investigations (mise en évidence d'un e�et biologique lié au débit et au frac-
tionnement temporel), des expériences in vivo pourraient être réalisées comme par exemple
une étude de la croissance tumorale sur de petits animaux a�n de caractériser cet e�et dans
des conditions plus réalistes et avec un faisceau de protons.

En conclusion, ce travail a permis d'une part de développer au sein d'un TPS clinique un
module de calcul accéléré pour les faisceaux de protons, au prix de plusieurs simpli�cations et
approximations. D'autre part, les méthodes de Monte Carlo, utilisées pour la validation de nos
algorithmes, se sont révélées précieuses et très précises pour la modélisation et compréhension
des phénomènes physiques et biologiques. Quelques limitations apparaissent cependant avec
ces méthodes numériques, liées à la di�culté de description de géométries réalistes parfois
complexes. On peut penser que les progrès actuels sur la parallélisation des codes analytiques
ou MC sont quant à eux en passe de régler nombre de problèmes liés aux temps de calcul,
et de rendre obsolètes certaines des approximations réalisées jusqu'à présent. Toutefois, il
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semble que la compréhension des phénomènes biologiques nous mène vers une échelle micro
voire nanométrique, que l'optimisation robuste ou adaptative des plani�cations de traitement
passe par la prise en compte de l'ensemble des scénarios possibles et par une multiplication
des calculs de dose. Les approches combinées et les interactions entre simulations numériques
et méthodes analytiques semblent donc aujourd'hui le moyen le plus e�cace pour étudier ces
di�érentes problématiques.
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Use of gEUD for predicting ear and pituitary gland damage following proton and photon 

radiation therapy 

 

Running title: Use of gEUD for predicting late effects 

 

 

Objectives: To determine the relationship between the dose to the inner ear or pituitary gland and 

radiation-induced late effects of skull base radiation therapy. 

Methods: 140 patients treated between 2000 and 2008 were considered for this study. Hearing loss and 

endocrine dysfunction were retrospectively reviewed on pre- and post-RT audiometry or endocrine 

assessments. Two normal tissue complication probability (NTCP) models were considered (Lyman-

Kutcher-Burman and Log-logistic) whose parameters were fitted to patient data using receiver 

operating characteristics and maximum likelihood analysis. The method provided an estimation of the 

parameters of a generalized equivalent uniform dose (gEUD)-based NTCP after conversion of dose-

volume histograms (DVHs) to equivalent doses.  

Results: All 140 patients had a minimum follow-up of 26 months. Twenty-six and forty-four percent 

of patients experienced mild hearing loss and endocrine dysfunction, respectively. The fitted values for 

TD50 and γ50 ranged from 53.6 to 60.7Gy and from 1.9 to 2.9 for the inner ear and were equal to 

60.6Gy and 4.9 for the pituitary gland, respectively. All models were ranked equal according to 

Akaike’s information criterion. 

Conclusions: Mean dose and gEUD may be used as predictive factors for late ear and pituitary gland 

late complications after skull base proton and photon radiation therapy. 

Advances in knowledge: In this study, we have reported mean dose effects and dose-response 

relationship of small organs at risk (partial volumes of the inner ear and pituitary gland), which could 

be useful to define optimal dose constraints resulting in an improved therapeutic ratio. 
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INTRODUCTION 

 

Proton beam therapy is a highly conformal technique that can maximize the dose gradient 

between tumor and surrounding structures. This technique has been widely used for skull base tumors, 

in which dose escalation to the target volume without increasing the dose to adjacent normal tissues is 

recommended (1). However, skull base tumors frequently arise adjacent to normal tissues such as the 

inner ears or pituitary gland, and it is often impossible to deliver the prescribed dose to the tumor 

without decreasing constraints to organs at risk (OAR). Our protocol (1) does not impose specific dose 

constraints on the pituitary gland or the inner ear, when they are located within clinical target volume, 

as one or both ears are often included in the radiation field and a substantial number of patients 

subsequently develop transient serous otitis media or sensorineural hearing loss, due to the proximity 

of the middle or inner ear to the irradiation field. Hearing preservation has been reported to be 

significantly related to the radiation dose to the cochlea (2, 3) and found between 0.5 and 2 years after 

irradiation (3). Similarly, the pituitary gland or the hypothalamus are also generally close to the target 

volume and partial pituitary failures are commonly reported radiation-induced late effects (4, 5, 6) 

with speeds of onset ranging from a few months to several years. As a wide range of doses are 

delivered to these critical structures, the objective of this study was to determine the dose-response 

relationship of the inner ear and pituitary gland for radiation-induced late effects of photon and proton 

therapy, and to show that gEUD may be used as a predictive factor for late complications.  

 

MATERIALS AND METHODS 

 

Population and endpoint definition 

From 2000 to 2008, 140 patients (114 adults and 26 children) with a histologically 

documented diagnosis of chordoma or chondrosarcoma (116 and 24 patients) of the skull base 

postoperatively received conventional fractionated radiation therapy: data from all patients with long-

term follow-up, treated by a combination of 3-D conformal photon and proton therapy (Fig.1 depicts 

the treatment plan for a patient with chondrosarcoma), were recorded (1). The photon component was 
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performed at one of the five oncology centers affiliated with our proton therapy center. Six to 20MV 

photons of a linear accelerator were used. Three to five isocentric coplanar or non-coplanar beams 

were generally designed. The proton part was performed with the 201-MeV proton beam of the 

synchrocyclotron and a fixed horizontal beam. Proton beams were delivered using the double 

scattering technique at Proton Therapy Center (PTC), and the widely used RBE value of 1.1 was used 

for proton therapy (1, 7). Fiducial markers and custom-made thermoplastic masks were used for 

positioning and immobilization. The irradiation procedure has also been previously described in more 

detail (1, 8). Photons represented two-thirds of the total dose and protons represented one-third (for 

80% of cases), except for 1 child and 5 adults who received proton therapy only. The median doses 

delivered by photons and by protons were 45 Gy (range: 0-45) and 26 Gray-RBE (range: 21.6-70.2), 

respectively. The median total dose delivered to the gross tumor volume was 70 Gray-RBE (range: 

67–74) for adults and 68.7 Gray-RBE (range: 54.4-71.8) for children, in fractions of 1.8-2Gy/day for 5 

consecutive days per week. No patient included in this study received concurrent chemotherapy. 

Matched CT scan and MRI (with 2 to 3mm slice thicknesses) were systematically used to 

delineate target volumes and OAR, by the same 3 experienced physicians. Inner ears and pituitary 

glands were contoured for all the patients from initiation of the protocol. The hypothalamus was also 

contoured for 26 children (mean age: 12.8 years), who will be analyzed separately. As this study 

focussed on hearing loss, cochleas and internal auditory canals (IAC) were also contoured for 70 

patients treated between 2004 and 2008 in order to provide a comparison of organs response 

sensitivity. 

All patients had follow-up (every 6 months for at least 2 years and then yearly) and hearing 

tests (pure-tone average of frequencies audiometry) or neuroendocrine assessments conducted 

immediately before treatment and at regular time intervals after completion of therapy. None of the 

patients enrolled in the study presented any hearing loss or endocrine dysfunction prior to treatment. 

Minor and mild side effects (≥ grade 1-2) were considered and retrospectively scored according to the 

National Cancer Institute Common Terminology Criteria for Adverse Events (CTCAE, v4.03): 

hearing loss >15dB at 2 contiguous test frequencies, tinnitus or endocrine functions outside of the 

normal reference range (hyperprolactinemia, delayed thyroid stimulating hormone (TSH) response to 
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thyroid releasing hormone (TRH), panhypopituitarism) were considered to be late effects (5, 6). 

Growth hormone deficiency was often the first endocrine deficiency observed in both children and 

adults but was not followed for adults in this study.  

 

Equivalent uniform dose, NTCP models 

The concept of EUD was originally introduced for tumors (9, 10, 11), and was subsequently 

generalized to both tumors and normal tissues (12): it represents the uniform dose resulting in the 

same response probability as a corresponding inhomogeneous dose distribution. The parameter “a” of 

the generalized gEUD (Eq. 1) is optimized to give the best fit to patient data: “a” is organ-specific and 

can be derived from observed dose-response data. gEUD tends toward the maximum dose when “a” is 

large (OAR with serial architecture), and towards the mean dose when “a” approaches one (OAR with 

parallel architecture), meaning that gEUD and “a” characterize the dose response behavior of the 

OAR. 

 

(1) 

 

where vi is the volume fraction of the dose bin corresponding to the dose Di. 

 

In this work, we used the classical Lyman-Kutcher-Burman and Log-logistic models both with 

dose-volume histograms (DVHs) reduced to generalized equivalent uniform dose (gEUD), as the 

actual organ dose is nonuniform. Because of the small volume of the cochlea and the pituitary gland, 

dose–volume analysis has been rarely performed and only mean dose effects have been mainly 

reported (13, 14). As steep dose gradients can be achieved with proton beams (and a fortiori with 

combined photon-proton beams as discussed in 8), we considered that nonuniform doses could be 

delivered within the organ volume and that dose-volume analysis could be evaluated for partial 

volumes of the OAR (15).  

The first step consisted of estimation of the value of parameter “a”, for which a model can be 

built with gEUD that best describes the data. We used an optimized method for determination of this 
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parameter, based on receiver operating characteristics (ROC) as described by [16-17]. As a higher area 

under the ROC curve indicates a more accurate model (18), we determined the value of “a” that would 

maximize this area. The gEUD model is thus used as a discriminant to separate the groups with and 

without defects. The ROC curve analysis is used for evaluating the link between gEUD and clinical 

outcomes and therefore estimating the seriality of the tissue response to radiation. 

As the normal tissue complication probability (NTCP) has a sigmoid shape when plotted as a 

function of gEUD, gEUD can also be used as input parameter for this probability model. The 

maximum likelihood method was then used to determine in 3D parameter space the best estimation of 

all the parameters (a, TD50 and γ50 ) of the NTCP models for our patient data. 

 Because of their simplicity or widespread use (9, 19), the Lyman-Kutcher-Burman (Eq. 2) and 

Log-logistic formula (Eq. 3), which describes the dose–response relationship for normal tissues (11, 

20, 21) based on TD50 (tolerance uniform dose delivered to the whole organ for 50% complication rate 

at a specific time) and γ50 (slope of the response curve at TD50), were used to calculate the NTCP with 

DVH reduced to gEUD. 

