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v





Remerciements

Je remercie tout d’abord les responsables du projet Programme Optique Physique Ra-
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permis d’améliorer la qualité de mon travail. Je remercie également les membres du jury :

Mme Régine Gschwind en premier lieu pour m’avoir fait l’honneur d’accepter de présider

le jury, ainsi que Mmes Fazia Hannachi, Delphine Lazaro et encore une fois Mr. G. Kan-

tor pour leur intérêt envers mon travail et les discussions qui ont permis de l’approfondir

encore plus avant.
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salsero, Claudio, Mohamed. Merci également à Julien Bonvalet pour sa présence dans les
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et moi-même. Mettez-les à profit du mieux que vous pouvez, je viendrai à vos soutenances !

En dehors du bureau, au CELIA, la bonne ambiance est reine, où le bien-être est roi. Merci
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tifiquement et tu fourmille d’idées, en plus d’avoir une culture extérieure très appréciable
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perdure par delà les frontières. Franck, tu es aussi un ami de très longue date sur qui

j’ai aussi toujours pu compter, bien que nos chemins aient été très différents. Un grand
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Acronymes utilisés à travers le manuscrit, par ordre alphabétique

ADN : Acide DésoxyriboNucléique

DICOM : Digital Imaging and Communications in Medicine

ERE : Electron Return Effect

FCI : Fusion par Confinement Inertiel

FWHM : Full Width Half Maximum

IGRT : Image guided RadioTherapy

IGART : Image guided adaptative RadioTherapy
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MC : Monte Carlo

MSCH : Multiple Scattering Condensed History
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3.2.3 Champ magnétique orthogonal à la propagation du faisceau d’élec-

trons dans l’eau . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 75

4 Effet de la force de Lorentz sur le dépôt de dose d’un faisceau de photons 81
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4.2.1 Faisceau de Photons sans champ magnétique externe . . . . . . . 118

4.2.2 Faisceau de photons avec champ magnétique orienté perpendiculai-
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expérimentales, en milieu hétérogène sous l’influence d’un champ magnétique148
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Introduction

La radiothérapie est une technique médicale utilisée dans le traitement des cancers. Elle

consiste à irradier un volume cible tumoral à l’aide de faisceaux de particules ionisantes,

tout en épargnant les tissus sains environnants. Leur interaction avec les cellules cancé-

reuses bloque la capacité de ces dernières à se mutiplier par action directe via des cassures

simples ou double brins de l’ADN des cellules ou par action indirecte du fait de la création

de radicaux libres issus de lésions des composants moléculaires des noyaux cellulaires. La

radiothérapie externe s’appuie sur des faisceaux de photons, d’électrons issus d’accélé-

rateurs linéaires ou de protons issus de cyclotrons. Les accélérateurs linéaires amènent

des électrons à de hautes énergies cinétiques à l’aide de champs électriques. Ces parti-

cules accélérées vont ensuite interagir avec une cible par le processus de rayonnement de

freinage (Bremsstrahlung) afin de créer des rayons X de haute énergie. Ceux-ci sont les

vecteurs du traitement en radiothérapie car leurs processus d’interaction avec la matière

les conduit à atteindre des tumeurs situées en profondeur, contrairement aux faisceaux

d’électrons seuls qui sont utilisés pour les tumeurs superficielles. D’autre part, par rapport

aux électrons, les photons diffusent très peu et peuvent être centrés sur la tumeur. Tout

au long de leur propagation dans la matière, les photons vont échanger de l’énergie avec

les électrons liés aux atomes du milieu traversé, provoquant de multiples excitations et

ionisations dans le milieu même. Ce sont ces électrons libres qui vont être à l’origine de

l’énergie déposée dans le milieu par le biais de collisions élastiques et inélastiques avec la

matière.

Pour garantir la fiabilité et le bon déroulement du traitement, des installations ont été

développées et utilisées lors des dernières décennies pour garantir un ciblage optimal des

volumes tumoraux à irradier tout en évitant les organes à risque environnants. Les plus

répandues et récentes sont la Radiothérapie Conformationnnelle avec Modulation d’In-

tensité (RCMI) ou IMRT [1], l’Irradiation avec Modulation d’intensité Volumétrique par

ArcThérapie (IMVAT) ou VMAT [2] ou encore la radiothérapie guidée par l’image (Image

guided RadioTherapy, IGRT).

À la fin des années 90 a émergé la radiothérapie adaptative guidée par l’image (IGART

pour image guided adaptative radiotherapy en anglais) [3]-[4] dont l’une des techniques

associées est la radiothérapie guidée par IRM [5]-[6] qui sera au centre de notre attention

dans ce manuscrit. Les intérêts de l’utilisation de l’IRM sont multiples : cette technologie
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permet d’obtenir une très bonne différenciation des tissus mous, comparé aux scans, n’in-

duit pas d’irradiation supplémentaire, et au vu des installations actuelles, rend possible

l’obtention d’une imageie volumétrique pendant le traitement. L’évolution de l’anatomie

du patient au cours du traitement pourrait donc être observée en temps réel dans le but

de contrôler les changements de position d’une tumeur, dus par exemple aux mouvements

respiratoires. De plus, l’utilisation d’un champ magnétique n’induit pas d’irradiation du

patient supplémentaire, et donc de dose supplémentaire déposée. Ces points constituent

donc des avantages considérables par rapport à des images acquises préalablement au

traitement puisque cela rend possible une irradiation réduite de tissus sains et un contour-

nement plus précis des organes à risque.

Cependant, dans le cadre de la radiothérapie guidée par IRM, les particules chargées

secondaires subissent l’influence du champ magnétique externe utilisé conjointement au

traitement à des fins d’imagerie. Du fait de la force de Lorentz, les électrons voient leur

trajectoire modifiée, modifications dont l’importance dépend de l’orientation et intensité

du champ magnétique. Dans les cas cliniques, l’intensité du champ magnétique varie de

0,35 T à 1,5 T. Les changements de trajectoire peuvent fortement modifier le plan de

traitement, en particulier en sortie de fantôme ou d’un patient, lorsque les particules se-

condaires débouchent dans l’air [7], ou encore au niveau du dépôt de dose tout au long du

parcours du faisceau de photons et notamment à l’interface entre milieux de différentes

densités massiques [8]. La non prise en compte des champs magnétiques dans les systèmes

de planification de traitement (Treatment Planning System, TPS) pourrait faire perdre

l’intérêt du couplage imagerie/traitement, voire être dangereuse pour le patient.

Les moyens numériques de calcul de dose se présentent sous la forme d’algorithmes de

calcul dont la précision est inversement proportionnelle au temps de calcul. Ils permettent

de définir un plan de traitement en simulant la dose déposée dans un volume tumoral

cible et dans le corps du patient, dont l’imagerie est acquise au préalable par tomoden-

sitométrie. Une autre utilité du TPS est l’évaluation du temps d’irradiation nécessaire

pour délivrer un traitement efficace. Ces algorithmes doivent être rapides et précis pour

être utilisables en milieu médical.

La grande majorité des algorithmes de calcul de dose ne tiennent pas compte de l’effet

des champs magnétiques. Cependant, différents modèles ont été développés dans les deux

dernières décennies afin de rendre possible l’implémentation de champs magnétiques ex-

ternes, dans l’optique d’une application académique ou commerciale à la radiothérapie

guidée par IRM. Pour réduire leur temps de calcul, les codes Monte-Carlo (M-C) utilisent

la technique du Multiple Scattering Condensed History (MSCH). Cette approximation

permet de condenser un grand nombre de collisions subies par une particule en une seule,

duquel résulte un angle moyen de diffusion de la particule considérée et une énergie perdue

équivalente à celle des collisions condensées, augmentant ainsi la rapidité de la simulation

tout en conservant une précision suffisante pour les besoins de la radiothérapie externe.



Cependant, cette approximation ne tient plus lorsque des champs magnétiques externes

sont présents. En effet, entre chaque collision, les particules chargées vont être déviées à

cause de la force de Lorentz, asservissant ainsi l’orientation de ces particules et rendant

caduc le calcul de l’angle moyen dans l’approximation MSCH. Un algorithme M-C à por-

tée commerciale a été développé afin de subvenir aux besoins de la radiothérapie guidée

par IRM, GPUMCD [9]-[10], qui bénéficie d’améliorations numériques pour le rendre plus

rapide et plus propre à une utilisation clinique. Les algorithmes déterministes ont d’ores

et déjà prouvé la possibilité d’inclure la prise en compte de champs magnétiques comme

le montrent les travaux de St-Aubin et al. [11].

L’algorithme M1 fait partie de la catégorie des algorithmes déterministes. Développé au

CELIA, cet algorithme a été construit afin de simuler le transport et le dépôt d’énergie

de particules de haute énergie dans le contexte de la Fusion par Confinement Inertiel

(FCI) [12]-[13]. Il a évolué ces dernières années pour répondre aux besoins de la physique

médicale en radiothérapie externe, sous l’égide des projets régionaux IOPRA (Interface

Optique Physique et Radiothérapie en Aquitaine - 2011-2013) puis POPRA (Programme

Optique Physique et Radiothérapie en Aquitaine - 2014-2017) [14]. Ces projets ont eu

pour but de créer, puis de consolider des axes de travaux communs entre des secteurs

cliniques de cancérologie et des laboratoires de physique, mathématiques appliquées et de

biologie. Les objectifs principaux de POPRA sont principalement de développer des outils

de validations cliniques (dans lequel s’inscrit le développement de notre algorithme) ainsi

que des innovations techniques pouvant profiter aux domaines de la santé et d’accrôıtre

l’attractivité de la région pour des développements industriels dans le domaine de la santé.

La particularité de ce code est de résoudre l’équation cinétique de Boltzmann de trans-

port de particules énergétiques en utilisant une méthode numérique pour réduire le temps

de calcul. En effet, résoudre cette équation de manière directe (dont le terme principal,

assimilable à une fonction de distribution, dépend au maximum de 7 variables) prend

beaucoup de temps, ou ne présenterait pas d’avantage particulier en temps de calcul par

rapport à une simulation sous code M-C. Par conséquent, cet algorithme résout l’équation

de Boltzmann par le biais de la méthode aux moments, permettant de réduire le nombre

de variables utilisées dans cette équation. Le système d’équations résultant de cette mé-

thode est fermé par une condition reposant sur un argument physique fort qui est le

H-théorème de Boltzmann ou théorème de maximisation de l’entropie [15], qui conduit à

une solution d’équilibre unique et positive. La modélisation mathématique de ce modèle

a notamment fait l’objet d’une thèse [16].

L’algorithme M1 a d’ores et déjà prouvé son efficacité dans le domaine de la radiothérapie

externe pour les faisceaux d’électrons [17]-[18], ainsi que pour les faisceaux de photons

[19]. Un article sur l’extension de cet algorithme à des calculs de sources utilisées en cu-

riethérapie est en cours de publication.



L’objectif de cette thèse est d’introduire l’effet des champs magnétiques externes dans le

modèle, et d’en évaluer les conséquences sur la distribution de dose à l’aide de validations

numériques avec des modèles de référence, et expérimentales.

Cette thèse est divisée en 5 parties :

Le premier chapitre est structuré en trois axes afin de dresser un état de l’art général

autour de notre étude. Dans le premier axe, nous décrivons les technologies impliquées

autour de la radiothérapie externe de manière générale, puis nous nous intéressons plus

particulièrement à la radiothérapie guidée par IRM en milieu clinique. Le second axe de ce

chapitre traite de la physique liée à la radiothérapie externe. Cet axe rappelle l’ensemble

des interactions particules/matière se produisant lors de la propagation des faisceaux io-

nisants, électrons ou photons au sein de la matière. Dans le dernier axe de ce chapitre,

nous présentons la hiérarchie des algorithmes utilisés en radiothérapie, en fonction de leur

caractéristiques et positionnons le modèle M1 dans un de ces groupes compte tenu de ses

attributs. Enfin, nous exposons les raisons pour lesquelles un algorithme déterministe

semble adapté à la prédiction de la dose déposée dans un milieu sous action d’un champ

magnétique.

Le second chapitre porte sur la description du modèle M1. Après un rappel bibliographique

des différentes applications que ce modèle a réalisé lors des dernières années, nous pré-

sentons le modèle lui-même avec l’implémentation des champs magnétiques dans celui-ci.

Nous expliquerons aussi l’intérêt de passer dans certains cas au modèle d’ordre supérieur

M2, et montrerons de quelle manière l’introduction d’un champ magnétique modifie les

équations de ce modèle.

Le troisième chapitre présente les résultats des simulations réalisées avec le modèle M1

d’un faisceau d’électrons se propageant à travers un fantôme d’eau avec et sans champ

magnétique. Pour valider notre simulation, nous effectuons une comparaison code à code

avec des simulations issues d’un algorithme M-C de référence (FLUKA), qui portera sur

des comparaisons de cartes de dose déposée dans l’eau via l’analyse du Gamma Index

entre les deux simulations. Ensuite, nous présenterons une analyse par groupe en énergie

de la propagation de ce faisceau d’électrons, avec et sans champ magnétique, à travers

l’eau et l’air. Ces résultats nous informent sur les modifications des profils de dépôt de

dose ainsi que sur les orientations des flux des électrons dus à la présence des champs

magnétiques, et nous permettent d’avoir une vision d’ensemble des effets d’un champ

magnétique externe sur la trajectoire des électrons primaires ou secondaires.

Le quatrième chapitre se concentre sur la validation numérique, ou code à code, du mo-

dèle M1 par comparaisons aux résultats issus du code M-C FLUKA pour des faisceaux de

photons. Nous présentons des tests de propagations de faisceaux de photons au travers

de différentes géométries, ainsi que sur des valeurs d’énergie de faisceau et d’amplitudes



de champs magnétiques variées. Ces tests, au-delà du processus de validation, nous per-

mettent de présenter les différentes problématiques soulevées par l’utilisation d’un IRM-

Linac, et de les expliquer en détail. À l’instar du chapitre précédent, nous effectuons aussi

une analyse par groupe d’énergie de l’énergie déposée par les populations d’électrons pri-

maires et secondaires.