 

(2) 

 

 

 

 

 

 

(3) 
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 Dose calculations were established with dose scoring grid resolution of 1x1x1mm
3
 by the 

ISIS3D treatment planning system (Technologie Diffusion, France), which comprises broad beam and 

pencil beam algorithms for proton beam calculations (22, 23, 24) and dose engine for photons. The 

photon algorithms are based on a double decomposition algorithm and Clarkson-Cunningham 

integration, with inhomogeneity corrections based on the 3D subtraction method (25). The 

dose/volume histograms are calculated with a random sampling method. Proton and photon plans were 

done on the same CT, with tissue inhomogeneity corrections. Analytical models and optimization of 

the parameters were performed using the Matlab
®
 computing environment (Mathworks, Natik, MA, 

Version 7.0.0). 

 

Statistical analysis 

In order to estimate the best parameter “a” (that would maximize the area under the ROC 

curve AUROC), ROC curves were generated by plotting “sensitivity” versus “1-specificity” and by 

changing the initial “a” value (between 0.1 and 50 with 0.1 steps). We plotted the ROC curve defined 

by the fraction of cases with complications and gEUD > D0 versus the fraction of cases without side 

effects and gEUD > D0, for all values of D0. The area under the curve reflects the accuracy of the 

model: a higher area implies more accurate parameterization. Furthermore, AUROC has the property 

to be equal to the Mann-Whitney (Wilcoxon) statistic, which gives the probability that a positive 

patient has to have a higher rank than a negative one. The estimation of parametric confidence 

intervals for the AUROC estimates was performed as described by other authors (16, 18). 

The maximum likelihood method was also used to simultaneously determine the best 

estimation of a, TD50 and γ50 parameters of NTCP modeling (26): the value of the parameters 

maximizing the logarithm of the likelihood function L was defined by: 

 

(4) 

 

where the vector   is composed of the model’s parameters, NTCPi is used when the i
th
 patient 
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experiences a side effect, and (1-NTCPi) when no side effect is observed. One-dimensional 95% 

confidence intervals (CI) for the maximum likelihood estimates were calculated using the profile log-

likelihood method. The two NTCP models were informally compared using the Akaike Information 

Criteria (AIC): a better fit to the data corresponds to smaller values of AIC (27). 

 

RESULTS  

 

Inner ear study 

 Data from 280 DVHs for ipsilateral and contralateral inner ears were recorded and analyzed 

(only 138 and 133 datasets were available for the cochlea and IAC, as contouring of these structures 

was only started later). Hearing loss was scored per ear, and we assumed that the two ears of the same 

patient could be analyzed as independent observations (as also suggested in [28]). During follow-up, 

73 cases experienced significant late effects, mainly hearing loss, tinnitus or otitis media and 207 cases 

did not experience any complications. The mean volume and radiation dose to the various subvolumes 

of the ear are shown in Table 1. Figure 2a shows the cumulative DVH for patients with and without 

late effect. Significant differences in complication rate were observed between low doses and high 

doses: the mean doses with/without toxicities are shown in Table 1. A mean dose of 54Gy can be 

qualitatively associated with auditory toxicity, but a significant cutoff value for tolerable radiation 

dose cannot be easily deduced, as even very high doses to small volumes did not always induce 

complications: for example the toxicity incidence for inner ear is 20% for mean doses <54Gy and 45% 

for mean doses >54Gy.  One patient experienced unexplained hearing loss with a mean dose to the 

cochlea of less than 10Gy. 

As a cutoff dose has not been determined, ROC analysis was used to select the best “a” 

parameter of the gEUD (that maximized AUROC). As shown in Fig. 3a and also listed in Table 2, the 

“a” values that most clearly distinguished between the groups with and without late effects are 

different when considering different subvolumes of the ear. The AUROC±standard deviation (using 

Wilcoxon statistic) values for these curves are also listed in Table 2. All the models correctly fitted 

clinical data and presented good performance with maximum AUROC values close to 0.86 for the 
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inner ear, 0.81 for the cochlea and 0.72 for IAC. However the standard deviations were quite wide and 

no significant differences in relative importance of dose levels were found in the AUROC values 

obtained by using gEUD model. Parameters a, TD50 and γ50 were then estimated from the logistic and 

LKM regression model and listed in Table 3. The fitted (gEUD) dose–response curves for the inner 

ear, IAC and cochlea together with the experimental data are shown in Fig. 4-a-b-c.. For all the organs, 

best “a” values were below 1.2 and gEUD tended towards the mean dose. For patients with no 

complications, the mean gEUD calculated with the previous best “a” value for the inner ear was 

37Gy±14. For patients who experienced hearing loss (73/280 patients - 26%), the mean gEUD was 

56Gy±10.  

 

Pituitary gland and hypothalamus study 

 Data from 103 adults patients (subset of previous ear study) were recorded: 45 cases 

experienced significant late effects and 58 cases did not experience any complications. Figure 2b 

shows the cumulative DVH for adult patients with and without pituitary gland late effects. 

Characteristics such as mean volume and mean radiation doses to the various structures are shown in 

Table 1. High radiation doses appeared to be correlated with the rate of pituitary deficiency, but a 

specific cutoff for tolerable radiation dose cannot be qualitatively determined. The method appeared to 

have a good performance for adults with AUROC values close to 0.86. For adult’s patients who had 

no complication, the mean gEUD(a=6.4) to the pituitary gland was 50.5Gy±19 and 65Gy±5 for those 

with any endocrine dysfunction (45/103 adults - 44%). 

The same analysis was also applied to 26 children with skull base tumors for whom pituitary gland 

and hypothalamus DVHs were available: 10 cases experienced minor or mild late effects and 16 cases 

did not experience any complications. The mean dose±standard deviation to the pituitary and 

hypothalamus were 45Gy±25 and 35Gy±22 respectively for children with no complications, and 

58Gy±8 and 44Gy±13 respectively for children with any endocrine dysfunction (10/26 children - 

38%).  AUROC values for the hypothalamus (0.65) were slightly higher than for the pituitary gland 

(0.59) but proved to be relatively flat as a function of the parameter “a”.  In addition, the AUROC for 

the paediatric cohort was much smaller than that obtained for adults (0.59-0.65 vs 0.86). 
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Table 3 lists data for children and adults for specific outcomes: incidences and mean doses are 

shown for the main radiation-induced endocrine dysfunctions, showing that the relationship between 

dose or gEUD and outcome may depend on the type of effect. The fitted (gEUD) dose–response curve 

for adult pituitary glands, together with the experimental data is plotted on Fig. 4b, but was not applied 

to children data, due to the small sample size. Optimum values for the parameters are shown in Table 

2. 

DISCUSSION, CONCLUSION 

 

Inner ear analysis 

A review of the literature conducted by Bhandare et al. (14) as part of the QUANTEC 

reporting (QUantitative Analysis of Normal Tissue Effects in the Clinic) reported significant hearing 

loss with increasing doses to the cochlea, but no specific dose cutoff was defined. In their review, the 

initial recommendations of TD5/5 = 60Gy, TD50/5 = 70Gy suggested by Emami to minimize the risk 

for hearing loss were updated to a mean dose to the cochlea ≤45 Gy. Due to the small volume of the 

ear (especially the cochlea) and to the limited importance of dose gradients in previous studies, dose-

volume or functional organization analysis of the subunits of the ear have never been performed, to the 

best of our knowledge. Previously published data on ear complications suggested that the ear is a 

parallel organ (14). Our data confirm this trend for the cochlea, in which the best “a” value is close to 

1, as well as for the inner ear and IAC, which seem to present a more parallel architecture. As reported 

by some authors (14, 28, 29), an initial γ50 value of 4 could be a reasonable estimate for an OAR. γ50 

values of 2.75 and 3.4 have been reported for the mean dose to the inner ear, and γ50 values between 

0.7 and 3.4 have also been reported depending on adjustments for risk factors. We determined this 

parameter and found values between 1.9 and 2.9 depending on the subvolume (see Table 2). The Log- 

logistic model for the probability of hearing loss was also used by Honoré et al. (28), who reported a 

TD50 value of 48Gy. In this study, all models were ranked equal according to Akaike’s information 

criterion. We found a slightly higher TD50 (53.6Gy) using the gEUD as dose endpoint in the 

probability model with fairly small values for “a” (between 0.1 and 1.2). 
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 Our results indicate that mean dose and gEUD with small “a” values (≤1.2) to the cochlea or 

inner ear accurately predicts the risk of late hearing effects. Indeed the mean dose model corresponds 

to the best criterion for small OAR where the dose gradients are of minor importance. As the ear may 

be composed of subvolumes that respond to irradiation independently of each other, a more detailed 

study would be required to assess the mechanisms of hearing loss: contouring of several other 

subvolumes of the inner ear, such as the vestibule or semicircular canals, or even the middle ear in 

order to determine whether maximum doses reach any critical structures. 

 

 

Pituitary gland and hypothalamus analysis 

 Darzy et al (30) published an overview of radiation-induced hypopituitarism. The incidence of 

endocrine dysfunction mainly depends on dose, age at irradiation, fractionation and gender, and can 

occur after doses as low as 18 Gy. In adults, one team demonstrated a dose-effect relationship with 

DVH analysis (6). They reported that a minimum and maximum dose of 50Gy and 70Gy for pituitary 

gland were predictive of endocrinopathy. A maximum dose of 50Gy to the hypothalamus was also 

predictive of higher rates of endocrine dysfunction. In our study, we found that a mean gEUD(a=6.4) 

value > 65Gy to the pituitary gland was a significant risk factor for endocrine dysfunction. 

 There is no consensus in the literature concerning the predominant site of radiation damage in 

children, as both the pituitary and the hypothalamus appear to be involved. In our study, we were not 

able to estimate the best “a” values in the paediatric cohort because the AUROC and the range of 

variation for “a” parameter for the paediatric cohort were much smaller than that obtained for adults, 

indicating that the model is not as accurate for prediction of events in children as in adults, probably 

due to the insufficient number of data for children. In accordance with previous studies (6, 30), the 

structures for these organs could be consistent with parallel and serial architectures respectively. 

However, our data for children show that the hypothalamus has a higher AUROC than the pituitary 

gland, and could be a more predictive organ for endocrine dysfunction. The mean gEUD(a=1) value 

for the hypothalamus of children experiencing complications (48Gy±12 and 57±12 for 

hyperprolactinemia or growth hormone deficiency) is also consistent with the hypothalamus cutoff 

reported by (6) for adults.  
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Limitations of predictive model and uncertainties 

 Clinical studies are essential to confirm the ability of the NTCP model to predict toxicity. 

Literature describing the dose–volume relationship for normal tissues has become more abundant, as 

reviewed by the QUANTEC (see [31] in their recent report). Although our individual organ-specific 

study followed some of the recommendations for coding toxicity, inherent limitations and 

uncertainties restrict the usefulness of our work and further investigations in a larger population study 

will be needed to confirm our preliminary results. Due to the small number of patients and late effects 

observed in children, the power of our analysis is limited and major uncertainties persist in the ROC 

method and for determination of fitted parameters. There is also a high degree of uncertainty 

concerning α/β values: the robustness of EUD and NTCP concepts has not yet been thoroughly 

evaluated for normal tissues (14). To account for variations in dose per fraction in different 

subvolumes of an OAR (19, 32), total physical dose corresponding to each DVH bin can be converted 

into isoeffective dose EQD2 for 2Gy fractions. This correction (which has not been done in this study) 

was extended to take into account dose per fraction effect that can be appropriate especially for the 

low α/β  ratio usually observed in normal tissues. Moreover, healthy organs are usually irradiated 

heterogeneously at lower doses or different doses per fraction than tumors, and this increases the 

uncertainty of the effect. 

The use of several analytic functions, for example logit or probit functions to obtain an 

appropriate NTCP fit to clinical data has been investigated by several authors since the differences 

between functions, particularly their asymmetry to model the sigmoid shape of normal tissue 

complication probabilities, could be significant (21, 33). However, accurate modelling of the dose-

volume effect is complex due to the difficulty of collecting a sufficiently large volume of data with no 

restriction in incidence range, and no consensus has been reached concerning the optimal model to be 

used. For the purposes of this study, we quantitatively compared two classical models (Lyman-

Kutcher-Burman and Log-logistic) with DVHs reduced to gEUD to determine whether the difference 

between the two models could be significant. gEUD with “a” tissue-specific parameter was introduced 

into the NTCP modelling to account for dose heterogeneity. In our study, the difference between 



12 

 

AUROC values for different “a” values was never statistically significant, indicating a possible weak 

dependence of the best gEUD parameter with OAR dose heterogeneity and little impact on clinical 

NTCP modeling, or uncertainties in clinical data. 

Modeling the RBE of proton beams may also be important for accurate risk assessment. 

Despite abundant evidence indicating that RBE varies with many factors (for example our team 

reported on the variation of the RBE with depth in the spread-out Bragg peak of the 76 and 201MeV 

proton beams used for treatment in [7]), the use of a generic RBE of 1.1 at 2Gy in routine clinical 

practice seems reasonable in view of the lack of experimental data to define accurate RBE models (34) 

and the lack of clear clinical evidence for RBE variations. In practice, the gradient at the distal end of 

proton dose distributions is also rarely used (or used for a small fraction of the total dose) to spare 

critical normal tissues due to uncertainties about its exact position in the patient. In the near future, 

new Monte Carlo-based treatment planning, providing the computation of linear energy transfers and 

variable RBE, may help to reduce these uncertainties. 

 

Conclusion 

This study was designed to determine the dose-response relationships using equivalent 

uniform doses for certain OARs that often receive high doses during skull base irradiation and which 

may therefore present high complication probabilities. We used a method based on clinical data and 

receiver operating characteristics to determine the phenomenologic parameter “a”, and studied its 

relevance to explain a specific organ’s response to radiation. As expected, our study demonstrated 

significant correlations between certain normal tissues toxicities and high-dose 3D conformational 

radiation therapy, allowing estimation of cutoff values. The relationships that have been determined 

could be useful to define optimal dose constraints resulting in an improved therapeutic ratio, that are 

not too conservative and that take individual heterogeneous dose distributions into account. 
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Table 1. Characteristics of the subvolumes of the ear (140 patients), the pituitary gland and hypothalamus (103 

adults + 26 children) with and without complications (73/280 cases with hearing late effects, 10/26 children and 

45/103 adults with endocrinopathy). Data are expressed as mean±standard deviation (min- max). 

 

 

Table 2. Best estimates of LKM and Log-logistic model parameters with 95% confidence interval (CI), log-

likelihood (LL), Akaike Information Criterion (AIC) and mean AUROC. 

 

Organ at risk Number of  

structures 

Vol. (cm
3
) Mean dose (Gy-RBE) 

Without toxicity 

Mean dose (Gy-RBE) 

With toxicity (any endpoint) 

Inner ear  280  2.80±1.0 (1.20–5.10) 35.0±14.0 (0.6–61) 54.0±11.0 (30.6–73.3) 

Cochlea  138  0.11±0.07 (0.03–0.36) 36.8±14.0 (0.5–62.6) 54.6±16.0 (4.7–72.8) 

Internal auditory canal  133  0.22±0.07 (0.07–0.35) 42.0±16.0 (0–71.2) 54.0±15.0 (0.3–73.7) 

Pituitary gland (adults) 103  0.38±0.20 (0.06–0.90)  46.7±20.0 (1.8–68.3)  63.5±6.8 (34.0–72.8) 

Pituitary gland (children) 26  0.30±0.10 (0.10–0.50)  42.9±27.0 (2.0–69.9)  55.6±10.8 (39.7–71.5) 

Hypothalamus (children) 22  0.40±0.10 (0.10–0.70) 31.2±21.6 (1.4–64) 39.7±14.0 (13.0–54.8) 

 

Organ at risk 

 

Model 

a 

[95%CI] 

TD50 

[95%CI] 

γ50 

[95%CI] 

 

LL 

 

AIC 

Mean 

AUROC 

±SE 

 

Inner ear 

Log-Logistic 0.1 [0.1 -0.6] 

0.1 [0.1 -0.6] 

53.6 [51.8 -55.4] 

53.7 [51.9 -55.3] 

2.9 [2 -3.8] 

2.8 [2.1 -3.7] 

-74.4 

-74.2 

154.8 

154.3 

 

0.86±0.03 
LKM 

 

Cochlea 

Log-Logistic 1.2 [0.1 -3.6] 

1.2 [0.1 -3.6] 

56.0 [53.6 -58.8] 

56.0 [53.6 -58.5] 

2.9 [1.8 -4.3] 

2.8 [1.9 -4.2] 

-36.1 

-35.8 

78.1 

77.5 

 

0.81±0.04 
LKM 

Internal 

auditory canal 
Log-Logistic 0.1 [0.1 -4.5] 

0.1 [0.1 -4.5] 

60.7 [56.8 -65.0] 

61.0 [56.8 -65.0] 

1.9 [1 -3] 

1.9 [1 -2.9] 

-42.5 

-42.5 

90.9 

90.9 

 

0.72±0.05 
LKM 

Pituitary gland 

(adults) 

Log-Logistic 6.4 [0.9 -8.2] 

6.4 [0.9 -8.2] 

60.5  [59.1 -62.0] 

60.6 [59.1 -62.0] 

5.2 [3.1 -8.0] 

4.9 [3.1 -8.0] 

-43.2 

-43.2 

92.4 

  92.3 

 

0.86±0.04 
LKM 

Pituitary gland 

(children) 

- - 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

 

0.59±0.13 
- 

Hypothalamus 

(children) 

- - 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

- 

 

0.65±0.11 
- 
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Table 3. Incidence and mean gEUD for the main radiation-induced endocrine dysfunctions (10/26 children, 

45/103 adults) : the “a” value for gEUD is 1 and 6.4 for children and adults respectively. 

 

Type of dysfunction Number of  

cases 

Mean gEUD (Gy-RBE)  

to pituitary axis 

Mean gEUD (Gy-RBE)  

to hypothalamus 

Growth hormone (children) 7/10 (70%) 51±12 (40 – 71.5) 48±12 (23 – 64) 

Hyperprolactinemia (children) 2/10 (20%) 60±5 (56 – 64.8) 57±7 (52 – 62) 

Panhypopituitarism (adults) 17/45 (38%) 66±4 (59 – 75)  

Hyperprolactinemia (adults) 13/45 (29%) 63±9 (34 – 72)  

Hypothyroidism (adults) 5/45 (11%) 60±8 (52 – 71)  

Others (adults) 13/45 (29%) 62±5 (51 – 73)  
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Fig. 1. Typical treatment plan for a patient with a skull base chondrosarcoma treated up to a total dose of 70.2 

Gy-RBE with combined photon-proton therapy (34.2 Gy photons, 36Gy-RBE protons).  

 

 
Fig. 2. Cumulative DVH for patients with (red curves- squares) and without (green curves-circles) late effects: 

(a) cochlea, (b) pituitary gland (adults). 

 

 

 

Fig. 3. Variation of the area under the ROC curve with standard error for several subvolumes of the ear: (a) inner 

ear (b) internal auditory canal (c) cochlea, and (d) pituitary gland (adults) 

 

 

Fig. 4. Normal tissue complication probability for (a) inner ear (b) internal auditory canal (c) cochlea and (d) 

pituitary gland (adults) and best curves (Log-logistic/ LKM equivalent uniform dose models) fitting the clinical 

data (red: models, blue: experimental incidence). 
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Abstract 

Proton beam range is of major concern, especially when images used for dose computations are 

artefacted (for example in patients with surgically treated bone tumors). We investigated several 

conditions and methods for determination of CT-HU calibration curves, using two different conversion 

schemes. A stoichiometric methodology was used on either kilovoltage (kV) or megavoltage (MV) CT 

images and the accuracy of the calibration methods was evaluated. We then studied the effects of metal 

artifacts on proton dose distributions using metallic implants in rigid phantom mimicking clinical 

conditions. MV-CT images were used to evaluate relative proton stopping power in certain high density 

implants, and a methodology is proposed for accurate delineation and dose calculation, using a 

combined set of kV and MV-CT images. Our results show good agreement between measurements and 

dose calculations or relative proton stopping power determination (<5%). The results also show that 

range uncertainty increases when only kV-CT images are used or when no correction is made on 

artefacted images. However, differences between treatment plans calculated on corrected kV-CT data 

and MV-CT data remained insignificant in the investigated patient case, even with streak artifacts and 

volume effects that reduce the accuracy of manual corrections.  
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1. Introduction 

 

 Radiotherapy treatment planning is based on computed tomography (CT) imaging, acquired at 

conventional kilovoltage x-ray energies. The information provided by CT images is necessary to 

account for attenuation and scattering of radiation beams and also to delineate tumors and normal 

tissues. The relative electron densities or relative proton stopping power (depending on the type of 

radiotherapy) in human tissues are deduced from Hounsfield unit (HU) measurements. An accurate 

methodology to obtain the relationship between HU values and relative proton stopping power 

(stopping power ratio [SPR]) for proton therapy has been proposed (Mustapha 1983, Schneider 1996, 

Schaffner 1998). CT conversion methods have also been evaluated when applied to Monte Carlo dose 

calculations (Vanderstraeten 2007, Jiang 2007, Schneider 2000, Parodi 2007), in which mass densities 

are assigned to materials of known elemental composition. 