Le dernier chapitre sera consacré à la validation expérimentale de notre modèle. Nous

avons effectué des comparaisons entre le modèle M1, FLUKA, et des résultats issus d’une

expérience effectuée à l’institut Bergonié. Cette expérience consiste en l’irradiation par

un faisceau de photons tiré d’un accélérateur 21 Ex de VarianTM de combinaisons de

fantômes placés dans l’entrefer d’un aimant dont le champ magnétique est d’amplitude

proche de celles utilisés dans les installations IRM-Linac.

Nous terminerons ce manuscrit par une synthèse résumant l’ensemble des résultats décrits

dans ce manuscrit et de trancher quant aux avantages et limitations liées à l’application

du modèle M1 dans le cadre de la radiothérapie guidée par IRM. Nous présenterons aussi

dans cette synthèse les autres champs d’applications de la radiothérapie auxquels notre

modèle a été adapté.

Cette thèse a été effectuée dans le cadre de projets (IOPRA (Interface Optique Physique

Radiothérapie en Aquitaine), puis POPRA (Programme Optique Physique Radiothérapie

en Aquitaine)), principalement financés par le Conseil Régional d’Aquitaine, les Fonds

Européens de Développement Régionaux (FEDER), le CNRS, l’Université de Bordeaux

et le CEA.





Chapitre 1

Contexte de l’étude et état de l’art

1.1 Radiothérapie

1.1.1 Principe de la radiothérapie externe

La radiothérapie est une des modalités de traitement adoptées dans le cadre de traite-

ments des cancers solides, et consiste en la délivrance d’une dose (terme correspondant

à une énergie déposée par unité de masse du milieu considéré, son unité est le gray, 1

Gy = 1 J/kg) sur des volumes tumoraux cibles tout en épargnant les tissus sains et les

organes à risques environnants. Cette délivrance peut s’effectuer de différentes manières,

chacune adaptée au type de tumeur traitée et de son environnement, la présence d’or-

ganes à risques aux alentours pouvant mener à l’impossibilité d’utiliser un certain type

de technique. De même, la quantité de dose administrée dépend du type de tumeur à

traiter : par exemple, pour un cancer du rectum, on délivre au total une dose totale entre

45 et 50 Gy par le biais de plusieurs séances délivrées quotidiennement pendant plusieurs

semaines, chaque séance délivrant une dose de l’ordre de 2 Gy. La radiothérapie externe

est l’une des administrations possibles et utilise une source de rayonnements ionisants

extérieure au patient afin de délivrer une quantité d’énergie élevée sur une tumeur. Elle

peut être prescrite seule dans le cadre de traitements de cancers, et de manière générale

est administrée de pair avec d’autres techniques de traitements telles que la chimiothéra-

pie ou après intervention chirurgicale.

Au niveau biologique, l’irradiation des cellules tumorales par des faisceaux ionisants a

des effets sur le patrimoine génétique des cellules. Par action indirecte, des lésions sur les

différents composants moléculaires du noyau ainsi que des radicaux libres réactifs peuvent

apparâıtre lors d’une irradiation. Par action directe, les atomes composant les molécules

d’ADN sont ionisés, provoquant des cassures simple ou doubles brins sur celles-ci, des-

quelles résulte la mort programmée des cellules puisque celles-ci ne peuvent plus se diviser.

Bien entendu, les cellules saines sont aussi soumises à ce type de dégâts mais la réparation

des lésions est beaucoup plus rapide pour les tissus sains car moins radiosensibles. Ainsi,

on évite de délivrer trop de dose aux tissus sains pour ne pas y provoquer de séquelles
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irréversibles, et on dépose le maximum d’énergie au niveau de la tumeur afin de favoriser

leur destruction.

Les faisceaux délivrés en radiothérapie externe peuvent être composés de différents types

de particules : électrons, photons, protons, ions lourds ces derniers étant principalement

des ions carbone car démontrés comme les plus efficaces dans la destruction des tumeurs

de par le profil de leur dépôt d’énergie réduisant la dose déposée hors zone tumorale.

Ceux-ci peuvent être cependant soumis à de fortes déflections angulaires dans les tissus

osseux du crâne, et peuvent avoir une zone de dépôt d’énergie maximale un peu éten-

due compte tenu de la fragmentation possible de ces ions lourds en ions plus légers. Les

faisceaux de photons sont actuellement les plus utilisés en milieu hospitalier de par leur

grande profondeur de pénétration à travers de nombreux matériaux peu denses, pouvant

atteindre des tumeurs situées en profondeur et pour leur faible déviation angulaire pour

les énergies considérées. Ces particules sont délivrées par le biais des accélérateurs li-

néaires classiques, qui favorisent leur simplicité d’installation et un coût financier moins

prohibitif comparé aux traitements par particules plus lourdes, ceux-ci nécessitant égale-

ment beaucoup d’espace et de financement.

La figure 1.1 représente les différents rendements en profondeur (= Percentage Depth

Dose, ou PDD) à l’axe du faisceau, normalisés au dépôt maximum inhérent à chacun

des faisceaux (PDD étant l’acronyme pour l’anglais Percentage Depth Dose), relevé sur

l’axe de propagation des faisceaux d’électrons, de photons et de protons à des énergies

utilisées en radiothérapie externe, lors de leur propagation dans un fantôme numérique

d’eau. Ces trois profils ont été calculés avec le modèle M1 . Ils sont très différents sur plu-

sieurs points ; la profondeur du maximum de dépôt de dose, le comportement en entrée

du fantôme et le dépôt après le maximum. Ces profils différents présupposent de l’inté-

rêt d’utiliser l’un ou l’autre type de particules en fonction de l’emplacement de la tumeur.

Les photons sont des particules non chargées, la dose déposée par ces particules est en fait

due aux particules secondaires mises en mouvement par les interactions entre les photons

et la matière. Ces interactions seront décrites dans la seconde section de ce chapitre. La

zone avant la dose maximale est appelée zone de ’build-up’ et correspond à la mise en

mouvement des électrons secondaires créés dans le milieu. Ce comportement permet par

ailleurs de ne déposer que très peu d’énergie sur une faible épaisseur de matériau. La lar-

geur de cette zone sera plus étendue si l’énergie des photons incidents est élevée, puisque

les électrons créés seront de plus haute énergie en moyenne, et inversement. La fin du

build-up correspond à la situation d’équilibre électronique, ce qui signifie que pour un

nombre donné d’électrons entrant dans un volume élémentaire, le même nombre d’élec-

trons sortiront de ce volume. Après ce seuil, la dose déposée diminue lentement, à la fois

du fait de la divergence du faisceau incident d’une part et de la diffusion des photons

d’autre part.



Figure 1.1 : Dose relative déposée dans l’eau de faisceaux monocinétiques d’électrons de 9 MeV (noir), de photons de

9 MeV (bleu), et de protons (rouge). Ces rendements en profondeurs ont été calculés avec le modèle M1.

Les électrons sont donc les vecteurs de la dose déposée dans un milieu par le biais de

collisions avec les atomes/électrons composant le milieu. De manière complémentaire aux

photons, ceux-ci seront plutôt utilisés pour des tumeurs superficielles comme le met bien

en exergue la figure 1.1. La zone de build-up a une dose à la surface plus élevée que pour

les photons, et correspond une nouvelle fois à une zone de mise en équilibre électronique.

Celui-ci est atteint beaucoup plus rapidement que pour les photons car les électrons,

compte tenu de leur légère masse, sont très susceptibles d’être déviés par collisions élas-

tiques augmentant leur angle moyen par rapport à l’axe du faisceau et donc augmente

leur fluence (nombre de particules traversant une unité de surface) le long de cet axe.

L’énergie des électrons baisse de manière continue lors de leur propagation, cette baisse

est quantifiée par leur pouvoir d’arrêt. Celui-ci augmente au fur et à mesure que les

électrons perdent de l’énergie, ainsi le faisceau d’électrons primaire s’arrêtera à une pro-

fondeur dépendant de leur énergie initiale, et la déplétion qui suit sera due aux électrons

secondaires créés lors des multiples ionisations des atomes du milieu par les électrons

primaires. Enfin, le résidu de dose faible que nous observons en fin de dépôt en amont

du maximum est lié aux photons créés par rayonnement de freinage (Bremsstrahlung)

résultant des collisions inélastiques des électrons avec la matière, très minoritaires mais

néanmoins présents. Ceux-ci, par effet photo-électrique ou Compton créeront à leur tour

des électrons secondaires responsables d’une très faible dose sur quelques centimètres

après la fin du dépôt du faisceau d’électrons primaires.

Les protons ont un comportement très proche de celui des électrons lors de leur propa-



gation dans leur matière, cependant leur masse est beaucoup plus élevée (le rapport de

masse entre ces deux particules est de 1836). Bien que les interactions avec le milieu soient

du même type que celles des électrons puisque ce sont des particules chargées, cette diffé-

rence de masse mène à une zone de build-up plus étendue et d’intensité relative abaissée

par rapport à la dose maximale déposée. Ceci est dû au pouvoir d’arrêt des protons, au-

trement dit le taux de perte d’énergie de ces particules s’accélère au fur et à mesure que le

proton perd de l’énergie. Par la suite, le faisceau s’arrête lui aussi en une profondeur plus

ou moins nette, dépendant du profil en énergie du faisceau en entrée de fantôme (range

straggling). La forme de cette fin de dépôt est appelée pic de Bragg [20], après quoi la dose

déposée diminue abruptement pour devenir nulle. Ce profil lié à une diffusion angulaire

faible du faisceau lors de sa propagation font des protons une solution très prometteuse

dans le contexte de la radiothérapie externe. Cependant, obtenir des faisceaux de protons

ou d’ions plus lourds nécessite l’aménagement d’installations encombrantes et onéreuses,

limitant la disponibilité de ce type de thérapies à des instituts spécialisés, au nombre de

8 en Europe, dont 3 en France (Nice, Orsay et Marseille). La protonthérapie est donc

préférentiellement réservée aux patients jeunes (pédiatrie et jeunes adultes), puisque ce

traitement limite grandement la probabilité de prolifération de cancers secondaires due à

l’irradiation réduite de tissus sains.

1.1.2 Préparation d’un traitement par radiothérapie externe

Acquisition des données anatomiques

Le première étape d’une prise en charge lors d’un traitement en radiothérapie consiste

à acquérir les structures anatomiques du patient. Cette étape peut être séparée en deux

parties : la première correspond à l’acquisition des données anatomiques proprement dite

par différentes modalités d’imagerie, et la seconde consiste à identifier les volumes cibles

et organes à risque. La planification de traitement, c’est-à-dire le calcul de dose, est réalisé

principalement sur une série de coupes issues de scans ou de tomodensitométrie (obtenues

par balayage de l’ensemble de l’anatomie du patient à l’aide d’un tube émetteur de rayons

X). Elles sont réalisées en position de traitement avec contentions associées. La position

d’acquisition choisie doit correspondre à la position de traitement et être reproductible

puisque le dépôt d’énergie dans le corps se fait de manière fractionnée. Des repères radio-

opaques sont placés sur le patient lors de l’acquisition, ensuite marqués sur la peau du

patient par tatouage ou sur les contentions elles-mêmes pour faciliter son repositionne-

ment ultérieur.

Le scanner RX peut-être combiné à d’autres modalités d’imagerie pour la détermination

des volumes cibles et organes à risque : combinaison du scanner RX avec des images issues

de séquences d’acquisition IRM et de scans obtenus par Tomographie par Emission de

Positons (TEP). Cette dernière modalité consiste en l’injection d’un traceur radioactif

β+ (typiquement du 18F) qui va se fixer sur du glucose (consommé en grande quantité



par des cellules cancéreuses). Les positons créés par le traceur vont ensuite s’annihiler

avec les électrons du milieu pour créer deux photons d’énergie proche de 511 keV, qui

seront détectés selon le principe de la détection en cöıncidence. Les photons sont émis

simultanément dans deux directions opposées et cette simultanéité permet de remonter

au point source, comme illustré sur la figure 1.2. Le contourage des organes et volumes

tumoraux est effectué avec respect de normes imposées par l’ICRU, dans les rapports 50

et 83 [21]-[1].

Figure 1.2 : Illustration du principe de la détection en cöıncidence : un positon, issu généralement d’un isotope émet-

teur β+ va s’annihiler avec un électron du milieu. Une paire de photons d’énergie semblable et de direction

opposée se crée, et les détecteurs localisent le point d’émission grâce à ce phénomène.

La figure 1.3 montre un exemple des différences dues à l’utilisation de l’une ou l’autre de

ces techniques d’imagerie, elles se complètent en effet toutes les deux car permettent une

cartographie différentes selon que les tissus sont de forte ou faible densité. La délinéation

des organes à risques est découpée en 4 zones d’intérêts : le Gross Tumor Volume (GTV)

délimite le volume cible macroscopique. Une marge géométrique est ensuite ajoutée à cette

zone et prend en compte la possible migration des cellules tumorales vers les tissus sains

environnants, autrement dit de l’extension de la tumeur et est nommée le Clinical Target

Volume (CTV). La troisième zone, l’Internal Target Volume (ITV) permet de prendre en

compte le mouvement interne des organes. Elle est optionnelle d’une part dans les parties

de l’anatomie immobiles lors d’un traitement (par exemple les tumeurs crâniennes), et

d’autre part si on applique une contrainte mécanique sur le patient ou une synchronisation

du traitement avec les mouvements respiratoires. Enfin, due aux différentes techniques de

radiothérapie guidée par l’image que nous verrons plus tard, une dernière zone nommée

le Planning Target Volume (PTV) permet de prendre en compte les incertitudes liées au

repositionnement du patient.



Figure 1.3 : Comparaison de coupes obtenues avec un CT (à gauche) et une IRM (à droite). Les os sont plus visibles

dans la coupe effectuée par CT, tandis que l’IRM permet de mieux différencier les tissus mous.