Good quality image acquisition is essential to ensure precise calculations of heterogeneity corrections. 

Several studies have demonstrated the effects of metallic implants (metal clips, fiducials, dental 

fillings, prostheses, etc.) on dose distribution and many aspects of their impacts have been discussed 

(Albertini 2006). CT Hounsfield unit calibrations have been studied in the context of artefacted CT 

images (Coolens 2003). Comparisons between measurements and calculations have been reported for 

photon therapy and the accuracy of treatment planning system algorithms has been investigated 

(Roberts 2001). More recently, many authors have investigated the dosimetric impact of artifacts and 

implants for proton or ion therapy, in which uncertainties can be more pronounced (Jakel 2006a, 

2006b). Indeed, the accuracy of targeting and determining the proton beam range is of major concern 

because small range errors can result in severe over- or underdosing of the target volume. Significant 

differences between predicted analytical calculations and Monte Carlo simulations have been reported 

(Bazalova 2007, Newhauser 2007a, 2007b, Tourovsky 2005). However, as positioning accuracy has 

increased dramatically over the last decade with high degrees of dose conformation to tumors (sharp 

penumbra, intensity modulation), metallic markers are frequently implanted when the anatomy of 

interest is not clearly visible (for example tantalum markers in ocular therapy, fiducials in prostate 

therapy). Metallic spine stabilizing implants can sometimes be found in patients with surgically treated 

bone tumors (such as chordoma) and some authors (Rutz 2007, DeLaney 2009, Staab 2011) have 

reported higher local recurrence rates in those patients. Various methods have been proposed to reduce 

metal artifacts in CT images: Wei et al (2002) developed image processing algorithms (smoothing and 

scaling) and evaluated the improvement in treatment planning dose calculations of the artifact 

suppression method, for photons, electrons and protons (Wei 2007). In current practice, regions of 

interest (metallic implants and streak artifacts) are delineated and their relative stopping powers are 

attributed manually. In both methods, artifacts are suppressed but information about relative densities 

of implants is lost, as the elemental composition of metallic implants is generally unknown due to the 
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wide range of materials used, and, as a result of the intense absorption of x-rays by metal, the HU 

values for implants reach the limits defined by manufacturers, or even saturation. Neither the use of 

extended CT-scale (Coolens 2003) nor the use of megavoltage imaging with conventional methods 

improves the accuracy of determination of relative stopping powers for metals (Newhauser 2008). 

However, the use of megavoltage CT appears to provide images with sufficient accuracy to allow dose 

recomputations (Mackie 1993, Langen 2005), with differences in mass densities still providing good 

image contrast and minimization of streak artifacts from high Z materials. In this study, we 

investigated several stoichiometric calibration methods to determine their accuracy for calculation of 

proton beam ranges. The calibration curves of a kVCT scanner and a MVCT device were established. 

The validity of the conversion method was studied in the presence of heterogeneities and metallic 

implants and the influence of acquisition parameters was evaluated. Treatment plans were calculated 

for low and high energy images, following the entire treatment process with a passive proton beam 

spreading technique (i.e. from image acquisition to positioning and irradiation of our phantom). 

Calculated compensators (which reflect 2D adjustments of proton ranges to tumor) were also 

compared between the various conversion methods. 

 

2. Materials and methods 

 

2.1 Imaging equipment, measurement set-ups 

 

 The primary objective of this study was to compare two methods of CT Hounsfield unit 

calibration using various acquisition protocols: kVCT images were acquired on a Toshiba Aquilion 16 

scanner, and MVCT images were acquired on a TomoTherapy Hi*Art II system (TomoTherapy, Inc) 

using the  standard imaging protocols for radiotherapy listed in Table 1.  

 

Table 1. CT scanning parameters used for measurement of Hounsfield units 

CT scanner Tube voltage Slice thickness FOV Filter 

Toshiba Aquilion 16 120kV 2mm 240, 320, 400 FC43 

TomoTherapy Hi*Art II 3.5MeV 2mm 400 - 

 

The stoichiometric calibration procedure described in the literature (Mustapha 1983, Schneider 1996, 

Schaffner 1998) was used to determine the tissue substitute calibration curve:  

- a set of materials with known elemental composition and physical density close to tissue 

samples (although the sample is not required to strictly resemble tissue-) was used. 
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- the substitutes were scanned in the CT scanners and the corresponding Hounsfield values were 

extracted. 

- the elemental composition information and Hounsfield values were fitted to the equations used 

for calculation of photon total attenuation coefficient to CT scanner measurements. 

- this parameterization was used to compute the Hounsfield values of a selection of ICRP 

tissues (Appendix A) and the relative proton stopping power was calculated for these tissues. 

- the final calibration curve was fitted to the data (Hounsfield values vs. relative stopping 

powers): linear fits were calculated for bone, adipose tissue and organ and muscle categories 

separately, in order to split the final curve into 7 segments. 

 

The tissue substitute samples belong to several electron density phantoms (RMI gammex, CIRS) and 

were scanned individually in the center of a water phantom in order to ensure same photon spectrum 

for each sample (Schaffner 1998, Constantinou 1992). Whereas proton stopping powers ratios are 

more or less independent of proton energy (as the stopping power ratio of protons varies very slowly 

with energy, we considered that SPR remains constant over the therapy energy range), photon 

attenuation is strongly dependent on the energy spectrum used and can vary with the size of the 

phantom and the position of the sample. Three metal samples (aluminum, titanium and a titanium 

pedicle screw) were also selected to study the CT scanner response and the accuracy of our calibration 

curves. The CT number for each sample was determined by the mean value of the CT numbers within 

a region of interest centered on the material. As the standard deviation of the voxel values of a CT 

image were expected to follow the inverse square root of dose or slice thickness, imaging protocols 

able to reduce this noise were selected. 

 To illustrate the influence of hardening of the spectrum inside phantoms, or the influence of 

corrections made by manufacturers for various fields of view or phantom sizes, three different field of 

view diameters (240, 320, 400mm) and three different phantom sizes (50, 200, 330mm) were used. 

 

             (a)                        (b) 

Figure 1. CT calibration phantom (a), rigid phantom with heterogeneities and water tank (b) 
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 To determine the accuracy of the stoichiometric calibrations described in this study, a set of 

measurements was performed inside a water phantom in the presence of rigid phantoms. One phantom 

was composed of bone, adipose tissue, and air heterogeneities (Figure 1b): phantom image registration 

was performed with kVCT and MVCT scanners, the scans were imported into our planning system 

and dose distribution were calculated for a single proton lateral field using the corresponding CT 

calibration curve (kV or MV). As the water tank is part of the phantom (the solid phantom is placed in 

front of the water tank as shown in Figure 1 b), it can be used to measure 3D dose distributions with 

air ionization chambers (IBA Scanditronix-Wellhöfer, type CC01 with an active volume of 0.01 cm
3
 

and 3 mm in diameter) in order to compare dosimetric results with calculations. Irradiations were 

performed at the Institut Curie Proton therapy center (Orsay, France) on the 201 MeV proton beam 

line used for intracranial treatments. As described by Nauraye (1995), this 5-meter long passive-type 

beam line consists of two scatterers for radial spreading of the beam, an energy absorber to shift the 

proton range to the prescribed value, a rotating aluminum modulator to achieve spread-out Bragg 

peaks in the depth of the phantom, several brass collimators, and two monitor ion chambers.  

 A secondary objective of this study was to investigate the accuracy of MVCT images for 

treatment planning in patients with metal implants by using the phantom described in Figure 1 b after 

adding a titanium screw in front of the water tank. A second plan was then calculated for a patient with 

spinal chordoma. Scans with MVCT images and calculations were performed as described above and 

proton therapy treatment plans and measurements were compared to quantify range errors and possible 

improvement in treatment planning of our methods. The gamma index evaluation (as a surface in the 

thickness-distance space of the compensator) and dose-volume histogram (DVH) comparisons were 

used to quantify differences in range calculation and tumor coverage.  

2.2 Treatment planning system (TPS)  

Treatments plans were calculated by using the Isogray treatment planning system (Dosisoft, 

Cachan, France), which contains a pencil beam algorithm for proton beam calculations, based on the 

theories proposed by Gottschalk (1993), Hong (1996), Szymanowski (2001). Dose calculations, 

comparisons of treatment plans and CT calibration curve conversions were performed with this 

software. Some automatic tools can be used to delineate streak artifacts, measure HU values over 

regions of interest and reassign HU values or stopping power ratios inside the artifact areas, structures 

or voxels: these tools are generally used for clinical images of patients with metal implants, containing 

severe streak artifacts (Figure 2). The following steps were performed to compare kVCT- and MVCT-

based approaches:  

- a first plan (referred to as “standard kVCT” plan) was created on the kVCT scan, according to 

our current clinical procedure: bright and dark streak artifacts were manually delineated in kV 
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images, and replaced by nominal values of equivalent tissues near the artefact. The implants 

were manually delineated on these images, and their relative stopping power manually 

attributed to a nominal value (see Table A2.). 

- a second plan (MVCT plan) was created on the MVCT scan: the initial HU values in the 

MVCT images were not modified and were used for dose and compensators calculations. 

- a third plan (referred to as “upgraded kV_MVCT” plan) was created on the kVCT scan, using 

corrected kVCT images for dose calculations and MVCT images for delineation. Bright and 

dark streak artifacts were manually delineated in kV images. As artifacts were reduced on 

MVCT images, the implants were manually delineated on these images, and then imported 

into the kVCT image set. Bright and dark streak artifacts and implants were then corrected in 

the kVCT images with assignment of the relative stopping power ratio measured in the MVCT 

images. 

 

 

 

 

                           (a)                    (b) 

Figure 2. Image of a titanium screw and nitinol rod: (a) MVCT 

image with no artifact (b) kVCT image with streak artifacts 

 

2.3 Jackson and Hawkes method 

 

Basic equations 

For a mixture of elements, the total attenuation coefficient µ can be obtained in the “Jackson and 

Hawkes” form (Jackson 1981), using Rutherford’s parameterized cross section of scattering processes:  

 

(1) 

where ρNg is the electron density and Kph, Kcoh and KKN are constants which characterized cross 

sections of photoelectric effect, coherent scattering and the cross section of Klein Nishina, 

respectively. These coefficients are proportional to the mean of the cross sections of the various 

processes at the energy considered, in barns. Ng, Z1, Z2, and λi are given by:  
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(3) 

where NA is Avogadro’s number, Zi is atomic number, Ai is atomic weight of the ith element 

The constants Kph, Kcoh and KKN are dependent on the scan technique used and parameterize the 

response of the CT scanner. They are deduced from the HU measurements of samples with known 

chemical composition. These samples are scanned and independent linear fits are performed for each 

HU region for each scanner. These coefficients can then be used to predict HU and relative stopping 

power ratio (Mustapha 1983) for a wide range of tissue compositions reported in the literature (ICRP). 