Calcul de la distribution de dose

Pour simuler les dépôts de doses des faisceaux ionisants dans les coupes anatomiques du

patient, le radiothérapeute utilise un Système de Planification de Traitement (SPT). De

nombreux paramètres sont pris en compte dans le but d’optimiser la délivrance de l’éner-

gie dans la zone délimitée par le PTV : l’énergie des faisceaux, l’angle d’orientation des

bras de l’accélérateur, la collimation des faisceaux... Les SPT vont donc permettre de dé-

terminer la fluence des particules idéale à délivrer, en orientant le faisceau selon plusieurs

angles d’attaque, selon un processus d’optimisation inverse qui consistera à minimiser

une fonction objectif correspondant à la différence entre le résultat de la simulation du

dépôt de dose et les objectifs souhaités par organe et par volume cible. Les algorithmes

de calcul de doses associés à ces SPT seront décrits dans la section 1.3. En plus de la

simulation des cartographies de dose calculées par le SPT dans le patient, il est également

possible d’accéder à des histogrammes de distribution de dose dans les organes contourés

(Volumes cibles et OAR) plus connues sous le nom d’Histogramme Dose-Volume (HDV).

Contrôle qualité de la délivrance de dose

Après la validation de la dosimétrie par un binôme radiothérapeute et physicien médical,

les paramètres de la ballistique retenus sont envoyés au poste de traitement par le biais

de réseaux informatiques Record and Verify, selon la norme DICOM (Digital Imaging and

Communications in Medicine). En parallèle de cela, on effectue aussi un contrôle qualité

des plans de traitement consistant à délivrer dans des fantômes un plan de traitement

identique à celui destiné au patient afin de vérifier la concordance entre dose calculée

et mesurée sur ce même fantôme. On évalue de cette manière la précision du SPT et la

capacité à délivrer le bon niveau de dose souhaité avec l’accélérateur utilisé.

Techniques d’irradiation

La manière de délivrer les faisceaux de particules a évolué au cours des années pour ob-

tenir une meilleure conformation de la dose délivrée par les faisceaux aux volumes cibles.



La première d’entre elle, émergeant dans les années 90, est la Radiothérapie Conforma-

tionnelle en 3D (RC3D). Les accélérateurs de ce type délivrent les faisceaux par le biais

d’un bras fixe, et en sortie de l’accélérateur étaient placés des caches plombés puis des

collimateurs multilames (MLC pour MultiLeaf Collimators) immobiles afin de collimater

primairement la fluence des faisceaux. Celle-ci est délivrée, dans le cadre de la RC3D, de

manière homogène, limitant la bonne conformation des isodoses au volume cible.

Apparaissant au début des années 2000, une évolution de cette technique est la Radio-

thérapie Conformationnelle avec Modulation d’Intensité (RCMI), dont les modalités sont

décrites encore une fois dans le rapport international de l’ICRU 83. La particularité par

rapport à la RC3D est l’avènement des outils algorithmiques d’optimisation des fluences

des faisceaux dont la délivrance est réalisée grâce aux MLC. Deux modes de délivrance

sont disponibles : Step-And-Shoot, où les lames adoptent un positionnement précis avant

chaque tir, et Sliding Window, lors duquel les lames bougent pendant la délivrance même

du faisceau. Cette technique permet une meilleure conformation des isodoses aux volumes

cibles et une meilleure épargne des organes à risque environnants comme par exemple

montré sur la figure 1.4 représentant les résultats d’une simulation de dose déposée dans

le cadre du traitement d’une tumeur gynécologique avec l’épargne du tissus digestif en

RCMI.

Figure 1.4 : Comparaison de planifications de traitement par RC3D (à gauche) et RCMI (à droite) sur des coupes

axiales de tomodensitométrie pelvienne. L’utilisation de la RCMI permet de limiter l’irradiation de tissus

sains. Image issue de la lettre [22].

La technique la plus récente est la Radiothérapie par Modulation Volumétrique (l’acro-

nyme plus utilisé, VMAT, correspond à l’anglais Volumetric Modulated Arc Therapy).

Cette technique s’appuie, en plus de l’optimisation des fluences des faisceaux par les

MLC décrites précédemment en RCMI, sur un mode de délivrance non plus en bras fixe

mais sur la possibilité de combiner un ou plusieurs arcs (délivrance du faisceau alors que

le bras de l’accélérateur décrit un mouvement), on parle alors d’Arcthérapie.

1.1.3 Radiothérapie adaptative guidée par l’image

La radiothérapie guidée par l’image (IGRT pour Image Guided RadioTherapy), déve-

loppée dans les deux dernières décennies [3]-[4]-[25], permet uniquement à son début le



recalage de la position du patient sur la table de traitement sur la position déterminée

lors de la planification initiale sur le SPT. En guise d’exemple, l’imagerie 2D portale kV-

kV plan permet uniquement un repositionnemment du patient à l’aide de deux imageries

perpendiculaires, relevés par rayons X (exemple d’un imageur MV-kV plan, reposant sur

le même principe avec une plus haute énergie irradiante en figure 1.5). À noter que le

contraste est moindre à haut niveau d’énergie pour les tissus mous compte tenu des coef-

ficients d’atténuation massiques trop proches. Cette technique basée sur deux images RX

planes ne permet pas d’obtenir de l’information volumétrique.

Figure 1.5 : Exemple d’un imageur MV-kV plan associé à un accélérateur Varian Clinac.

Or, la position et la taille de la tumeur peuvent évoluer entre le moment où les images

à visée de planification initiale sont acquises et le moment où le traitement est délivré.

Typiquement, un traitement fractionné se déroule sur plusieurs semaines selon le type

de tumeur traitée, à raison de plusieurs séances hebdomadaires. Bien que la position du

patient est déterminée dès l’acquisition d’informations sur l’anatomie, de sorte à ce que la

tumeur soit fixée dans une position souhaitable, il est compliqué de prévoir l’évolution de

celle-ci due à des mouvements respiratoires [23], de digestion [24] ou encore à la prise ou

perte de poids du patient. La tumeur peut aussi grossir significativement entre le temps

d’acquisition des images et le traitement, pouvant altérer l’efficacité du traitement pres-

crit.



Le fait de pouvoir évaluer à chaque fraction délivrée l’évolution des volumes cibles et tis-

sus sains, et donc les modifications de dose délivrée du fait de ces évolutions ont amené les

praticiens à adapter la ballistique au cours du traitement lui-même. L’IGRT a donc mené

à la notion de radiothérapie adaptative et guidée par l’image soit IGART pour Image

Guided Adaptative RadioTherapy. Cette technique va permettre de corriger la manière

dont l’irradiation est délivrée en fonction de la déformation ou mouvement de la tumeur.

Deux techniques d’imageries développées récemment peuvent être candidats pour pouvoir

pratiquer de l’IGART : l’Imagerie Volumétrique par Faisceau Conique (ou Cone Beam

Computed Tomography, CBCT) et l’IRM. Le premier permet d’obtenir une imagerie de

qualité des tissus de haute densité du corps humain (e.g : os, dents...) par irradiation

sous rayons X des parties souhaitées du corps d’un patient. L’irradiation est effectuée à

l’aide d’un faisceau conique de rayons X d’énergie à hauteur d’environ 100 keV. Cette

technologie est d’ores et déjà adoptée pour la radiothérapie guidée par l’image dans le

contexte de repositionnement de patient et d’évaluation primaire de positionnement des

volumes cibles et des organes. Cependant, son utilisation à des fins d’IGART connâıt

plusieurs limitations : en effet, une irradiation supplémentaire du patient est effectuée à

chaque prise d’image, ajoutant de la dose supplémentaire dans le patient. Ce supplément

de dose limite la réalisation de scans trop fréquents, réduisant grandement la possibilité

d’imagerie intrafractionnelle (autrement dit l’observation du mouvement des organes au

cours d’un même traitement). De même, bien qu’efficace pour les tissus de hautes densité,

l’imagerie des tissus mous est de moindre qualité, pouvant même mener à des difficultés

de différenciation entre volumes tumoraux et organes ou tissus sains environnants. Enfin,

la taille du scan effectué par le CBCT ne couvre qu’une zone délimitée par la taille du

champ tête-pied, celle-ci mesurant par exemple 16 cm au maximum pour le CBCT de

Varian.

En comparaison, l’IRM est une technique d’imagerie médicale non invasive permettant

d’obtenir des coupes de l’anatomie d’un patient avec un très bon contraste, notamment

concernant les tissus mous. Son principe sera détaillé dans la sous-section suivante, mais

cette technologie s’appuie sur l’utilisation de champs magnétiques, n’ajoutant pas de

rayonnement ionisant supplémentaire pour obtenir l’imagerie du patient. Ainsi, il est

possible d’obtenir une imagerie interfractionnelle et intrafractionnelle de l’anatomie du

patient. De même, il est possible de prendre plusieurs plans de l’anatomie du patient

afin d’en faire une reconstitution entière en 3D. Dans le cadre de notre étude, l’image-

rie guidée considérée est basée sur l’IRM, les deux constructeurs de solutions hybrides

IRM-Linac ne mettant à disposition qu’une délivrance des faisceaux basée sur la tech-

nique de radiothérapie RCMI, avec collimateurs multi-lames en mode Step-And-Shoot [1].

Ce tableau résume les caractéristiques des deux technologies l’une par rapport à l’autre :



CBCT IRM

Contraste des Tissus Mous Limité par coeff. d’atténuation Excellent

Irradiation Additionnelle Oui (quelques mGy) Non

Imagerie Interfractionnelle Oui Oui

Imagerie Intrafractionnelle Limitations techniques Oui

Taille de l’imagerie Volume d’exploration (16 cm pour varian) Libre

1.1.4 Rappels des principes de l’Imagerie par Résonance Ma-

gnétique

Elle s’appuie sur le principe de la résonance magnétique nucléaire (RMN). Ce principe

fonctionne en deux temps : dans un premier temps, un champ magnétique externe B0,

délivré par un aimant de forte puissance, aligne dans le sens du champ B0 le moment

magnétique de spin nucléaire intrinsèque aux noyaux dont le nombre de neutrons et de

protons sont différents (par exemple l’hydrogène).

Dans un second temps, une onde magnétique est émise avec une fréquence égale à la

fréquence de résonance dite de Larmor des noyaux ciblés, en l’occurence les noyaux d’hy-

drogène, pour lesquels cette fréquence est de 63.86 MHz. Son but est d’orienter le spin

des atomes dans un plan perpendiculaire à celui du champ magnétique externe principal,

et équivaut à une étape d’excitation de ces atomes. En arrêtant d’émettre l’onde électro-

magnétique, les atomes vont alors se repositionner selon l’orientation définie par B0 en

continuant d’osciller, et ce mouvement de rotation émet un signal dont la fréquence est

égale à la fréquence d’excitation. Ce signal est nommé signal de précession et mesurable

par des instruments adéquats.

Les tissus possèdent des temps de relaxations propres à leur compositions chimiques.

Le temps de relaxation longitudinale (noté T1) correspond au temps que les moments

magnétiques nucléaires retrouvent 63 % de leur alignement longitudinal pré-excitation,

et dépend du tissu observé. Cette limite est due au fait que le réalignement des moments

suit une loi exponentielle croissante, ce qui équivaudrait à un temps infini de retour à

l’équilibre, telle que :

M�(t) = M�(t = 0 ) · (1 − e−
t

T1 ), (1.1)

où M� désigne la valeur du moment magnétique longitudinal, et dépend du temps t. Ainsi,

le moment à t = 0 désigne l’état d’équilibre des moments magnétiques longitudinaux. Ce

temps dépend notamment de l’agitation moléculaire environnante du tissu observé : en

résulte un temps plutôt long pour les tissus durs, et plutôt court pour les tissus mous.

Le temps de relaxation transversale T2 correspond en fait à la mesure de la perte de 63 %

des moments magnétiques transverses (notés M⊥) et dépend de l’interaction entre noyaux

d’hydrogènes de chaque tissu. En effet, les noyaux voisins d’un noyau d’hydrogène vont



générer des champs magnétiques légers qui provoquent des pertes de cohérences dans la

rotation des moments magnétiques transverses, d’où la grande influence de la composition

du milieu environnant dans la décroissance de M⊥ et donc dans la détermination de la

valeur de T2. La loi décrivant l’évolution de l’enveloppe des signaux émis du moment

magnétique transverse M⊥ (celui-ci étant en rotation, le véritable signal se présente comme

une oscillation au cours du temps), s’écrit :

M⊥(t) = M⊥(t = 0 ) · e−
t

T2 . (1.2)

L’évolution de M⊥ étant différente de celle de M�, la comparaison de ces deux relevés

donne des informations complémentaires permettant d’obtenir des diagnostics complets

d’une anatomie étudiée. La différence entre les tissus sains et les tissus tumoraux peut

donc s’effectuer par observation de la différence de ces signaux, pouvant être amplifiés par

injection intra-veineuse de contraste (typiquement pour l’IRM, des composés à base de

gadolinium qui réduisent le temps de relaxation des protons de l’eau, et donc de réduire

T1) si jamais ces contrastes restent proches car elle permet d’observer la composition vas-

culaire du patient ou de mettre en lumière des structures de vaisseaux sanguins typiques

de certaines lésions.

Il est aussi possible d’accrôıtre les différences de temps en modifiant les paramètres des

séquences IRM, en effectuant des pondérations dites T1 et T2. Il s’agit d’altérer la ré-

ponse des atomes, c’est à dire le signal qu’ils renvoient, après des stimulations par radio-

fréquences. Les paramètres sur lesquels les radio-fréquences sont modifiés sont les temps

d’écho (le temps entre le signal d’excitation et réception de l’écho émis) et le temps de

répétition (temps entre deux envois de fréquence d’excitation des noyaux d’hydrogène),

le premier étant bien plus court (quelques dizaines de millisecondes) que le second (de

l’ordre de la seconde).

Au niveau des inconvénients de cette technologie, on peut relever l’absence de visuali-

sation des structures osseuses, ainsi que les artefacts sur l’imagerie, par exemple dûs au

mouvement du patient (le temps d’acquisition des images pouvant être long). Évidem-

ment, l’utilisation de l’IRM n’est pas compatible avec des patients possédant des implants

ferromagnétiques et donc sensibles aux champs magnétiques, compte tenu de la présence

d’un champ magnétique externe relativement intense (les champs magnétiques utilisés

habituellement sont de l’ordre du Tesla).

Cette méthode d’imagerie offre la meilleure visualisation, et plus généralement du système

nerveux, de la plupart des tissus mous et des tumeurs associées [27]-[28]. Elle peut être

utilisée en conjonction avec d’autres techniques, par exemple avec des images tirées de

scans de tomographie pour avoir une meilleure visualisation des tissus osseux car effectués

à l’aide de rayons X plus sensibles aux variations de densité. L’IRM est d’ores et déjà

utilisée pour une grande partie de la planification d’un traitement, du diagnostic au

suivi du traitement, de par sa grande efficacité. Ainsi, l’idée de coupler cette technique



aux méthodes conventionnelles de radiothérapie a été étudiée dans les deux dernières

décennies.

1.1.5 Radiothérapie guidée par IRM

Le couplage de la radiothérapie à l’imagerie par résonance magnétique a pour intérêts no-

tables d’avoir un rendu optimal de l’anatomie d’un patient ainsi que de l’emplacement de

ses tumeurs, de pouvoir suivre en temps réel la position de la tumeur lors d’un traitement

et de ne pas être irradiant car indépendant de faisceaux ionisants. Cet avantage mène

à une possible réadaptation du traitement en tenant compte des changements possibles

de la configuration tumorale par rapport à l’imagerie de référence de planification, dus

par exemple à une croissance de la tumeur entre l’acquisition des images avant l’inter-

vention et le moment du traitement, à une inflammation ou réduction de la tumeur, au

changement de la position de la tumeur dans les tissus mous ou la position du patient,

à la respiration du patient... De plus, l’IRM ne s’appuyant pas sur l’utilisation de rayon-

nements ionisants supplémentaires, il n’y a pas d’administration de dose supplémentaire

aux tissus sains par ce biais.

La radiothérapie guidée par IRM permet donc de mieux cibler la tumeur et en théorie

d’améliorer la précision du traitement et du dépôt de dose. Cependant, un effet négatif

possible et intrinsèque au système d’imagerie est l’interaction entre le champ magnétique

et les électrons secondaires produits lors de la traversée du patient par un faisceau de

photons. Cet effet, nommé Electron Return Effect (ERE) ou effet de retour des électrons,

peut avoir des effets délétères, par exemple au sein d’un matériau homogène où le profil

latéral du dépôt de dose sera décalé en faveur du sens de rotation des électrons, mais aussi

au niveau des interfaces entre matériaux de différentes densités lorsque le champ magné-

tique est perpendiculaire à la direction de propagation du faisceau. L’intensité de cet

effet est dépendant de l’énergie des électrons créés, de l’amplitude du champ magnétique

externe ainsi que de la différence de densité entre les deux milieux traversés [8]-[32]-[33].

Une occurrence de cet effet tirée d’une présentation de F. Tessier est montrée en figure

1.6. Un autre effet à prendre en compte est la modification de la zone de build-up, le

maximum de dépôt de dose se situe en une profondeur moins élevée que dans un cas sans

champ magnétique [34]. Ces conséquences seront simulées et expliquées dans les chapitres

3 et 4 de ce manuscrit.

Sur le marché, Viewray® a commercialisé en premier des installations liant un appareil

IRM de 0,3 Teslas couplé à trois sources mobiles de 60Co dont le champ d’irradiation

maximal était de 27 x 27 cm2, et dont l’irradiation était dirigée au travers d’une ouver-

ture entre les aimants délivrant ce champ magnétique [29]. Bien que des études récentes

montrent l’efficacité de cette installation pour l’élaboration d’une planification d’un trai-

tement de cancer du poumon par comparaison avec un planning effectué avec un VMAT

[30]-[31], des problématiques liées à la radioprotection compte tenu de la manipulation,



Figure 1.6 : Reprise d’une figure exposée durant une présentation de F. Tessier Implementing and testing magnetic

fields in the EGSnrc software mettant en exergue l’ERE. Cette figure présente la propagation d’un

faisceau fin d’électrons de 10 MeV au travers d’une matrice alternant fantômes d’air et d’eau et soumise

à un champ magnétique transverse au plan d’étude d’amplitude 1 T, et le calcul est effectué avec le

code Monte-Carlo EGSnrc. Le faisceau d’électrons reste cohérent jusqu’à l’entrée dans le premier fantôme

d’eau, ce qui doit être une condition numérique utilisée afin de pouvoir observer l’ERE après propagation

du faisceau dans la matière. On remarque donc que le trajet des électrons est grandement modifié par

l’action du champ magnétique, mais aussi selon le milieu traversé.

du stockage et de l’installation des sources de 60Co très radioactives ainsi que la mise à

jour des normes technologiques ont conduit cette compagnie à se tourner vers le dévelop-

pement de nouvelles installations liant IRM et accélérateur linéaire (LINAC pour LINear

ACcelerator) source de rayonnements ionisants, d’où l’appelation commune IRM-Linac.

Une version de ce dispositif a été développée par les chercheurs de l’Université d’Utrecht

en collaboration avec Elekta/Philips [6]-[34], et est composé d’un appareil IRM délivrant

un champ magnétique d’amplitude 1,5 T provenant de chez Philips couplé à un Linac

délivrant des photons d’énergie comprise dans un spectre de type Bremsstrahlung de 7

MV fourni par Elekta, avec un débit de dose maximum de 700 cGy/min. Le faisceau

peut tourner autour de l’aimant. Ce dispositif a reçu le marquage CE en juin 2018. Ce-

lui de Viewray®, connu sous le nom de MRIDIAN (Fig. 1.7), repose quant à lui sur

un aimant supraconducteur délivrant un champ magnétique d’amplitude 0,35 T, et son

Linac délivre aussi des faisceaux de photons de 6 MV avec un débit de dose maximum



Figure 1.7 : Dispositif IRM-Linac conçu par Viewray®. À gauche : le système IRM délivrant un champ magnétique

d’amplitude 0.35 T. À droite : l’accélérateur linéaire et ses accessoires permettant une protection au

champ magnétique et aux radiofréquences.

de 600 cGy/min. Ce dernier est actuellement le seul disponible commercialisé à des fins

thérapeutiques après validation par la U.S Food and Drug Administration (USFDA) ainsi

qu’en Europe avec le marquage CE. Enfin, ces deux installations sont fournies sans cône

égalisateur.

Cette technologie est donc en pleine émergence et a le potentiel de changer en profondeur

la manière dont les traitements peuvent être pensés et administrés, de par sa capacité à

pouvoir fournir une imagerie en temps réel et de haute résolution, sans irradiation supplé-

mentaire pour le patient. Cependant, l’interaction des photons avec le milieu créent des

particules chargées qui vont interagir avec le champ magnétique appliqué dans le milieu.

Il faut donc bien connâıtre ces interactions afin de pouvoir quantifier l’énergie et la quan-

tité d’électrons secondaires créés, qui sont susceptibles d’être à leur tour responsables

d’énergie supplémentaire déposée en des lieux non souhaités lors d’un traitement.

1.2 Interactions Particules/Matière

Dans ce manuscrit, nous étudions le dépôt de dose de faisceaux de photons et d’élec-

trons lors de leur propagation au travers de milieux possédant des densités égales à celles

des différents segments du corps humain. En se propageant, les particules collisionnent

et interagissent avec les atomes du milieu traversé, menant à l’apparition de photons,

d’électrons libres et de positrons secondaires. Nous décrivons dans les paragraphes sui-

vants l’ensemble des interactions possibles des particules incidentes, avec leur probabilité

d’occurence décrite par leur section efficace.



1.2.1 Interaction des photons avec la matière

Figure 1.8 : Représentation des coefficents d’attenuation de masse en fonction de l’énergie du photon incident pour

l’effet photoélectrique (magenta), Compton (vert), Création de paires (bleu) et Rayleigh (orange) négli-

geable devant les autres processus quelque soit l’énergie du photon incident). Les données sont issues de

la base de donnée XCOM du NIST [72].

Aux énergies considérées en radiothérapie externe, les photons connaissent trois princi-

paux mécanismes d’interaction avec la matière : l’effet photoélectrique, l’effet Compton

et la création de paires. La probabilité d’interagir d’une de ces manières est donnée par la

section efficace inhérente à chaque interaction, elle même étant grandement dépendante

de l’énergie des photons incidents comme montré sur la figure 1.8 [72]. Chacun de ces

processus donne naissance à des électrons secondaires qui sont les principaux vecteurs de

la dose déposée dans un milieu par le moyen de collisions élastiques et inélastiques.



Figure 1.9 : Visualisation de l’effet photoélectrique : éjection d’un électron lié à l’atome par interaction avec un photon

incident.

Effet Photoélectrique

L’effet photoélectrique (Figure 1.9) [52]-[53] correspond à la transmission de la totalité

de l’énergie d’un photon à un électron en couche profonde d’un atome, causant son ex-

citation ou l’ionisation de l’atome auquel il est lié. Cet effet ne peut se produire avec un

électron libre car l’atome doit absorber une partie de la quantité de mouvement incidente.

Dans ce dernier cas, l’excédent d’énergie transmise à l’électron par rapport à son énergie

de liaison se retrouve sous forme d’énergie cinétique. Ce phénomène est dominant pour les

faibles énergies de photons, typiquement pour des énergies inférieures à 30 keV dans le cas

de l’eau. Cependant, il est intéressant de constater que son occurence est très dépendante

du matériau traversé. Pour des énergies de photons inférieures à l’énergie au repos de

l’électron, la section efficace de cet effet peut être décrite par l’expression suivante [54] :

σPh(ε) = 4α4
√

2 Z 5 8πr2
e

3
(
mec2

ε
)
7
2 , (1.3)

où σPh correspond à la section efficace de l’effet photoélectrique, α est la constante de

structure fine (α = 1
137

), Z est le numéro atomique du matériau, re est le rayon électro-

nique, me est la masse de l’électron, c est la vitesse de la lumière, et ε est l’énergie du

photon incident.

Ainsi, cette section efficace décrôıt vite lorsque l’énergie augmente, d’où la prédominance

de cet effet pour de faibles énergies. De même, on remarque que cet effet a une dépendance

avec le numéro atomique du matériau à la puissance 5. Ainsi, il est capital de prendre en

compte la réelle composition chimique des éléments pour correctement simuler la probabi-

lité que cet effet se produise. En d’autres termes, pour ces énergies de photon, considérer

le corps humain comme un équivalent eau de différentes densités peut conduire à des

erreurs très importantes dans le calcul de la dose déposée.

La distribution angulaire du photoélectron émis peut être exprimée sous la forme sui-

vante, dérivée de la section efficace définie par Sauter et al. [55] et utilisée dans le code

PENELOPE [56] :



p(ν) = (2 − ν)

(
1

A + ν
+

1

2
βγ(γ − 1 )(γ − 2 )

)
ν

(A + ν)3
, (1.4)

où ν = 1− cosθe, dans lequel θe est l’angle de diffusion du photoélectron, A =
1

β
− 1 où

β est la vitesse réduite telle que β =
v

c
, v étant la vitesse de l’électron et c celle de la

lumière. γ est le facteur de Lorentz, γ =
1√

1− β2
.

Cet effet étant prépondérant à de basses énergies, et bien que ces sections efficaces soient

tabulées dans M1 à l’aide du programme CEPXS, très peu d’électrons secondaires seront

en fait originaires de cette interaction dans le contexte de notre étude. En effet, nous avons

choisi de simuler deux distributions différentes en énergie pour nos faisceaux de photons :

des faisceaux monoénergétiques de 6 MeV, et des faisceaux dont l’énergie appartient à

un spectre de Bremsstrahlung de 6 MV, typique d’un faisceau en sortie d’accélérateur

linéaire et dont un exemple est donné en figure 1.10, en sortie d’un accélérateur Varian

iX obtenu à partir d’un fichier d’espace des phases de l’IAEA [76]. Nous observons sur

cette figure que l’énergie la plus probable est de l’ordre de 511 keV. D’autre part, nous

avons choisi dans la plupart de nos cas de limiter l’énergie de coupure pour les photons

et électrons à 100 keV, choix motivé par la grande dimension des fantômes utilisés, et

des voxels utilisés dans nos calculs. La convergence de nos calculs étant atteinte pour une

dimension de 0,5x0,5x0,5 mm3, largeur qu’un électron de cette énergie ne peut traverser

entièrement, déposant ainsi le reste de son énergie à l’intérieur de la maille.

Figure 1.10 : Spectre en énergie d’un faisceau de photons de 6MV d’un accélérateur Varian iX, dont la taille de champ

est de 10x10 cm2. Le pic à 511 keV provient du phénomène d’annihilation des positons avec les électrons

de la cible, générant des photons d’énergie 511 keV de directions opposées.



Figure 1.11 : Visualisation de l’effet Compton : en plus de l’ionisation de l’atome, le photon est diffusé sous un certain

angle et une énergie inférieure, une partie d’entre elle étant cédée à l’électron arraché.

Effet Compton

L’effet Compton (Figure 1.11) correspond à la collision d’un photon avec un électron

lié aux couches électroniques d’un atome. Ce dernier est ionisé, l’électron ayant absorbé

une partie de l’énergie du photon incident, et un photon diffusé est émis avec une énergie

moindre et une orientation modifiée. Ce processus est le plus susceptible de se produire

dans l’eau pour les énergies utilisées en radiothérapie externe, il est en effet majoritaire

pour une énergie de photons située entre 30 keV et 10 MeV. De manière générale, cette

interaction est prépondérante pour des énergies de photons grandes par rapport aux

énergies de liaison des électrons liés. Les électrons secondaires créés par ce biais sont les

principaux responsables de la dose déposée par un faisceau de photons se propageant dans

le milieu. La section efficace différentielle de l’effet Compton peut être écrite de la manière

suivante, qui est l’expression avancée par Klein-Nishina [54]-[57] pour des photons non

polarisés :

dσCo

dΩ
(θph) =

1

2
r2

e (
ε2

ε1

)2 (
ε1

ε2

+
ε2

ε1

− sin2(θph)), (1.5)

où σCo désigne la section efficace liée à l’effet Compton, re est le rayon électronique, ε1 et

ε2 sont les énergies du photon respectivement avant et après diffusion, et θph est l’angle

de diffusion du photon. L’énergie emportée par l’électron de recul, εe− , tracée en figure

1.12 pour un photon incident d’énergie 2 MeV à titre d’exemple, est exprimée telle que :

εe− = ε1 − ε2 = mec2 2ε2
1 cos2(θer)

(ε1 + mec2 )2 − ε2
1 cos2(θer)

, (1.6)

où θer correspond à l’angle de diffusion de l’électron de recul et dont l’expression est :

tan(θer) =
1

1 + ε1
mec2

cot(
θph

2
). (1.7)
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Figure 1.12 : Tracé de l’énergie de l’électron diffusé en fonction de son angle de diffusion, pour un photon incident de

2 MeV.

Comme pour l’effet photoélectrique, cette section efficace est tabulée dans notre algo-

rithme sur la base des données contenues dans CEPXS. Cependant, il est très important

cette fois-ci de bien rendre compte de l’effet Compton car c’est celui-ci qui est à l’origine

d’une très grande partie des électrons secondaires créés par les faisceaux de photons que

nous avons choisi de simuler.