2.4 Midgley method 

 

Basic equations 

 Jackson and Hawkes equations (Jackson 1981) are generally used at diagnostic x-ray energies, 

in which both the photoelectric effect and the Compton scattering have a substantial influence on CT 

numbers. Their accurate parameterization of the x-ray attenuation coefficient has been examined in the 

10keV-1.022MeV energy range for photoelectric interaction, coherent scattering, and Compton 

scattering. Indeed, the main photon attenuation effect in tissues at kV and MV energies is Compton 

scattering. However, for higher energies, the model should theoretically incorporate parameterization 

of the cross-section for electron-positron pair production. For example, for 100 keV photons in water, 

Compton scattering accounts for 98%, and the photoelectric effect accounts for 2%. For 3.5MeV 

photons in water, Compton scattering accounts for 96%, whereas pair production accounts for 4%. As 

the imaging mode of the tomotherapy unit delivers photons up to 3.5MeV (Jeraj 2004), we do not 

know whether parameterization without pair production would still be as accurate as at lower energies. 

As a parameterized scheme for the x-ray linear attenuation coefficient has already been described 

(Midgley 2004, 2005) for energies from 6keV to 125MeV and for biologically important elements (1 ≤ 

Z ≤ 20), this parameterization was applied to our stoichiometric calibration procedure instead of 

Jackson’s parameterization to predict total attenuation coefficient µ for mixtures. This method consists 

of calculating the attenuation coefficient µ(Zmix,E) for a material of known elemental composition 

(mixture, atomic number Zmix) at energy E, as follows:      

(4)

 

 ∑
=

=
N

1k

mixmix k),k)M(ZS(E,E),µ(Z
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where the kth coefficient S(E, k), has units of barn per electron
k
. Numerical values of these energy 

dependent coefficients have been determined by Midgley. 

The number N of coefficients S(E,k) can vary from 1 to 5 depending on the energy. At higher energies 

(for example those of Tomotherapy unit), parameterization uses only two coefficients. M(Zmix,k) is 

defined as the statistical moment given by: 

(5) 

 

(6) 

where NA is Avogadro’s number, ρ(Zmix) is the mass density, Z ,A and w are atomic number, atomic 

mass and mass fraction of each element of the mixture, respectively. 

According to these formulae, we developed an algorithm to calculate the attenuation coefficient of a 

mixture of known elemental composition for a given energy spectrum. As the spectrum of the CT 

imaging beam is not precisely known, the algorithm fits a theoretical spectrum to the CT scanner 

spectrum using the elemental composition information and Hounsfield values for a set of materials. 

 

2.5 Parameterization for energy spectra 

 

 To determine the polyenergetic “real” spectrum of the imaging beam, the total attenuation of 

the k
th
 sample is expressed as the weighted sum of attenuations at the various spectrum energies used 

for imaging, considering discretization of the spectrum every bin of energy ∆E. Using equation (4), the 

total attenuation coefficient for a complex energy spectrum (with energies from Emin to Emax) can be 

expressed as the weighted sum of attenuations for each energy Ei. As energy spectra generally 

correspond to smooth curves, various discretizations were applied to estimate the integral of 

attenuation for all energies. We discretized energy into N values at 1keV intervals and verified that a 

smaller energy bin would not have altered the result of the fit. 
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As spectral knowledge is useful for dose calculations or for modelling the response of detectors, 

spectral functional forms were recently compared and benchmarked using Monte Carlo methods (Ali 

2012). Modelling the spectrum generally requires transmission measurements, Monte Carlo modelling 

and a priori knowledge of accelerator geometry. For example, the energy spectrum can usually be 

calculated by Kramers equation if no beam filtration is assumed (Kramers 1923), and corresponds to a 

straight line. As inherent and external filtration is always present, the theoretical spectrum is 

considerably modified, especially in the initial low-energy part of the spectrum. The use of Kramers 

formula would then require knowledge of the composition of the flattening filter and the geometry of 

the experiment, and the energy-dependent attenuation coefficient µ can be calculated. We preferred to 

use a functional form with only a few free parameters, which is easier to apply, while ensuring 

efficient computation. This function easily accommodates clinical spectra from selected beam 

energies, manufacturers and geometries, and is a simple model with three parameters, based on a skew 

normal distribution. The theoretical function spα,u,v(E) is then used to model the continuous spectrum 

of an imaging beam given by :   

 

(8)
 

with
 

(9) 

 

(10) 

 

and α, u, v coefficients that parameterize the response of the scanner. 

To fit the α, u, and v coefficients to the spectrum of the scanner, a set of substitutes was scanned in the 

CT scanners and the corresponding attenuation coefficient µk
measured

 was deduced for each sample k. 

We designed our function of merit fobj as a weighted sum of squared residuals, also called chi-squared 

and looked for a global minimum of fobj. We used a standard weighted chi-square minimization 

algorithm (Levenberg-Marquardt gradient method) to select the best coefficients to parameterize the 

scanner response. The values of these coefficients that minimize the merit function fobj then need to be 

determined: 
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where µk
measured

 and µk
calculated

 are the attenuation coefficients of the kth sample measured and calculated 

with equation (7), respectively, and σ is the measurement error of data, supposed to be constant and 

equal to 1 (Press 2007). 

 

2.6 Relative proton stopping power in human tissues 

 

 The relative mass stopping power can be calculated for human tissues, based on the Bethe-

Bloch equation (Schneider, 1996): 

 

(12) 

 

where β =v/c is the ‘normalized’ velocity  (the projectile’s velocity v ‘normalized’ to the speed of light 

c), me is the electron mass and I
m,w

 are the mean ionization energy of atoms for medium and water. 

The value of ln(I
m
) for a mixture can be calculated using the Bragg additivity rule (Seltzer and Berger, 

1982, Schneider, 1996): 

 

(13) 

 

with Zi, Ai Ii and wi atomic number, atomic weight, ionization energy (from the tables of Janni, 1982) 

and percentage contribution by weight of ith element i in tissue, respectively. The relative electron 

density of medium to water can be calculated using: 

          

(14) 

 

where ρ is the mass density and Ng is the number of electrons per unit volume defined in equation (2).  

 

The relative stopping power is almost independent of the proton energy (above 10MeV, for energies 

relevant to proton therapy, and for media with mean ionization energies comparable to water) and only 

depends on the material (except for high-Z materials). However, the ionization energy of water is 

estimated to be around 75eV, and different values have been obtained for this I-value, leading to 

uncertainties in the depth of the Bragg peak up to several millimeters (Andreo, 2009). Moreover, 

variability in the human-tissue composition is not taken into account, and this means that relative 

proton stopping power calculations will be average estimates until individual tissue composition 
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measurements are performed. Several methods have been recently investigated, but are beyond the 

scope of the present study. 

 

3. Results 

 

3.1 CT scanner conversions 

 

 To determine the constants Kph, Kcoh and KKN from equation (1) and u, v, α from equation (7), 

we used the phantom described in Figure 1a, scanned 8 standard tissue materials with known 

elemental composition (see appendix A) and followed the procedure described in section 2.1. As the 

values of the constants are dependent on the scanner and imaging protocol, we tested the conversion 

methodology for kVCT and MVCT scanners and for different phantom diameters (in air and for 

diameters ranging from 50mm to 330mm).  

 To illustrate the ability of our analytical algorithm to model CT scanner spectra, an 

optimization series was run on a data set for the MVCT device. The theoretical spectra are shown in 

Figure 3, showing that the calculated functions can fit fairly well with the data, with a normalized 

root-mean-square deviation of 1.5% and 2.1% for imaging and treatment spectra respectively. The 

algorithm was then used to fit parameterization to measured data. The HU value for water was first 

used as a quality control for calibration of the device. As the best results for fit were obtained when the 

HU values measured for water (one of the substitutes) were close to 0, the imaging device had to be 

recalibrated (with an air-scan calibration) before the next steps.  

 In this section, we present the results for our standard imaging protocol (see Table 1), 

corresponding to skull base treatments conditions (calibration performed with a phantom diameter of 

200mm). We selected a 2mm slice thickness in both protocols, as it is the smallest slice thickness 

available with the MVCT. The final curves were composed of 7 linear fits for different categories of 

tissues. For 120 kV images, the values ± standard deviation for Kph, Kcoh and KKN were 2.889±0.3 x10
-5 

, 3.296±6 x10
-4

, 8.475±0.15 x10
-1

 respectively and for u, v, α were 0.053±0.05, 0.045±0.04, 3.600±1.4  

respectively. For 3.5 MV images, the values ± standard deviation for Kph, Kcoh and KKN were 3.191±3 

x10
-7

, -5.577±6 x10
-5

, 9.097±0.17x10
-2 

respectively and for u, v, α were 0.98±0.3, 0.36±0.05, 0.89±0.2  

respectively. The R
2
 – value of both fits was 0.999. Plots of the data points for HU values are shown in 

Figure 4. For each material, the average HU number and standard deviation were determined within a 

circular region of interest. Mean standard deviation was 8HU for kVCT images and 38HU for MVCT 

images. For each imaging protocol tested, the differences between the two methods were less than 

15HU and no systematic difference was observed, indicating that the accuracy of the 2 methods could 

be equivalent to predict relative stopping power. The mean and standard deviations of the differences 
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between calculated and measured HU values for both methods and images sets were less than 2 and 8 

HU respectively. 

  

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3. Examples of theoretical imaging (left) and treatment (right) photon spectrum 

for MVCT and comparison with calculated spectra from equation (8). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 4. Comparison of measurement (blue curves) and calculation with “Midgley” conversion (red curves) of 

HU values for a set of tissue substitutes (see Table A1) with parameterization of CT units for a 120kV CT scan  

and a 3.5MV CT scan with a phantom diameter of 200mm and 2mm slice thickness. 

 

 HU numbers were then calculated for 40 human tissues (listed in Table A3.) and the results for 

the two methods were compared: the data points calculated with the “Midgley” method showed good 

agreement with those calculated with the “Jackson” method. The mean and standard deviations of the 

differences between the calculated HU values were 2.6 and 5.4 HU respectively for kV images, and 

1.1 and 1.9 HU respectively for MV images. The next step consisted of the fitted multi-linear 
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construction of the final curve expressing HU as a function of relative proton stopping power: as 

expected, the two final calibration curves were almost identical. Results of calculated HU values for 

human samples are shown in Figure 5 for low and high energy scanners, and the final calibration 

curves are plotted in Figure 6. Note that the slopes of the 2 curves were different and that the MV 

curve was almost linear from 0 to 1500HU, with MV HU values (greater than 100HU) lower than kV 

values. This is a result of the predominant Compton scattering effect for MV images, compared to the 

photoelectric effect, which presents a decreasing contribution as energy increases. As the photoelectric 

effect is proportional to atomic number according to a Z
3
 law, and as the Compton effect is linear with 

Z, calibration curves remained linear for high energy images when electron density increases, whereas 

HU values increased more rapidly for low energy images due to the higher relative contribution of the 

photoelectric effect. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5. Results for calculation of HU values for a large variety of human tissues (see Table A2), with 

parameterization of CT units for a 120kV CT scan and a 3.5MV CT scan with a phantom diameter of 200mm 

and 2mm slice thickness. Results are plotted for “Jackson” (red curve) and “Midgley” (blue curve) calibrations.  

 

 Several other conversions were performed with our kV and MVCT machines and are 

presented Figure 7: the results are consistent with measurements previously described in the literature 

for kV and MV images (Schaffner 1998, Langen 2005) and the final CT calibration curves were 

different when measurements were performed in air or in phantom with different diameters, especially 

for HU values in bone samples (the slope of the curve increased with increasing phantom diameter as a 

result of beam hardening effects). For kV images, the FOV also influenced calibration: the slopes of 

the final curves increased slightly with decreasing FOV. Variations of about 3% were observed for the 

SPR of cortical bone material (at 680 HU) when 50mm and 330mm phantom diameters and MV 

images were used. Variations were about 4% for cortical bone material (at 1400HU) when 200 and 

330mm phantom diameters and kV images were used. The effect of the FOV was investigated (only 

for kV images as the FOV of the MV machine is limited to 400mm): variations of 2% were observed 
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for the SPR of cortical bone material and for FOV between 240 and 400mm. The reason could be 

manufacturer-dependent, as filtration of the X-ray beam depends on the diameter of the FOV on the 

Toshiba Aquilion16 scanner. Practically no differences were observed in the curves up to 100HU for 

all experimental conditions. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 6. Variations of relative proton stopping power as a function of HU values, for a 120kV CT 

scan and a 3.5MV CT scan with a phantom’ diameter of 200mm and 2mm slice thickness. The top 

curve corresponds to MVCT images, and results are plotted for “Jackson” (red curve) and “Midgley” 

(blue curve) calibrations.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 7. Variations of relative proton stopping power as a function of HU values, for 120kV CT 

scan and 3.5MV CT scan, 2mm slice thickness, different phantom diameters and fields of view, 

“Jackson” calibration. 
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3.2 Dosimetric impact of high density metallic implants 

 

 Metallic implants are frequently used in patients (see Table A2. for examples of medical 

implants): in this section, we characterized the accuracy of the CT conversion method in the presence 

of metallic implants and streak artifacts. HU values of several high density samples (aluminum, 

titanium and spine stabilizing screw of unknown composition) were initially measured from MVCT 

images and their corresponding SPR values were deduced and compared to the relative proton 

stopping powers of these samples measured in water. The SPR values for metallic samples were 

deduced from measurement of the 90% distal dose position (i.e. the proton beam range) in a 

homogeneous water phantom for a single proton beam passing through the sample. The calculated 

SPR values given by the calibration curve were very close to measured values (mean difference <5%). 

As the elemental atomic composition of the implant is generally unknown, this means that the CT 

values given by extrapolation of the calibration curve can be relatively accurate for density implants 

up to 4.5 g.cm
-3

 (density of a titanium implant).  

 

 

 

 

(a) 

 

 

 

 

 

 

(b) 

Figure 8. Dose calculation for single beam irradiation of our phantom with heterogeneities and in the axis of a 

metallic rod: TPS calculations are presented with corrected kVCT images (a left) and MVCT images (a right), 

comparisons of 1D measurement in the axis of the metallic implant (b)  
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 We then compared the depth dose distributions calculated and measured for a spread-out 

proton beam passing through the rigid phantom in the presence of the metallic screw (Figure 8): bright 

and dark streak artifacts were manually delineated, as they appear in the kV images, and corrected by 

manually assigning SPR values. Lateral profiles as well as repeated depth dose profiles have been 

done every 0.5mm in the shadow of the metallic object to determine the central axis of the rod and 

SPR values. The SPR values for assignment of metallic areas in the kVCT images were those obtained 

by measurements in water (i.e. SPR = 2.5), whereas MVCT images were not modified. Figure 8 shows 

that the proton beam range (166 mm at the distal 90%) in water was accurately predicted by the two 

sets of images; however the calculations based on MVCT images were more accurate to predict the 

dose distribution in the distal part of the dose curve. This can be explained by the fact that MVCT 

images did not comprise any streak artifacts, while correction for these artifacts on kVCT images was 

not sufficiently accurate to precisely delineate the geometry of the metallic implant (lack of image 

information, saturation effects). Depending on the size of the high density area, the scattering effects 

predicted by the dose algorithm can have a significant impact in the central axis of the metallic rod 

(greater than 20% of the relative dose, behind the high density implant in water, Figure 8 b): 

delineation of the metallic rod with the kVCT images leads to overestimation of the diameter of the 

implant by 1mm, and therefore underestimation of the dose behind the high density implant. 

Moreover, the MVCT images showed that the density of the implant may not be homogeneous. 

 

3.3 Treatment planning calculations in clinical cases 

 

In this section, we evaluated the dose calculation accuracy of our TPS for patients with 

metallic implants: MVCT and kVCT images were both used to delineate the organ at risk and planning 

target volumes, after being registered to one another (approach described in section 2.2). The initial 

HU values in the MVCT scans were not modified and the same energy, modulation and geometry 

were used for the proton beams in both plans. The compensators were calculated for each type of 

image: for analysis, we first compared calculations in kV images with the use of the MV compensator, 

and then compared the compensators. The gamma evaluation method was used to compare range 

calculations throughout the surface of the irradiated beam (Low 1998, Depuydt 2001): an accurate 

comparison of the thickness matrices of the two compensators (deduced from KV or MV images) was 

therefore obtained by combining thickness differences and distance to agreement criteria. This method 

provided a graphical representation of the range errors induced by the artifacts, that are expected to 

increase in regions in which the protons travel through the implants. This representation also provided 

an estimate of the resolution that can be achieved with poor soft-tissue image contrast of MVCT 

devices: in the areas without artifacts, the ranges calculated with the two sets of images should be 

similar. Although the relationship between CT values and SPR is linear, the loss of contrast in the MV 
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image could result in smearing of the compensator, indicating insufficient resolution of the scan to 

achieve good conformation of the distal dose to the tumor, especially in the case of large slice 

thickness. 

As a first step, we compared the dose calculations obtained independently by using either 

kVCT or MVCT sets of images. a clinical case for which kVCT and MCCT images were available 

was chosen and the CT calibration curves obtained for the different sets of images were applied to this 

case for dose calculations. Comparative treatment planning was first performed for the dose 

distributions of two single beams, and for the total dose distribution (all the beams) of the clinical case 

(cf. Table 2. for initial plan parameters). 

 Figure 9 shows the 2-dimensional dose distribution for two proton fields with the compensator 

calculated from MVCT images, and after overlaying on the corrected kVCT images. Note that the 

density correction performed on kVCT images is sufficiently accurate to ensure good coverage of the 

clinical target volume, and that the 95% isodose in the kVCT set of images (i.e. 95% of the prescribed 

dose) is close to the 95% isodose obtained with the compensator calculated with MVCT images.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

       (a)                                          (b) 

Figure 9. Dose distributions for two beams (a) superior-anterior (b) lateral-anterior, with spine-stabilizing 

screws and one single beam (Clinical Target Volume: yellow): isodoses from the kVCT plan with 

compensator imported from the MVCT plan (dotted line) and isodoses from the kVCT plan with bright and 

dark streak artifact corrections (solid line).  

 

Comparison of 2 compensators calculated with the kVCT and MVCT sets of images for a clinical case 

(spine chordoma) has been performed: the maximal beam penetration range calculated for the lateral-

anterior beam is 167.9mm for kVCT images and 169.4mm for MVCT images, and the maximal range 

calculated for the superior-anterior beam is 173.2mm for kVCT images and 172.8mm for MVCT 

images. The compensators presented the same maximum thickness for the lateral-anterior beam (the 

mean absolute difference between compensator thickness was 0.8mm±0.5), and the maximum 

thickness difference for the superior-anterior beam was 1.4mm (the mean absolute difference between 

compensator thickness was 2mm±3). A graphical representation of the gamma evaluation and central 
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depth profiles is presented in Figure 10: 87% and 90% of the pixels of the gamma matrix were less 

than 1 for the superior-anterior beam and lateral-anterior beam, respectively. 

 

Table 2. Treatment planning data for the clinical case, abbreviations: CTV= clinical target volume (CTV-

LR receives 52.2Gy-RBE and CTV-HR 72Gy-RBE as prescribed doses, with RBE value of 1.1), D2 and 

D95: doses to 2 and 95% of the volume (Gy-RBE). 

Histology Chordoma 

Number of beams 11 

Implant volume 

(cm3) 

 kVCT:  8.2 

MVCT: 9.6 

D95 of CTV-LR  
53.5Gy-RBE 

D95 of CTV-HR  
70.6Gy-RBE 

D2 of brainstem  
60.7Gy-RBE 

D2 of spinal cord  
54.7Gy-RBE 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 10. Gamma comparison (left) of two compensators for: (a) lateral-anterior field (b) superior-anterior field 

in treatment of a chordoma with ∆th = 2mm and ∆d = 2mm, and comparison of depth profiles (right) along X 

and Y axis, at (X,Y) = (0mm, 0mm). 

 As a second step, and to assess the accuracy of our method using MVCT images, we 

compared the dose calculations and maximal beam penetration ranges obtained for the total dose 

distribution of our clinical plan (all beams). The mean and standard deviation for the differences in 

penetration range were -1.0mm ± 2 (11 beams were considered) and the two dose distributions were 

 

(a) 

 

 

 

(b) 
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overlaid and showed good similarity. A DVH comparison for the main organs at risk and target 

volumes is shown in Figure 11: D2 and D95 values differed by less than 0.5Gy between the 3 

approaches and only minimal differences were observed between kVCT and MVCT images. 

 

 

  

 

 

 

 

              

      (a)                                             (b) 

Figure 11. (a) 3D view of the case of spinal chordoma with the main organs at risk (spinal cord and brainstem) 

and target volumes (CTV-LR receives 52.2Gy-RBE and CTV-HR 72Gy-RBE as prescribed doses). (b) DVHs 

comparison: DVH from standard kVCT plan (dash-dot line), MVCT plan (solid line) and kVCT plan with 

compensator from the MVCT plan (dotted line).  