Figure 1.13 : Visualisation d’une création de paire : proche d’un champ électrique nucléaire, un photon d’assez haute

énergie peut spontanément créer un électron et son antiparticule.

Création de paires

Une création de paire de leptons (Figure 1.13) se produit lorsqu’un boson (par exemple

un photon) neutre possède l’énergie suffisante pour créer une paire particule/antiparticule,



tout en conservant l’énergie et l’impulsion de la particule initiale. Dans notre cas, un

photon d’une énergie supérieure ou égale à 1.022 MeV (deux fois l’énergie au repos d’un

électron) est susceptible de mener à la création d’une paire e−/e+, au voisinage d’un

champ électrostatique d’un atome (ou d’un électron lié, mais ce processus est moins pro-

bable et expliqué plus bas) afin de conserver l’impulsion totale. Ce seuil en énergie est

réduit de moitié si cette création est dûe à un couple γ/γ, mais cet effet ne se produira

pas dans le cadre de notre étude puisque les particules issues du faisceau n’interagissent

pas entre elles. L’énergie du photon incident est ainsi répartie entre les deux particules

créées et l’atome, qui en absorbe une partie négligeable due à la différence de masse

avec les leptons mais nécessaire pour respecter la conservation de l’impulsion, tel que

Eγ = Ee− +Ee+ +Enuc− 2mec
2. Comme indiqué sur la Figure 1.8, ce phénomène devient

dominant par rapport aux autres dans l’eau pour des énergies au-delà de 10 MeV.

L’angle θe± est l’angle entre la direction de la propagation du photon incident et la

direction de l’électron/positon émis, ou angle d’émission du lepton considéré, représenté

sur la figure 1.13, peut s’exprimer comme suit [58] :

θe± =
pe±c

εEfrac

, (1.8)

où Efrac est la fraction d’énergie emportée par l’électron ou le positon, pe± leur impulsion

et ε l’énergie du photon incident à l’origine de la création de paire.

La section efficace de cet effet peut-être définie avec ou sans prise en compte de l’écran-

tage du cortège électronique si le numéro atomique de l’élément est élevé, si l’énergie

cinétique des électrons est très élevée ou encore si on peut y appliquer l’approximation

de Bohr consistant à découpler les mouvements du noyau et des particules. Par exemple,

en prenant en compte l’écrantage, la section efficace différentielle peut être écrite sous la

forme suivante [73], dérivée de la forme originelle écrite par Bethe et Heitler [74] :

dσCrp

dε
= r2

e αZ (Z + η)Cr
2

3
[2 (

1

2
− Efrac)2φ1 (Efrac) + φ2 (Efrac)], (1.9)

où σCrp désigne la section efficace liée à la création de paires, re est le rayon électronique,

α = 1
137

est la constante de structure fine, Z est le numéro atomique de l’élément tra-

versé, η est la contribution du phénomène de création de triplet expliqué peu après, Cr
est un facteur de correction radiatif à haute énergie et vaut 1.0093 [75] et φ1 et φ2 sont les

fonctions permettant de simuler l’écrantage [56]. On remarque la dépendance par rapport

au numéro atomique au carré, qui souligne une fois de plus la nécessité de prendre en

compte la réelle composition chimique des éléments.

Cette section efficace peut être approchée en des formes plus simples, en prenant en

compte l’écrantage ou non du nuage électronique de l’atome considéré, le régime en éner-

gie du photon et des particules créées (relativiste ou pas), l’angle d’incidence du photon

effectuant la création de paire dans le champ de l’atome, la prise en compte du recul



de l’atome ou encore selon l’utilisation ou non de l’approximation de Born au premier

ordre (consistant à faire un développement de la fonction d’onde de la particule diffusée

de sorte à pouvoir obtenir une solution approchée de l’équation de Schrödinger, dans le

cas d’un potentiel suffisament faible). L’article de Motz et al. effectue un compte-rendu

complet des sections efficaces selon les cas échéants [77]. À l’origine, nous considérions

l’idée d’implémenter la section efficace sous cette forme analytique dans le modèle M1,

ainsi que celle des deux effets précédents. Cependant, réeffectuer le calcul des valeurs des

différentes sections efficaces augmentait énormément le temps de calcul, nous avons donc

pris la décision d’avoir cette section efficace sous forme tabulée, et interpolée entre chaque

pas en énergie, que nous avons récupérée avec le programme CEPXS.

Dans certains cas, la création de paires peut s’accompagner d’une création d’un électron

supplémentaire : ceci se produit si jamais il y a excitation ou ionisation de l’atome dans

lequel le phénomène se produit auquel cas la création de paires se produit dans le champ

de l’électron ainsi arraché à l’atome. Il faut aussi une énergie du photon supérieure ou

égale à un seuil plus élevé de 2.044 MeV, pour respecter la conservation d’énergie et de

l’impulsion. La conversation d’énergie entre le photon et les particules du triplet est :

ε+mc2 = 3γmec
2, (1.10)

et la conservation d’impulsion s’écrit :

ε

c
= 3βγmec. (1.11)

En liant ces deux formules :

3βγmec
2 = 3γmec

2 −mec
2, (1.12)

et en remplaçant γ par son expression en fonction de β, on trouve :

3β√
1− β2

=
3√

1− β2
− 1, (1.13)

ce qui nous mène à β = 4
5
, puis γ = 5

3
et en remplaçant dans la conservation d’énergie,

on trouve qu’on doit avoir une énergie de photon seuil pour la création de triplet de

ε = 4mec
2 = 2.044 MeV.

Ce phénomène a beaucoup plus de chances de se produire pour des matériaux de Z plus

élevé, les électrons se situant sur les couches externes possédant une énergie bien infé-

rieure à celles des couches internes.

Moins occurrent que l’effet Compton pour les énergies utilisées dans le contexte de notre

étude, le phénomène de création de paires est tout de même responsable de la création

de quelques électrons secondaires mais aussi de positons. Bien que leur effet dans le

dépôt d’énergie est négligeable dans les cas numériques que nous avons effectués, leur

propagation dans le milieu et leur annihilation (décrite dans la section suivante) sont



observables dans le cadre d’un spectre Bremsstrahlung de 18 MV, où l’énergie maximale

des photons émis est de 18 MeV, laissant une fenêtre d’énergie dans laquelle la création

de paires est l’interaction dominante parmi celles décrites.

1.2.2 Interaction des électrons et des positons avec la matière

Figure 1.14 : Visualisation des conséquences possibles d’une collision inélastique : soit l’électron lié interagissant est

excité à un état d’énergie correspondant à une couche électronique supérieure de l’atome (en haut) ou

il est arraché à sa liaison avec le noyau et se déplace dans le milieu, collisionnant à son tour. Dans les

deux cas, l’électron incident repart avec une orientation différente et une énergie inférieure.

Collisions inélastiques avec les électrons du milieu

Les électrons subissent principalement des interactions coulombiennes avec les parti-

cules présentes dans le milieu traversé. C’est principalement par ces multiples collisions

que leur énergie va être déposée. L’électron lié est arraché de l’atome si l’énergie ciné-

tique reçue est supérieure à son énergie de liaison au noyau, autrement il se déplace dans

un état discret d’énergie, aussi appelé état excité. Cet état excité n’étant pas stable,

l’électron excité revient dans son état fondamental en perdant de l’énergie sous forme de

rayonnemment, ou en transmettant le surplus d’énergie dû à son état excité à un électron

voisin qui lui sera éjecté du nuage électronique de l’atome, ils sont dits électrons Auger.

Ces collisions inélastiques possibles sont illustrées en figure 1.14. La section efficace des

collisions inélastiques est décrite par la formule de Møller [79] :

σMoller(ε, ε
′, θ) = 2πr2e(ε′+1)2

ε′(ε′+2)
δ
(
µ−

√
(ε−ε′)

ε(ε−ε′+2)

)
( 1
ε2

+ 1
(ε′−ε)2 + 1

(ε′+1)2
− 2ε′+1

ε(ε′+1)2(ε′−ε)),



où ε est l’énergie de l’électron incident, ε′ l’énergie de l’électron diffusé et µ = cosθe. Les

électrons issus de ce type de collisions sont indiscernables : il est ainsi décidé de considérer

comme électron primaire celui qui a la plus grande énergie après collision, autrement dit

celui qui obéit à la condition ε > ε′−εB
2

, où εB est l’énergie de liaison de l’électron cible.

Cette condition est illustrée par la figure 1.15, représentant la valeur de la section efficace

de Møller en fonction de l’énergie de l’électron incident.

Collisions élastiques avec les noyaux

Les électrons se propageant librement subissent aussi des collisions élastiques avec les

noyaux atomiques de la matière, les déviant de leur trajectoire initiale sans grande perte

d’énergie, et en conservant l’énergie totale des deux particules. La section efficace des

collisions élastiques σMott est donné par la formule de Mott [78] :

σMott(ε, θ) =
Zre(1 + ε)

4 (ε(ε+ 2 ))(1 + 2η(ε)− cos(θ)

2

· (1 − ε(ε+ 2 )(1 − cos(θ))

2 (1 + ε)2
) (1.14)

Figure 1.15 : Variation de la section efficace de Møller en fonction de l’énergie des électrons incidents. Les électrons

sont considérés comme primaires si après collision, leur énergie est supérieure à ε′−εB
2

, et considérés

comme secondaires dans le cas contraire.



Longueur de pénétration et de diffusion des électrons

À partir de ces sections efficaces, on peut déterminer la longueur moyenne de pénétra-

tion des électrons dans la matière ainsi que leur déviation par rapport à l’axe du faisceau

[80]-[81]. Les polynômes de Legendre permettent d’exprimer les moments en espace de la

fonction de distribution des électrons, selon l’expression suivante :

< Pl(cosθ) >= exp(−
∫ ε

ε0

κl(ε
′)(
dε′

ds
)−1)dε′, (1.15)

où le rapport dε′

ds
désigne le pouvoir d’arrêt des électrons. Celui-ci, dans un milieu non

ionisé, s’exprime [82] :

dε′

ds
= −2πr2

emc
2ne

β2

[
ln[(

ε

Iex
)2γ + 1

2
] +

1

γ2
+

1

8
(
γ − 1

γ
)2 − ln(2)

2γ − 1

γ2
− δ
]
, (1.16)

où ne est la densité électronique de matériau traversé, Iex l’énergie moyenne d’excitation

du milieu (79,1 eV pour l’eau).

Le terme κl de l’équation (1.15) est lié aux sections efficaces de transport des électrons

et s’exprime :

κl(s) = 2πne(
re
γβ2

)2l(l + 1)[ZlnΛei + lnΛee], (1.17)

où les arguments des logarithmes coulombiens Λei et Λee, pour des milieux non ionisés

s’écrivent :

Λei = ln[(
ε

Iex
)2]

√
γ + 1

2
(1.18)

Λee = ln[(
ε

Iex
)2]

√
γ + 1

2

√
2(γ − 1)

2γβ
. (1.19)

Avec ces expressions, on peut déterminer la profondeur de pénétration moyenne < x >

des particules dans la matière telle que :

< x >=

∫ ε

ε0

< P1(cosθ) > (
dε′

ds
)−1dε′, (1.20)

ainsi que la distance parcourue de manière transverse à l’axe du faisceau primaire d’élec-

trons, désignée par
√
< y2 > en se basant sur l’expression suivante :

< y2 >=
2

3

∫ ε

ε0

< P1(cosθ) > (
dε′

ds
)−1

(∫ ε′

ε0

1− < P2(cosθ) >

< P1(cosθ)
(
dε′′

ds
)−1dε′′

)
dε′. (1.21)

Ces expressions nous sont nécessaires pour ajouter un axe de validation supplémentaire

lors de l’analyse de la forme de dépôt de dose de faisceaux d’électrons.



Figure 1.16 : Visualisation du rayonnement de freinage : proche d’un champ électrique nucléaire, un électron est freiné

et change de direction, ce qui selon les équations de Maxwell, se traduit par une perte d’énergie sous

forme de rayonnement.

Rayonnement de freinage (Bremsstrahlung)

Ce rayonnement continu est dû à la perte d’énergie cinétique d’un électron libre et

fortement énergétique se déplaçant au voisinage du champ électrique induit par les noyaux

d’un milieu. Ce sont les équations de Maxwell qui prédisent la perte d’énergie d’une charge

dont la vitesse varie, ce qui est le cas ici à cause de l’interaction coulombienne entre

l’électron et le champ électrique. La section efficace de ce phénomène peut être écrite,

pour un écrantage complet, dans l’approximation de Born et pour des énergies relativistes

[83] :

σBr = 4αZ 2 r2
e

(
ln(183Z−

1
3 +

1

18
)

)
(1.22)

La figure 1.17 présente les pouvoirs d’arrêt collisionnel et radiatif et nous permet de

comparer l’importance des deux effets en fonction de l’énergie : le processus de Bremss-

trahlung sera prépondérant pour des énergies supérieures à 10 MeV, et sera négligeable

en dessous de cette énergie devant le pouvoir d’arrêt des collisions électroniques.

Cet effet apporte une contribution faible dans le dépôt d’énergie des particules, se tra-

duisant par un très faible dépôt d’énergie en fin de propagation d’un faisceau d’électrons

comme on peut l’observer sur la figure 1.18. Cette dose supplémentaire est simplement

due à la création d’électrons secondaires créés par effet Compton lors de la propagation

des photons créés par rayonnement de freinage, qui ont une profondeur de pénétration

plus élevée que les électrons primaires. Cependant, c’est princpalement par ce biais que

sont créés les faisceaux de photons utilisés en radiothérapie. Des électrons énergétiques

entrent en collision avec une cible de numéro atomique élevé (tel que du tungstène par

exemple, Z = 74), et le rayonnement de freinage permet l’obtention d’un faisceau de pho-

tons dont le spectre en énergie est continu, et utilisable en radiothérapie externe.