 

 Finally, we tried to determine how MVCT images could improve patient dose calculations and 

to what degree. In clinical practice, the proximity of metallic implants and organs at risk make field 

arrangement challenging, and field orientations are selected to ensure, as far as possible, that the 

implants are situated outside of the proton beam path. The limits of proton fields are sometimes 

defined tangentially to the outermost edge of the metallic implants, and the artefacts are corrected and 

assigned with an average normal tissue value. To test the robustness of our method, we compared two 

plans with kVCT images: the first one according to our current practice, and the second one by using 

MVCT images to define the limits and SPR value of the metallic implants and artifacts areas 

(“standard kVCT” and “upgraded kV_MVCT” approaches, as described in section 2.2). We used the 

theoretical SPR value of 3.2 for a pure titanium implant in the standard approach and the measured 

SPR value (around 2.5) for the upgraded approach. We also adjusted, when necessary, the limits of the 

beams to the edges of the metallic implant, as visualized on the MVCT images. We then compared the 

dose calculations between the original and modified plans. As expected for the beams with implants 

close to their lateral limit, we observed differences in maximal penetration ranges from 7 to 16mm: as 

shown in Figure 12 for one single beam, the uncertainty on the relative stopping power of the implant 

and on its accurate delineation introduces significant uncertainties in the range calculation for that 

beam. However, with the composite of all beams, the inaccuracies were averaged out and no 

significant differences were observed for dose distribution or HDVs. No significant differences were 
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observed between the compensators and the penetration ranges for the other beams, suggesting that the 

delineation and SPR assignment for artifact areas may be sufficiently accurate to limit dose 

distribution uncertainties.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 12. Axial dose distribution for one posterior field (the target for that field is part of the clinical 

volume shown in yellow): isodoses from the “upgraded kVCT” plan with compensators imported from 

the MVCT plan (solid line) and isodoses from the “standard kVCT” plan with bright and dark streak 

artifact corrections (dotted line) are overlaid. 

 

4. Discussion 

 

 As expected (Schaffner 1998), the kilovoltage and megavoltage imaging beam acquisition 

protocol settings, such as energy, phantom size or field of view have a major impact on the CT HU 

calibration curve. Metal artifacts are primarily caused by noise and beam hardening, which mainly 

affects high-density materials. As shown by Schaffner et al, (1998) and in agreement with our results, 

the beam hardening effect can be illustrated by the differences in HU measured between large and 

small phantom diameters. In the presence of metal, the artifacts appear as bright and dark shadows 

around the metal, and beam hardening reduction can also be achieved by dual-energy imaging or 

recently upcoming repeated reconstruction methods. However, the accuracy of the CT number value 

of the metal implant or the tissue in the shadow of the artifact cannot be improved by such artifact 

reduction techniques with kVCT images. Metal artifact reduction methods have therefore been, 

recently been to MVCT images (Paudel et al 2012), which could provide more accurate CT number 

values when corrected. MVCT images would then have two main advantages: the deviation of CT 

numbers from their true value for metal implants and the deviation of CT numbers for the tissues in 

artefacted areas around the implant would be reduced. For clinical purposes, a calibration curve 

corresponding to the scanner settings must be used. In our institution, we generally use one or two 

voltage settings for imaging for radiotherapy (for children and adults). However, the size of the fields 
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of view (FOV) and the thickness of the scanned tissue depend on treatment localization. We therefore 

decided to determine several calibration curves, each corresponding to a different FOV. TPS then 

consists of checking the acquisition setting parameters in DICOM image information and 

automatically using the curve that best corresponds to the chosen protocol. Slice thickness (or pitch), 

mAs intensity, and filters appear to have less influence on HU values: however, our current practice is 

to use the settings defined during calibration.  

 Elemental composition and tissue density significantly influenced the shape of the CT 

calibration curves: in this study, we evaluated the accuracy of Schneider’s stoichiometric method 

which can be considered to be our reference technique, and compared this method to a new method 

using parameterization of x-ray interaction cross sections (Midgley 2004). The two conversion 

schemes showed excellent agreement and used the same stoichiometric calibration method derived 

from sample measurements. Schneider’s method, commonly used in the range of diagnostic imaging 

beams, gave similar results in the range of megavoltage imaging as Midgley’s method that uses energy 

parameters from 10keV to 125MeV. We then evaluated CT calibration methods for low and high 

energy imaging beams in the presence of metallic implants, and found that the use of CT calibration 

curves can provide a good estimate of relative proton stopping power for some of the high density 

samples observed in patients. The implants tested in this study showed substantial variability in 

elemental composition and density which could not be evaluated without the use of MVCT images 

and correlation with the calibration curve. Moreover, the calibration curve for MVCT is linear, with 

lower HU values at high densities: this can be advantageous for imaging of metallic implants, while 

some TPS or scanners use thresholded HU allocation values that are unable to take into account such 

high HU values. 

 Due to the small number of clinical cases and limited number of implants studied, the power 

of our analysis is limited and the proposed method comprises a number of uncertainties. The 

differences between the proton ranges in the “standard kVCT” and MVCT approach ranged from -3 to 

2.5mm and had limited consequences on a patient dose distribution, as the combination of many fields 

compensates for errors in a single field. In real clinical practice, the use of kVCT images could lead to 

overestimation of the size of metal implants, and metal artifacts are usually overridden with the 

maximum known SPR value: in our clinical case, our study showed that the calculated ranges can be 

overestimated compared to those that would have been obtained by using information from MVCT 

images. Since no organ at risk is situated after the distal part of the beam, the clinical impact of this 

potential overshoot remains insignificant and, in this case, additional MVCT information would not 

significantly improve the accuracy of proton dose calculations. Since MVCT delivers additional dose 

to the patient and no significant difference was found in the investigated patient case, further work will 

be required to determine if MVCT could at least be used for delineation of regions with artifacts and 

implant before manually assigning relative stopping powers. Moreover, volume effects were observed 

on the images, depending on heterogeneity sizes that could influence the determination of relative 
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stopping powers. Spatial resolution of MVCT is lower than that of kVCT and the modalities of 

improving image quality are currently limited (reduce jaw opening or slice thicknesses, increase 

photon fluence): improvement in resolution is generally associated with reduction of contrasts or 

signal-to-noise ratio, as highlighted by Chvetsov (2010), and higher CT image noise can be significant 

leading to inaccuracies in the calculated proton range. Another issue is that of patient dose: MVCT 

doses delivered to the patient are higher than those delivered by kVCT and influence signal-to-noise 

ratio. In order to use our method in clinical practice, a large number of photons must be used for image 

acquisition. For “fine” setting of tomotherapy, the expected dose for a typical scan is about 3cGy, and 

could be justified by the gain in accuracy for dose calculations only for some patients with metallic 

implants and specific beam orientations. 

 

5. Conclusions 

 

 In this study, we investigated several conditions for determination of CT-HU calibration 

curves using stoichiometric methodology and two different methods for parameterization of x-ray 

interaction cross sections. We also studied the effects of metal artifacts on proton dose distributions 

with metallic implants, in a rigid phantom and under clinical conditions. Analysis of data from 

diagnostic and megavoltage imaging devices did not reveal any significant discrepancies between 

calculation methods and measurements. In the absence of beam hardening artifacts in the CT 

reconstruction, we expect both kV and MV yielding the same accurate model for relative proton 

stopping power. The use of MVCT images facilitated evaluation of relative proton stopping power in 

certain metals. SPR values measured for several metals were in good agreement with calculated values 

(<5%). Marked variations were observed between the composition and densities of the metallic 

samples tested, but the differences between treatment plans calculated on corrected kVCT data and 

MVCT data remained insignificant, even with streak artifacts and volume effects that reduce the 

accuracy of manual corrections. Further work is required to improve resolution and contrast of MVCT 

devices before using these tools in patients with heterogeneities smaller than the maximum resolution 

of the imaging device. 
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Appendix A: Elemental composition of the materials scanned and used for calibration of CT devices 

 Tissue substitutes (table A1) and human tissues (table A3) used for acquisition and calibration 

of CT images are listed. Chemical compositions of human tissues are listed in ICRU 1989 (“Tissue 

Substitutes in Radiation Dosimetry and Measurement, ICRU Report 44”) and ICRP 1975 (“Report of 

the Task Group on Reference Man, ICRP Publication 23”). Some metallic materials generally used for 

their biocompatibility are listed in Table A2 with mean density, atomic composition and relative 

stopping power for 200MeV proton beams. 

Table A1. Chemical composition and density for tissue substitutes used for acquisition and calibration of 

CT images 

Material density Atomic composition % 

 (g.cm-3) H C N O Ca P Na Mg S Cl K F 

Water 1.00 11.19   88.81         

Muscle 1.062 9.20 70.07 2.01 16.4 2.17     1.2   

Adipose tissue 0.979 9.77 71.31 1.79 16.36 0.32     0.19   

Cortical bone 1.82 3.39 15.50 3.97 44.10 22.20 10.20 0.06 0.21 0.31    

Breast 0.99 9.6 70.28 1.92 17 0.94     0.19   

Bone 200 1.161 7 56.29 2.03 22.72 8.5 3.3    0.15   

Bone 800 1.609 4.45 39.11 0.87 33.72 21.77     0.05   

Trabecular bone 1.18 8.67 13 3.6 66.4 4.96 2.43 0.08 0.06 0.46  0.23  

 

 

Table A2. Chemical composition, density and measured relative proton stopping power for some high 

density metals generally used for medical implants 

Material 

Density 

(g.cm-3) 

 

Relative stopping 

Power (200MeV protons) 

Atomic composition 

Al Ti Ni Cr V Fe Mo 

Aluminum 2.67 2.2 1       

Rod implants (titanium alloy): 

Ta6V 

4.42 2.5 0.06 0.898   0.04   

Titanium 4.51 3.25  0.998 
     

vascular stents: 

nitinol 

6.45 -  0.505 0.49 0.05    

Rods implants (iron alloy): 

Stainless steel 

8.1 -   0.14 0.18  0.65 0.28 
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Table A3. List, density and relative electron densities of human tissues used for construction of the CT 

scanner calibration curve . 

Tissues Density (g.cm-3) 
Relative Electron 

density (g.cm-3) 

Adipose tissue 0.95 0.951 

Blood 1.06 1.05 

Brain 1.04 1.035 

Prostate 1.04 1.033 

Breast MG1 0.99 0.987 

Breast MG2 1.02 0.989 

GI tract 1.03 1.024 

Heart 1.06 1.051 

Kidney 1.05 1.041 

Liver 1.06 1.05 

Lung deflat 1.05 1.041 

Lung inflat 0.26 0.258 

Lymph 1.03 1.026 

Muscle 1.05 1.04 

Ovary 1.05 1.043 

Pancreas 1.04 1.034 

Cartilage 1.1 1.083 

Red marrow 1.03 1.023 

Spongiosa 1.18 1.15 

Yellow marrow 0.98 0.982 

Breast MG3 1.06 1.05 

Spleen 1.06 1.051 
 

Tissues Density (g.cm-3) 
Relative Electron 

density (g.cm-3) 

Testis 1.04 1.032 

Thyroid 1.05 1.041 

cortical 1.92 1.781 

cranium 1.61 1.517 

femur 1.33 1.278 

humerus 1.46 1.389 

mandible 1.68 1.577 

ribs 2 & 6 1.41 1.347 

ribs 10 1.52 1.441 

sacrum 1.29 1.244 

Skeleton spongiosa 1.18 1.15 

C4 vertebra 1.42 1.355 

T6 & L3 vertebrae 1.33 1.278 

Adipose C1 0.98 0.986 

Adipose C2 0.96 0.961 

Adipose C3 0.95 0.953 

Adipose A1 0.97 0.97 

Adipose A2 0.95 0.952 

Adipose A3 0.93 0.933 

Heart Adult HEA 1.05 1.042 
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Annexe C

Annexe C

C.1 Paramètres du modèle de mini-faisceau

Les coe�cients des écart-types et amplitudes des 2me et 3me gaussiennes de l'équa-
tion 3.17a sont paramétrés en fonction du parcours initial du faisceau :

�2;3(z) =
3X
i=0

pi(R0)

�
z

Z0(R0)

�i
� (1 + erf (p4 � (z � Z0(R0)))) (C.1)

et

W2(z) =
3X
i=0

Pi(R0)

�
z

Z0(R0)

�i
�D(z) (C.2)

W3(z) =
3X
i=0

Pi(R0)

�
z

Z0(R0)

�i
� (1 + erf (P4 � (z � Z0(R0)))) (C.3)

dont les coe�cients s'expriment ainsi :

[pi; Pi; Z0](R0) =
3X
i=0

�iR
i
0 (C.4)

Figure C.1 � Exemple de variation des paramètres de gaussienne � et W en fonction de la
profondeur et pour di�érentes énergies initiales de mini-faisceau.
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Les coe�cients du modèle de mini-faisceau obtenu à l'ICPO sont donnés dans les tableaux
suivants :

�1 �0 �1 �2 �3

pd 0,0207 0 0 0

�1 8,0117 -0,0368 9; 9536� 10�5 �1; 0866� 10�7

�2 0,0664 -0,00063 2; 6642� 10�6 �3; 7273� 10�9

�3 0 0 0 0

p2 0,3 0 0 0

p3 0,7 0 0 0

Table C.1 � Coe�cients de la gaussienne primaire du modèle de mini-faisceau (équations 3.9
et 3.23).

�2 �0 �1 �2 �3

p0 136,23 -19,4269 0,9882 -0,0150

p1 85,318 -2,3036 0,9813 -0,0156

p2 -808,592 141,076 -9,9731 0,1845

p3 818,818 -148,302 9,7467 -0,1799

p4 0,5482 -0,0343 0,0007 �3; 963� 10�06

Z0 -7,3709 10,6946 -0,0372 0,00061

Table C.2 � Coe�cients de l'écart-type de la seconde gaussienne du modèle de mini-faisceau
(équations C.1 et C.4).

�3 �0 �1 �2 �3

p0 99,8412 36,3991 -2,7998 0,06453

p1 39,9309 -277,828 27,3688 -0,6099

p2 -770,737 694,264 -60,2503 1,3258

p3 736,111 -402,006 33,8443 -0,7711

p4 1 0 0 0

Z0 0 10 0 0

Table C.3 � Coe�cients de l'écart-type de la troisième gaussienne du modèle de mini-faisceau
(équations C.1 et C.4).

Les relations parcours-énergie des protons sont décrites ci-après et les coe�cients donnés
tableau C.7, avec R0 en cm et E0 en MeV :
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W2 �0 �1 �2 �3

p0 0 0 0 0

p1 -5,0396 0,8333 0,0326 0,00049

p2 10,9841 -1,6709 0,0693 -0,0010

p3 -7,3581 1,1581 -0,0507 0,00078

p4 0 0 0 0

Z0 0 10 0 0

Table C.4 � Coe�cients de l'amplitude de la seconde gaussienne du modèle de mini-faisceau
(équations C.2 et C.4).

W3 �0 �1 �2 �3

p0 0 0 0 0

p1 -0,4720 0,07315 -0,0034 5; 426� 10�05

p2 1,811 -0,2913 0,01485 -0,000234

p3 -1,547 0,2515 -0,0131 0,000207

p4 0 1 0 0

Z0 0 10 0 0

Table C.5 � Coe�cients de l'amplitude de la troisième gaussienne du modèle de mini-faisceau
(équations C.3 et C.4).

p0 p1 p2

� 0,01619 0,016592 -0,000187

" -0,076814 0,004377 -0,000172

Table C.6 � Coe�cients du modèle de pic de Bragg de Bortfeld (équations 1.9 et 1.10) :
exemple de paramétrisation pour un faisceau sans absorbeur, entre 100 et 230 MeV.

R0 = exp

 
3X
i=0

ai(logE0)
i

!
(C.5)

E0 = exp

 
3X
i=0

ai(logR0)
i

!
(C.6)
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a0 a1 a2 a3

R0 -5,5064 1,2193 0,15248 -0,013296

E0 3,46404 0,56137 -0,0049 0,0016847

Table C.7 � Relations parcours-énergies obtenues à l'ICPO pour des protons entre 100 et
230 MeV dans l'eau.
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D.1 Incertitudes sur l'EBR

L'incertitude sur la détermination de l'EBR à partir des mesures de survies cellulaires est
calculée en utilisant la formule de propagation des incertitudes : l'équation �nale de l'EBR
(équation D.2), déduite de l'ajustement des équations de survie aux mesures (équation D.1)
a été dérivée par rapport à chacune de ses variables � et �.

S = exp
���D � �D2

�
(D.1)

L'EBR pour une dose Dp donnée en une fraction par protons s'exprime par la relation
suivante :

EBR(�X ; �X ; �P ; �P ; DP ) =

p
�X2 + 4�XDP (�P + �PDP )� �X

2�XDP
(D.2)

Lorsque les variables U sont indépendantes et de déviation standard �U , on peut exprimer
l'incertitude sur l'EBR ainsi :

�EBR =

vuut X
U=�X ;�X ;�P ;�P

�
@EBR

@U

�2

�U2 (D.3)

avec :
@EBR

@�P
=

1p
�X2 + 4�XDP (�P + �PDP )

(D.4)

@EBR

@�P
=

DPp
�X2 + 4�XDP (�P + �PDP )

(D.5)

@EBR

@�X
=

�X

2�XDP

p
�X2 + 4�XDP (�P + �PDP )

� 1

2�XDP
(D.6)



198 Annexe D. Annexe 4

@EBR

@�X
=

1

2�X
2DP

 
2�XDP (�P + �PDP )p

�X2 + 4�XDP (�P + �PDP )
�
p
�X2 + 4�XDP (�P + �PDP ) + �X

!

(D.7)
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Titre : Effets physiques et biologiques des faisceaux de protons balayés : mesures et modélisation pour 

des balayages séquentiels à haut débit. 

Mots clés : Protonthérapie, système de planification de traitement, dosimétrie, radiobiologie. 

Résumé : L'objectif principal de cette thèse est de 

développer et optimiser les algorithmes 

caractérisant les propriétés physiques et 

biologiques des mini-faisceaux de protons pour la 

réalisation des traitements avec modulation 

d'intensité. Un modèle basé sur la superposition et 

décomposition des mini-faisceaux en faisceaux 

élémentaires a été utilisé. Un nouveau modèle de 

description des mini-faisceaux primaires a été 

développé à partir de la sommation de trois 

fonctions gaussiennes. Les algorithmes ont été 

intégrés dans un logiciel de planification de 

traitement, puis validés expérimentalement et par 

comparaison avec des simulations Monte Carlo. 

Des approximations ont été réalisées et validées 

afin de réduire les temps de calcul en vue d'une 

utilisation clinique. Dans un deuxième temps, un 

travail en collaboration avec les équipes de  

radiobiologie de l'institut Curie a été réalisé afin 

d'introduire des résultats radiobiologiques dans 

l'optimisation biologique des plans de traitement. 

En effet, les faisceaux balayés sont délivrés avec 

des débits de dose très élevés (de 10 à 100 Gy/s) 

et de façon discontinue, et l'efficacité biologique 

des protons est encore relativement méconnue 

vue la diversité d'utilisation de ces faisceaux : les 

différents modèles disponibles et notamment leur 

dépendance avec le transfert d'énergie linéique 

ont été étudiés. De bons accords (écarts inférieurs 

à 3 % et 2 mm) ont été obtenus entre calculs et 

mesures de dose. Un protocole d'expérimentation 

pour caractériser les effets des hauts débits pulsés 

a été mis en place et les premiers résultats 

obtenus sur une lignée cellulaire suggèrent des 

variations d'efficacité biologique inférieures à 10 

%, avec toutefois de larges incertitudes. 
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Abstract : The main objective of this thesis is to 

develop and optimize algorithms for intensity 

modulated proton therapy, taking into account the 

physical and biological pencil beam properties. A 

model based on the summation and fluence 

weighted division of the pencil beams has been 

used. A new parameterization of the lateral dose 

distribution has been developed using a 

combination of three Gaussian functions. The 

algorithms have been implemented into a treatment 

planning system, then experimentally validated and 

compared with Monte Carlo simulations. Some 

approximations have been made and validated in 

order to achieve reasonable calculation times for 

clinical purposes. In a second phase, a 

collaboration with Institut Curie radiobiological 

teams has been started in order 

to implement radiobiological parameters and 

results into the optimization loop of the treatment 

planning process. Indeed, scanned pencil beams 

are pulsed and delivered at high dose rates (from 

10 to 100 Gy/s), and the relative biological 

efficiency of protons is still relatively unknown 

given the wide diversity of use of these beams: 

the different models available and their 

dependence with linear energy transfers have 

been studied. A good agreement between dose 

calculations and measurements (deviations lower 

than 3 % and 2 mm) has been obtained. An 

experimental protocol has been set in order to 

qualify pulsed high dose rate effects and 

preliminary results obtained on one cell line 

suggested variations of the biological efficiency 

up to 10 %, though with large uncertainties. 
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