Figure 1.17 : Tracé du pouvoir d’arrêt collisionnel (bleu), et de la somme des pouvoirs d’arrêt collisionnel et radiatif

(rouge) en fonction de l’énergie des électrons incidents. Les données sont extraites du code Monte-Carlo
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Figure 1.18 : Dépôt de dose d’un faisceau monodirectionnel et monoénergétique d’électrons de 20 MeV. La zone en

fin de dépôt d’énergie de faible valeur est dûe aux photons créés par Bremsstrahlung.



Figure 1.19 : Illustration de l’annihilation d’un positon avec un électron donnant lieu à une conversion de ces deux

particules en deux photons de même énergie, de valeur proche à 511 keV.

Annihilation

Comme évoqué précédemment dans la section Interaction des photons avec la matière,

les positons subissent les mêmes types de collisions que les électrons dans la matière.

De par leur statut d’anti-particule, ils ne peuvent cependant subsister indéfiniment dans

la matière. Ainsi, avec une probabilité augmentant avec la décroissance de leur énergie

cinétique lors des collisions, un positon en vol libre finit par spontanément s’annihiler avec

un électron du milieu. Afin d’obéir à la conservation d’énergie, de charge et de quantité de

mouvement, deux photons naissent de cette interaction et sont émis dans des directions

opposées, possédant chacun une énergie proche de 511 keV, correspondant à l’énergie au

repos de ces leptons. La section efficace de ce phénomène a été démontrée par Heitler

[54], et exprimée dans le référentiel du laboratoire [84] telle que :

dσan

dζ
=

πr2
e

(γ + 1 )(γ2 − 1 )
[S (ζ) + S (1 − ζ)] (1.23)

où ζ désigne le rapport
E−

E + 2mec2
, E− étant l’énergie du photon émis de plus basse

énergie et E étant la somme des énergies des deux photons émis, γ est l’énergie totale du

positon et la fonction S est définie telle que S(ζ) = −(γ+1)2 + (γ2 +4γ+1)
1

ζ
− 1

ζ2
. C’est

ce processus qui est mis à profit dans la TEP, que nous avons décrite dans la section 1.2.

Force de Lorentz

Sous l’effet d’un champ électromagnétique, les particules chargées subissent l’effet d’une

force externe appelée force de Lorentz, FLor. Celle-ci s’écrit :

FLor = q(E + v ∧B) (1.24)

où q est la charge électrique, E représente un champ électrique externe, v désigne la

vitesse de la particule, B est un champ magnétique externe. Dans le cadre de notre

étude, on ne prend pas en compte de champ électrique externe puisqu’à priori absent



Figure 1.20 : Visualisation de la composante magnétique de la force de Lorentz (en vert sur la figure) : l’électron

tourne autour du champ magnétique, avec un sens dépendant de l’orientation du champ.

d’une installation de type IRM-Linac d’une part, et d’autre part nous ne considérons pas

d’interactions entre particules issues d’un même faisceau, les milieux traversés possédant

une plus grande densité de particules que les faisceaux que nous implémentons. La force

de Lorentz peut donc se réécrire :

FLor = qv ∧B (1.25)

Dans un milieu non collisionnel, l’équation du mouvement d’un électron sous effet d’un

champ magnétique s’écrira donc :

dp

dt
= FLor, (1.26)

qui, une fois intégrée deux fois par rapport au temps, nous donne l’évolution de la position

de la particule en fonction du temps, selon chaque coordonnée cartésienne telle que (en

considérant un champ magnétique parallèle à l’axe z) :

x = rL · cos(ωct)
y = rL · sin(ωct)

z = vz0 ∗ t

Le mouvement résultant est donc circulaire de pulsation ωc, nommé pulsation cyclotron et

dont l’expression est ωc = −eB
γme

. Le rayon de giration de l’électron, ou rayon de Larmor rL
décrit le rayon de l’orbite de la particule située dans un plan perpendiculaire à l’orientation

du champ magnétique et dépend donc de l’énergie du mouvement transverse. Sa valeur

est donnée par l’expression suivante pour des énergies relativistes :

rL =
mecβ⊥γ⊥

qB
(1.27)

où me est la masse d’un électron, c la vitesse de la lumière, et B l’amplitude du champ

magnétique externe. Le terme γ⊥ désigne le facteur de Lorentz mais dans le plan trans-

verse à l’orientation du champ magnétique et dépend de β⊥ = v⊥
c

, v⊥ étant la vitesse de



la particule dans le plan orthogonal au champ magnétique.

Considérons cette fois-ci la trajectoire d’un électron, toujours dans un milieu soumis à un

champ magnétique mais cette fois-ci collisionnel :

dp

dt
= FLor −

p

m
νei, (1.28)

où νei désigne la fréquence de collision électrons-ions. Après double intégration, on ob-

tient :

x = mevx0√
1+ωc

me
νei

( 1√
1+ωc

me
νei

− exp(− tνei
me

)cos(ωct+ arctan(ωc
me
νei

)))

y = mevx0√
1+ωc

me
νei

(
ωc

me
νei√

1+ωc
me
νei

− exp(− tνei
me

)sin(ωct+ arctan(ωc
me
νei

))))

z = vz0
me
νei

(1− e
−tνei
me ),

ce qui est l’équation d’une spirale logarithmique. Le rayon de cette trajectoire est donc :

r2 = x2 + y2 =
me
νei

2v2
x0

1 + ω2
c
me
νei

2 (1 + exp(−2tνei
me

)− 2exp(−tνei
me

)cosωct) (1.29)

Le rayon de cette trajectoire diminue donc avec la perte d’énergie cinétique de l’électron

lors de ses multiples interactions dans la matière, à champ magnétique constant, comme

en atteste la Figure 3.1. Par conséquent, dans la matière, les électrons vont voir leur rayon

de giration diminuer dû aux multiples collisions que subissent ceux-ci dans la matière.

Leur trajectoire dans la matière, sous influence d’un champ magnétique, prend donc la

forme d’une spirale, qui sera plus resserrée si la densité traversée est élevée. Aux énergies

considérées en radiothérapie, pour peu que le milieu traversé soit assez dense, les électrons

ne décriront pas un cercle entier, mais déposeront leur énergie sur une certaine profondeur,

et le profil de l’énergie déposée aura la forme d’une goutte en spirale comme nous le verrons

dans le chapitre 3.

L’ensemble des interactions des photons, des électrons et des positrons avec un milieu

vont être à l’origine des profils de dose présentés à la figure 1.1. Les sections efficaces

de chacune de ces interactions doivent donc être prises en compte dans une équation

plus globale, décrivant le transport et la propagation de ces particules, afin de pouvoir

calculer de quelle manière un faisceau ionisant va déposer de l’énergie dans une matrice.

Les sections efficaces utilisées dans notre modèle sont calculées puis tabulées à partir du

programme CEPXS (Coupled Electron-Photon Cross Section) [113], permettant d’obte-

nir une modélisation physique cohérente pour des énergies de 1 keV à 100 MeV. Ces

sections efficaces ont été aussi intégrées sur les sphères unités afin de pouvoir obtenir les

opérateurs de collisions décrits dans les équations (5.3). Les sections efficaces sont calcu-

lées en amont de la résolution du code, en prenant en compte la véritable composition

chimique des éléments implémentée par l’utilisateur dans le fichier d’entrée. Les compo-

sitions chimiques des différents matériaux utilisés dans nos simulations (eau, poumon,
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Figure 1.21 : Variation du rayon de Larmor en fonction de l’énergie cinétique de l’électron.

os...) sont issues de la National Institute of Standards and Technology (NIST), contenant

les données de l’ICRP 75 [114].

1.3 Systèmes de planification de traitement

Pour modéliser des faisceaux de particules ionisantes de hautes énergies en radiothérapie,

les physiciens médicaux utilisent des algorithmes implémentés dans un dispositif médical

plus général nommé système de planification de Traitement (ou TPS pour Treatment

Planning System en anglais). Ce dispositif permet de mettre en place toutes les étapes

nécessaires au traitement d’un patient. Il contient par exemple la modélisation en trois

dimensions de l’anatomie du patient à l’aide de coupes tomodensitométriques transver-

sales de références (pouvant être agrémentées d’imagerie supplémentaires pour améliorer

la précision des contourages), à l’aide de moyens tels que la tomographie par émission

de positrons (TEP) ou l’IRM. Il permet aussi d’effectuer le calcul de la distribution de

la dose prescrite par le radiothérapeute, que ce soit bien sûr au niveau du contour des

organes à risques mais aussi du temps de traitement qu’atteindre une dose prescrite né-

cessite. L’ensemble des étapes et recommandations d’utilisation d’un TPS peuvent être

retrouvées dans le rapport SFPM 27 [26].

Une dénomination commune des algorithmes utilisés dans les TPS consiste à les classer

selon plusieurs types, selon leur degré de précision et/ou de rapidité, ce qui est lié à la prise

en compte du transport des particules secondaires créées [35]. Ces trois types délimitent

le champ possible d’application des différentes familles d’algorithmes, et une exposition

de chacun de ces types est présenté en figure 1.22.



Figure 1.22 : Reprise intégrale d’un tableau extrait d’un cours de Dedieu V. (Centre Jean Perrin) présenté dans le

cadre des cours nationaux de radiothérapie en conditions stéréotaxiques, représentant l’utilisation de

chaque type d’algorithme selon la classification énoncée par Knoos.

1.3.1 Algorithmes de Type ’a’

Les tout premiers algorithmes utilisés en milieu hospitalier et intégrés dans des TPS

peuvent être regroupés dans ce groupe. Certains de ces algorithmes reposent sur le prin-

cipe de superposition. Chaque particule se comporte de façon indépendante et il n’y a pas

d’interaction entre les particules du faisceau car on considère une densité en particules

dans le faisceau très faible par rapport à celle du milieu. La dose en un point donné est

calculé en sommant la contribution du faisceau primaire et celle des particules créées

dans des voxels voisins en ce point. On peut ainsi résumer simplement le calcul de la

contribution de la dose diffusée en un point P via la formule suivante (1.30) :

DP (x, y, z) =

∫ ∫ ∫
V

p(x′, y′, z′)s(x, x′, y, y′, z, z′)dV (1.30)

où DP représente la dose diffusée en un élément de volume P, déterminé par sa position

selon x, y et z, p représente les fluences des photons primaires atteignant les éléments de

Volume dV1, dV2 et dV3, et s représente les fractions d’énergie diffusées en P depuis les

éléments dV1, dV2 et dV3 par unité de fluence primaire. Ce principe est illustré en figure

1.23 : la dose diffusée au point P correspond à la somme des dépôts d’énergie dus aux

interactions des photons primaires dans les volumes élémentaires délimités par dV1, dV2

et dV3, émettant à leur tour des électrons et des photons secondaires pouvant déposer leur

énergie sur plusieurs centimètres. Pour ce qui est de la contribution du faisceau primaire

en P, elle est donnée par sa dose dans l’air corrigée du facteur de correction radiale de



la fluence du faisceau (autrement dit de la prise en compte de la variation de fluence en

dehors de l’axe du dit faisceau) et du facteur de conversion tissu/air, ou TAR pour Tissue

Air Ratio, autrement dit le rapport entre la dose dans l’eau et la dose dans l’air dans le

milieu étudié [36].

Figure 1.23 : Illustration du principe de superposition. S représente le point source, dV1, dV2 et dV3 les trois volumes

élémentaires, les traits noirs et pleins désigent les fluences primaires et les flèches grises celles diffusées

au point évalué à partir des éléments de volume.

De ce principe de superposition découlent notamment les algorithmes de type Pencil

Beam, à l’origine développés pour le transport de faisceaux d’électrons, puis de photons.

Ce type de modèle existe aussi bien dans le domaine de la radiothérapie que dans d’autres

domaines de la physique. Il consiste en la simulation de faisceaux infiniment fins et rec-

tilignes de particules élémentaires dans un milieu, puis le calcul de la dose en un point

est donnée en sommant la contribution de chacun des pencil beams composant le champ

d’irradiation, et non plus seulement celle des voxels voisins au point donné.

Ces algorithmes reposent aussi sur des approximations, notamment lors du passage au

travers d’hétérogénéités, à partir desquelles des facteurs de corrections longitudinale sont

appliqués à la dose absorbée, c’est-à-dire une adaptation du pouvoir d’arrêt des électrons

en fonction des matériaux traversés (analogie avec le calcul d’une profondeur radiologique

équivalente). Cependant, ces approximations ne prennent pas en compte les dimensions

latérales des hétérogénéités, et il n’y a aucune prise en compte des interfaces du point de

vue du pencil beam, donnant lieu à des mauvaises estimations lors du passage au travers

des différents obstacles rencontrés durant leur parcours. De même, les hétérogénéités de

petite taille ne sont pas prises en compte de manière satisfaisante. Aussi, ces algorithmes

ont des difficultés à reproduire des situations où le champ d’irradiation est petit car le



gradient de dose déposée dans le milieu varie très fortement en bordure de faisceau, ce

qui est beaucoup plus flagrant quand le champ d’irradiation est petit et négligeable lors-

qu’il est large. On restreindra donc l’utilisation de ce type d’algorithmes pour des champs

d’irradiation relativement larges en milieu homogène, ou pour accélérer le processus d’op-

timisation avant d’utiliser un modèle offrant une plus grande précision dans le calcul de

dose.

Parmi les algorithmes de type a, on trouve également la méthode de Pencil Beam Kernel

[37]-[38], qui consiste à pré-calculer les kernels de chaque faisceau par le biais d’un code

Monte-Carlo par exemple. La dose déposée selon cette méthode s’exprime :

DPBK(x, y, z) =
µ

ρ

∫ ∫ ∫
V

Ψ(x′, y′, z′)K(x− x′, y − y′, z − z′)dV (1.31)

où µ
ρ
Ψ(x′, y′, z′) est communément nommé TERMA (acronyme pour Total Energy Relea-

sed by unit MAss et dont l’unité est le Gy) et est le produit entre le coefficient d’atténua-

tion de masse µ
ρ

d’une part, et la fluence énergétique Ψ d’autre part : c’est le transport

des particules primaires. Le terme K représente la fraction d’énergie déposée par unité de

masse en un point P désigné par les cordonnées x, y, z, qui provient de l’interaction de la

fluence primaire avec la matière en un point voisin désigné par les coordonnées x′, y′, z′.

C’est ce terme qui est désigné sous le nom de Kernel, et désigne un noyau de disper-

sion décrivant une diffusion moyenne de l’énergie dans la matière. En d’autres termes,

le Kernel contient l’information sur la dose déposée autour d’un point d’interaction des

photons primaires, et est pré-calculé à l’aide d’un code Monte-Carlo, dont le principe est

exposé dans la section sur les algorithmes de type ’c’. Ces kernels sont ensuite convolués

en fonction de la fluence et du spectre en énergie du faisceau incident. Cette méthode ré-

duit le temps de calcul par rapport à l’utilisation des Pencil Beam décrits précédemment,

mais ne prennent pas très bien en compte le transport latéral des électrons aux interfaces.

1.3.2 Algorithmes de Type ’b’

Par rapport aux algorithmes de type ’a’, ce type de modèles prend en compte les trans-

ports latéraux des électrons, permettant ainsi une plus grande précision dans le calcul de

la dose calculée ainsi qu’une meilleure prise en compte de la présence d’hétérogénéités.

L’idée de pré-calculer les kernels a été réadaptée mais pour des contributions en des points,

donnant lieu à la méthode de Point Kernel [39]. La source est ici construite en sommant

la contribution de plusieurs points sources et non plus de faisceaux fins. L’intérêt de cette

méthode est de pouvoir imposer une dépendance en espace, ce qui n’était pas le cas avec

la méthode dépendant des pencil beams.



Figure 1.24 : Illustration du principe des algorithmes dépendant du Collapsed Cone.

La méthode en point Kernel pèche cependant par son manque de précision aux inter-

faces entre les matériaux par rapport aux codes M-C, et son coût en temps de calcul

qui reste trop élevé pour une utilisation en milieu clinique. Pour le réduire, l’idée a

consisté à négliger l’influence de voxels trop éloignés d’un point étudié, et de discréti-

ser en angles les contributions des électrons secondaires issus d’un point Kernel. Cette

méthode a donné naissance aux algorithmes Collapsed Cone Convolution (CCC) [40],

encore largement implémentés dans plusieurs TPS commerciaux aujourd’hui. Dans ces

algorithmes, le transport d’énergie s’effectue selon l’axe de cônes (d’où la discrétisation

angulaire) dont le point de départ est le centre d’un voxel où le TERMA a été calculé.

On a ainsi une très bonne précision proche du point central, et des erreurs compensées

loin du centre car les cônes se compensent entre eux. Les kernels sont décrits par une

fonction exponentielle décroissante dépendant de la direction du cône. Cette méthode

CCC inclut aussi une fonction analytique qui approxime le kernel, permettant des calculs

plus rapides. Comme précédemment, le TERMA est calculé en premier, puis l’énergie est

répartie le long de l’axe de chaque cône sur chaque direction. Les énergies calculées lors

de la propagation du faisceau dans chaque voxel sont ensuite réutilisées et additionnées

entre voxels voisins pour pouvoir poursuivre le calcul du dépôt de dose toujours plus loin

sur l’axe de calcul. Le temps de calcul est de l’ordre de quelques minutes, et la précision

obtenue est relativement correcte pour des matériaux relativement denses tels que l’eau

et les os, mais insuffisante pour des matériaux sous-denses si on compare leurs résultats

à un code Monte-Carlo [41]-[42].

1.3.3 Algorithmes de Type ’c’

Ce sont les plus récents à avoir été développés et commercialisés. Leurs prérequis sont

définis par la review de J. Ojala [43] et surpassent les précédents par une meilleure prise



en compte du transport d’énergie des électrons, une prise en compte correcte de la dose

déposée dans les milieux à Z élevé, et une dose calculée sur une densité correspondant

à celle du milieu, ou dose to medium, ce qui est différent des types ’b’ qui calculent la

dose par rapport à une densité équivalente à celle de l’eau. Ces améliorations donnent la

possibilité de simuler des faisceaux dont le champ d’irradiation peut être aussi bien large

que petit, ainsi que la délimitation des hétérogénéités en trois dimensions.

Deux grandes hiérarchies d’algorithmes peuvent être associés à ce groupe : les codes

Monte-Carlo (M-C) et les codes déterministes. Les codes M-C font office de référence

dans le calcul de dose par leur très grande précision lorsqu’ils s’appuient sur une grande

statistique. En effet, ces algorithmes reposent sur la simulation du transport de chacune

des millions de particules une à une selon un espace de phase des particules, donnant la

nature, l’énergie, la position et la direction dans un plan donné (par exemple en sortie

d’accélérateur) de chacune d’entre elles.

Le calcul de leur transport repose sur la résolution stochastique de l’équation linéaire de

transport de Boltzmann (LBTE pour Linear Boltzmann Transport Equation), qui s’écrit

de la manière suivante :

Ω ·∇Ψe +
q

pc
Ω ∧B ·∇ΩΨe = ρ(x)(Qe→e(Ψe) +Qe→γ(Ψγ),

Ωγ ·∇Ψγ = ρ(x)(Qγ→γ(Ψγ) +Qγ→e(Ψe)).

où Ψγ(x, ε,Ω) est la fluence des photons qui, à l’instar des électrons, dépend de leur

position x, de leur énergie ε, et de leur angle de diffusion Ω. ρ est la densité du milieu

traversé. Les termes sources Qα→β = Qα→β(x) sont des opérateurs de collisions couplant

les photons et les électrons : ils modélisent la variation de la fluence Ψβ résultant des

collisions des particules α avec le milieu.

Les interactions des particules avec la matière sont données de manière aléatoire, en s’ap-

puyant sur leur probabilité d’occurence que traduisent les sections efficaces liées à chaque

type d’interaction que les particules peuvent subir. Ceci amène au calcul de la création de

particules secondaires, puis au calcul de l’énergie absorbée dans le milieu pour chacune

des particules primaires, puis celles diffusées.

De nombreux codes M-C académiques existent, comme EGSnrc [44], FLUKA [45]-[46],

GEANT4 [47]-[48]-[49], MCNP [50], PENELOPE [51]-[56] pour ne citer qu’eux, et leur

utilisation originelle concernait la simulation de la physique des hautes énergies et des in-

teractions nucléaires où la précision était primordiale mais le temps de calcul secondaire.

Le grand nombre de particules à représenter mène à des temps de calculs très importants

et incompatibles avec la pratique, pour cette raison les codes M-C standards ne sont pas

intégrés dans les TPS existants.



Afin de rendre possible l’utilisation des codes M-C dans des TPS, certains constructeurs

ont mis à disposition des algorithmes dits Fast-M-C, dont une review est dressée par

Jabbari [59]. L’idée est de réduire les temps de calcul sans trop dégrader la précision dé-

livrée par les codes M-C. Le gain de temps principal consiste à précalculer les espaces de

phases des particules issues des accélérateurs, afin de s’en servir comme base de données.

En pratique, on utilise un code full-M-C pour modéliser la structure d’un accélérateur

de particules : on y simule donc un faisceau d’électrons issus d’une tension utilisée en

milieu clinique (typiquement 6 MV) interagissant avec une cible lourde, qui va produire

par Bremsstrahlung des photons qui vont se propager au travers des différents éléments

d’un accélérateur (collimateurs, filtres, cônes égalisateurs...) [60]. Par la suite, plusieurs

codes Fast-M-C ont émergé et adopté différentes techniques pour parvenir à accélérer le

temps de calcul :

- Utilisation de techniques de réduction de variance [61] pour améliorer l’échantillonage

des particules. Ces techniques permettent de réduire l’erreur statistique inhérente aux

codes M-C mais aussi d’améliorer la rapidité du code en réduisant le temps requis pour

simuler la trajectoire d’une particule. On peut citer en exemple la répétition des histo-

riques des électrons, qui consiste à améliorer le calcul d’une dose déposée en utilisant

une historique précalculé dans l’eau. Par exemple, si un électron secondaire est émis par

interaction Compton pour la première fois, son historique est créé et stocké, puis réutilisé

lorsqu’une interaction de ce type se produit dans la géométrie étudiée. Cette méthode

peut être aussi associée au photon splitting, autre technique de variance consistant en la

division d’un photon primaire en des sous-photons, en leur attribuant des poids statis-

tiques. Le gain en temps de calcul en utilisant ces techniques combinées est de l’ordre

d’un facteur de 5 à 9, selon le paramètre choisi pour le nombre de sous-photons créés [63].

- Approximation de certains paramètres (pouvoir d’arrêt, ralentissement continu des élec-

trons...) uniquement dans le contexte de la simulation souhaitée. L’efficacité de l’optimi-

sation des paramètres de transport est évaluée de l’ordre d’un facteur 2.

En milieu médical, on peut citer le code VMC (Voxel-based Monte-Carlo, devenu xVMC

lors de l’ajout du transport des photons) [62]-[63], implémenté sur les stations Monaco

d’ElektaTM , qui adopte l’ensemble des stratégies sus-citées.

Les codes déterministes résolvent l’équation de Boltzmann de manière explicite en s’ap-

puyant sur des méthodes numériques, approchées par des discrétisations sur l’une des

variables de la fonction de distribution des particules. Cette approche permet de simuler

un comportement moyen d’un flux constant de particules et donc de s’affranchir des er-

reurs statistiques dont souffrent les codes M-C. Les discrétisations en espace, énergie ou

angles peuvent en revanche menerà des erreurs de type systématique, qui seront réduites

pour une discrétisation plus élevée. La linéarisation de l’équation de Boltzmann repose

sur l’hypothèse que les particules n’interagissent qu’avec le milieu. Le modèle M1 que

nous avons mis en place s’inscrit dans cette catégorie d’algorithmes de par sa résolution

de l’équation linéaire de Boltzmann à l’aide de la méthode aux moments et la fermeture



entropique, toutes deux décrites dans le chapitre suivant. Il ne dispose pas d’équivalent

commercial dans le calcul de dose absorbée dans le cadre d’installations IRM-Linac, bien

que l’utilisation d’algorithmes déterministes s’appuyant sur un modèle numérique diffé-

rent dans ce contexte aie déjà commencé à être exploré [11].

Sur le marché, le seul algorithme déterministe existant est le code Acuros, de la société

VarianTM , inclus dans le TPS Eclipse. Cet algorithme est en fait l’évolution de l’algo-

rithme Attila [64], code développé par des physiciens pour résoudres des problématiques

liées à la physique nucléaire, puis testé et adapté peu à peu pour des calculs en curie-

thérapie et radiothérapie externe. Il a été développé par la société Transpire Inc. depuis

rachetée par Varian. Cet algorithme résout la LBTE sur une grille cartésienne, et a été

validé de manière expérimentale et numérique [65]-[66].

Bien que différentes dans leurs approches respectives, ces deux méthodes convergent vers

la même solution pour peu que la statistique soit suffisamment élevée dans le code M-C,

et que la discrétisation (en espace, énergie ou angles) assure la convergence des résultats

dans le cas des algorithmes déterministes. Un exemple correspondant au contexte de notre

étude est donné en figure 1.25.

Figure 1.25 : Reprise d’une figure de l’article de St. Aubin et al. [11] comparant la propagation d’un faisceau de

photons de 6 MV calculé avec un code Monte-Carlo (EGSnrc, à gauche) et avec un code déterministe

développé par les auteurs (à droite), dans un milieu soumis à un champ magnétique de 0,6 T. Le faisceau

traverse une combinaison de fantômes : d’abord 10 cm d’eau, puis 2 cm d’os, 8 cm de poumon et enfin 10

cm d’eau. Les effets de sur-dosage et de sous-dosage sont bien mis en exergue sur cette figure, notamment

aux interfaces os/poumon et poumon/eau.

Ainsi, il est pertinent de situer la performance d’un algorithme déterministe avec un

algorithme M-C (et vice-versa) pour des paramètres comparables. C’est la stratégie que

nous avons retenue dans le cadre de la validation numérique de notre algorithme que nous

présentons dans le chapitre suivant.



Le code Monte Carlo FLUKA

Nous avons comparé les dépôts de dose calculés avec le modèle M1 avec le code full-

Monte Carlo FLUKA (pour FLUktuierende KAskade). Nous l’avons sélectionné car celui-

ci permet d’inclure l’action d’un champ magnétique externe en plus de la propagation

d’un faisceau ionisant. Ce code a été conçu pour répondre aux problématiques liées au

calcul de transport de particules et des interactions de celles-ci avec la matière, rendant

possible son application dans de nombreux domaines comme l’astrophysique, la dosimé-

trie ou encore la conception d’accélérateurs de particules, et peut être également appliqué

à la radiothérapie [67]-[68].

1.3.4 TPS et IRM-LINAC

L’émergence de dispositifs IRM-Linac s’accompagne nécessairement du développement en

parallèle d’algorithmes aptes à rendre compte de l’effet de l’action de champs magnétiques

externes sur la dose déposée en un milieu. L’IRM-Linac d’Elekta décrit précédemment

possède un algorithme de calcul de distribution de dose dans le patient développé sur la

base du TPS Monaco cité précédemment, et est connu sous le nom de GPUMCD (pour

Graphical Process Unit MCD) [9]. C’est un algorithme de type Fast-M-C, et a été évalué

en comparaison avec Geant4 à travers des géométries homogènes et hétérogènes [69]. Cet

algorithme a prouvé son efficacité par un accord entre les isodoses issues de différentes

simulations ainsi que pour les rendements en profondeur et profils transverses, le tout en

un temps de calcul relativement court (647 fois plus rapide que Geant4 selon [69]) dû à

la possibilité de paralléliser l’exécution du calcul sur plusieurs processeurs. L’utilisation

de techniques de réduction de variance dans cet algorithme n’a pas été spécifié pour le

moment. Le cas le plus ’limitant’ observé est un maximum de variation de 3 % entre doses

relevées pour des cas difficiles de fantômes de prothèse, et plus précisément aux interfaces

entre titane/os et eau/os. Quant à l’IRM-Linac de Viewray, il s’appuie sur un algorithme

Fast-M-C qui est une adaptation de PENELOPE en c++ [70].

D’un point de vue plus académique, nous devons également citer les travaux d’évalua-

tion d’autres algorithmes M-C tenant compte des champs magnétiques. Un des articles

de Kirkby et al. [71] présente des résultats de simulations de faisceaux de photons de 6

MV se propageant au travers de coupes d’anatomies de patients sous formes d’images

DICOM, sous influence de champs magnétiques dont le sens est colinéaire ou orthogonal

au sens de propagation du faisceau et prend des valeurs de 0.2 T, 0.5 T, 1.5 T et 3 T. Cet

article a notamment servi à mettre en lumière l’Electron Return Effect, pour rappel mon-

tré en figure 1.6. Pour les algorithmes déterministes, on peut notamment citer les travaux

de St-Aubin et al. [11] montrant la faisabilité de l’implémentation de l’effet de champs

magnétiques sous cette hiérarchie d’algorithmes, via des comparaisons numériques avec

un code M-C consistant en la simulation de la propagation de faisceaux de photons aux

travers de fantômes numériques. Sa stratégie a consisté à utiliser l’algorithme d’Acuros,



utilisant l’équation de transport linéarisée de Boltzmann à laquelle sont ajoutés les termes

dus à la force de Lorentz.

En conclusion, nous remarquons que d’un point de vue commercial mais aussi des normes

liées aux installations, qui nécessitent d’avoir des résultats précis en un temps de calcul

réduit, la tendance est favorable à l’utilisation d’algorithmes Fast-M-C pour les calculs

de distribution de dose dans des patients. Notre modèle n’a par contre pas d’équivalent

commercial concernant la méthode de calcul de la dose absorbée dans le milieu sous

influence d’un champ magnétique, bien que certains modèles de type déterministes, non

encore commercialisés, commencent à démontrer leur efficacité dans ce type de calcul.

1.3.5 Intérêt de l’utilisation d’un algorithme déterministe dans

le cadre d’une application à une installation IRM-LINAC

Bien que nous avons vu dans la sous-section précédente qu’un algorithme Fast-M-C a

passé les premières étapes de validation pour être implémenté dans des stations IRM-

linacs, des mises en gardes supplémentaires doivent être soulignées pour assurer une bonne

simulation de la propagation de particules au travers de champs magnétiques. En effet,

GPUMCD ne s’appuie pas sur des techniques de réduction de variance et bénéficie de la

parallélisation de ses calculs : l’erreur statistique inhérente à un code M-C s’en retrouve

donc inchangée et indépendante de la présence d’un champ magnétique. Cette section

soulève deux facteurs pouvant être limitants dans l’utilisation d’un algorithme Fast-M-C

par rapport à un algorithme déterministe.

Résolution du test de Fano

Ce test permet d’évaluer les codes M-C en vérifiant dans un cas simple la résolution

correcte de l’équation de Boltzmann. Il s’appuie sur le théorème de Fano [85], qui peut

être résumé comme suit : tant que les sections efficaces sont indépendantes de la densité

et qu’il y a équilibre de charges des particules, le terme source est indépendant de la

densité. Une forme simple de l’équation de Boltzmann, décrivant le transport d’énergie

des électrons à travers un milieu peut s’écrire sommairement :

v.∇rΨ = ρ(r)(Q+ I(Ψ)) (1.32)

où v désigne la vitesse des particules, r la position de celles-ci, Ψ leur fluence, Q représen-

tant le terme source de ces particules et I la somme des interactions des particules avec

la matière, décrites par exemple par une intégration des sections efficaces d’interaction

avec le milieu. La validation du théorème de Fano nécessite que le terme de convection,

∇rΨ soit nul, c’est à dire :



|Q
I
| = 1 (1.33)

Une méthode simple pour vérifier cette condition est d’effectuer la simulation d’un fais-

ceau uniforme de particules se propageant au travers de matériaux de différentes densités

[86]-[87]. On peut étendre ce test en présence d’un champ magnétique extérieur [88]-[89].

Celui-ci a une influence sur le transport des particules, et donc sur l’écriture de l’équation

de Boltzmann qui possède un terme supplémentaire correspondant à la force de Lorentz :

−→v .∇rΨ = ρ(r)(Q+ I(Ψ)) + q(−→v ∧
−→
B ) · ∇pΨ (1.34)

L’apparition de ce terme nous empêche de vérifier le rapport 1.33 par la simple simula-

tion d’un faisceau uniforme. Afin d’annuler à la fois le terme de convection et celui lié

à la force de Lorentz, le faisceau doit être uniforme et isotrope, pour que le terme ∇pΨ

soit parallèle à la vitesse des particules, annulant nécessairement le terme de la force

de Lorentz et permettant de revenir à la condition 1.33. Un moyen d’y parvenir est de

considérer une source sphérique du type de celles utilisées en curiethérapie émettant dans

toutes les directions de l’espace. Il faut évidemment effectuer plusieurs simulations au

travers de matériaux de différentes densités pour vérifier l’indépendance du terme source

par rapport à la densité.

Ce test de Fano constitue une limitation pour les algorithmes de type Fast-M-C qui s’ap-

puient sur l’hypothèse statistique de regroupement de collisions (multiple scattering), qui

devient fausse en présence de champs magnétiques qui imposent une direction privilégiée.

Ce problème n’a pas lieu d’être dans les codes déterministes, ceux-ci ne regroupant pas

les évènements de collision.

Multiple scattering condensed history

L’utilisation d’un code M-C dans le cadre de calculs dans lesquels un champ magnétique

est activé doit s’accompagner de quelques précautions au niveau des options à activer

lors du calcul. Ainsi, lors des calculs impliquant des champs magnétiques externes, nous

devons nous affranchir de la prise en compte du Multiple Scattering Condensed History

(MSCH), qui comme son nom l’indique condense plusieurs collisions successives en une

seule, comme illustré sur la figure 1.26. Ce faisant, une collision englobant toutes celles

prises en compte est simulée, et une énergie moyenne est perdue par la particule, celle-

ci étant diffusée avec l’angle moyen de toutes les collisions simulées. Cette technique,

bien que répandue dans la plupart des codes M-C, est incompatible avec l’activation d’un

champ magnétique : en effet, entre chaque collision entre un électron libre et une particule

du milieu, une déviation est subie en tout point par l’électron libre à cause de l’effet de

la force de Lorentz, non prise en compte dans le MSCH. Ainsi, pour un rayon de Larmor

suffisamment grand, il faut repasser en single scattering ou prise en compte des collisions

une à une, impliquant un temps de calcul plus élevé.



Figure 1.26 : Illustration du simple et multiple scattering, dans un fantôme sans champ magnétique externe (à gauche)

et avec (à droite). Alors que les deux types de simulations des collisions sont statistiquement équivalents

dans le cas sans champ magnétique externe, ce n’est a priori plus le cas lorsque l’on applique un champ

magnétique. En effet, entre chaque collision, la trajectoire de l’électron subit une déviation due à l’action

de la force de Lorentz. Le temps de vol de la particule entre deux collisions du MSCH n’est pas influencé

par le champ magnétique, d’où la non-équivalence statistique.

Cette précaution n’a pas lieu d’être dans le cas d’un code déterministe comme M1, étant

donné qu’on ne calcule pas point par point les collisions des particules lors de leur propa-

gation dans la matière, mais que l’on moyenne le comportement d’ensemble du faisceau et

des particules secondaires. Ainsi, il n’y a pas d’augmentation en temps de calcul lorsqu’on

utilise un code déterministe.

Synthèse L’adaptation des TPS à la prise en compte de l’effet de la force de Lorentz est

en plein développement, et les prises de précautions quant au bon rendu des simulations

de codes M-C et déterministes est important pour contrôler l’inévitable modification

du profil de dose déposée dans le patient. Le modèle M1, qui trouve son origine dans

le traitement de calculs liés au transport radiatif, trouve sa place dans les algorithmes

de type C pour lesquels le transport latéral des électrons et la prise en compte de la

réelle composition des matériaux utilisés peuvent être pris en compte. L’application de

ce modèle aux différentes catégories qu’englobe le domaine de la radiothérapie est en

constante évolution, et sa structure le rend adaptable aux stratégies de délivrance de dose

choisies dans ces catégories. La section suivante décrit le développement de l’algorithme

pour y inclure l’nfluence de la force de Lorentz sur le transport des particules chargées.





Chapitre 2

Méthodes entropiques et effets

magnétiques

2.1 Présentation du modèle M1

Les méthodes aux moments entropiques ont été introduites en 1977 par G. Minerbo [15]

pour le transport radiatif. Il a choisi l’argument de maximisation de l’entropie en s’inter-

rogeant sur la forme de la distribution angulaire. Il n’ira pas jusqu’à l’écriture analytique

du premier membre de la hiérarchie dans le formalisme de Bose-Einstein, supposant que

les photons obéissent à celui de Maxwell-Boltzmann dans les régimes étudiés.

C’est en 1999 que la formulation analytique du premier membre de la hiérarchie des mo-

dèles aux moments entropiques M1 a été proposée par B. Dubroca et J.-L. Feugeas [93].

Ce modèle a vu ses applications se multiplier (astrophysique [94], incendies, FCI...). Il a

été étendu au transport des particules chargées énergétiques (électrons relativistes et ions)

pour la physique des plasmas (Thèse de l’Université de Bordeaux, C. Regan, 2008-2011

[102] ; Thèse de l’Université de Bordeaux, M. Touati, 2011-2014 [12]) et la radiothérapie

plus récemment (Thèse de l’Université de Bordeaux, J. Caron, 2012-2015 [17] ; Thèse de

l’Université de Bordeaux, G. Birindelli, 2015-2018). Ces méthodes proposent une alter-

native intéressante aux codes Particle In Cell (PIC) et M-C. Elles conduisent en outre à

des modèles dont les propriétés mathématiques structurelles (hyperbolicité) présentent de

nombreux avantages pour la prise en compte d’effets physiques complexes (électromagné-

tiques) et pour l’utilisation de méthodes numériques efficaces utiles à leur résolution. La

prise en compte notamment des effets électromagnétiques induits par la force de Lorentz

a motivé leur usage pour la modélisation des effets de conduction thermique électronique

délocalisée, essentiels à la modélisation de la conversion en énergie cinétique de l’énergie

laser pour la Fusion par Confinement Inertiel (FCI) (Thèse de l’Université de Bordeaux,

D. Del Sorbo, 2012-2015 [13]).

L’application de cette méthode de résolution de l’équation de transport des particules

permet d’adapter ce modèle de manière relativement simple au dépôt d’énergie de parti-
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cules énergétiques au niveau d’un volume tumoral pour la radiothérapie [103]. Bien que le

coeur d’un soleil soit différent du corps d’un patient, les équations à résoudre restent très

proches, voire se simplifient dans le contexte médical. En effet, au sein d’un plasma, la ma-

tière est partiellement ou complètement ionisée, des champs électromagnétiques intenses

sont présents, les dépôts d’énergie de faisceaux de particules modifient les interactions

faisceaux-plasma suivantes et les calculs sont instationnaires. Dans le contexte médical,

sauf dans des cas très précis comme dans le cadre de cette thèse, il n’y a a priori pas de

champs électromagnétiques, la matière reste froide et les calculs sont stationnaires. La

physique sous-jacente n’en reste pas moins complexe et la précision souhaitée est bien

supérieure à celle requise en physique des plasmas.

Les modèles aux moments entropiques s’inscrivent dans la lignée des algorithmes déter-

ministes, ou de type C, présentés dans la section précédente. Leur développement dans le

domaine de la radiothérapie a franchi les premières étapes de validations requises pour le

transport de faisceaux d’électrons dans un premier temps [17]-[18]. De nombreuses études

dans le domaine des mathématiques appliquées ont été menées pour améliorer les sché-

mas numériques de résolution et proposer d’explorer les membres suivants de la hiérarchie

des modèles aux moments entropiques [16] en collaboration étroite avec une équipe de

l’Université d’Aix-la-Chapelle [106]-[107].

Enfin, des résultats récents démontrent l’efficacité de cette modélisation pour des fais-

ceaux fins de photons dans des géométries complexes pour la radiothérapie externe [19],

pour la radiothérapie externe vectorisée et pour la curiethérapie [108].

De part son application première dans le domaine de la FCI et dans la continuité de

travaux faisant état de la faisabilité de l’application d’un champ magnétique dans diffé-

rents algorithmes, notamment déterministes [11], nous avons proposé d’étendre le champ

d’applications de M1 à la radiothérapie guidée par IRM. L’intégration de l’action d’un

champ magnétique externe sur un faisceau de particules chargées conduit à la prise en

compte de la force de Lorentz à l’échelle cinétique qui engendre une rotation du flux de

particules chargées primaires ou secondaires lors de leur propagation dans un milieu à

l’échelle des moments (mésoscopique) [8].

2.2 Force de Lorentz et modèle M1

2.2.1 L’équation de Boltzmann

Dans le contexte de la radiothérapie, il est intéressant de considérer l’évolution de la

fluence des électrons, car directement liée à des grandeurs pertinentes à étudier dans ce

domaine. La fluence Ψ est liée à la fonction de distribution de sorte que f(t,x,p) =

p2/v Ψ(t,x, ε,Ω). Compte tenu de l’énergie élevée des particules utilisées en radiothéra-

pie, nous devons considérer la forme relativiste de cette équation. Par ailleurs, l’interaction

des premières particules du faisceau avec la matière n’ayant pas d’effet sur l’interaction



des particules suivantes, on peut considérer le flux de particules injectées comme constant

et le temps requis pour établir ce flux est négligeable devant le temps d’irradiation. Il est

donc suffisant d’étudier la forme stationnaire de cette équation en posant ∂tf = ∂tΨ = 0

pour nous affranchir d’une dépendance temporelle. Il est aussi supposé que les particules

issues du faisceau introduit n’interagissent pas entre elles, et ne génèrent pas de champs

électromagnétiques. Enfin, nous ne prendrons pas en compte l’action d’un champ élec-

trique externe (E = 0).

L’équation stationnaire et linéarisée de Boltzmann qui résulte de nos hypothèses s’écrit

de la façon suivante, respectivement pour les électrons et les photons :

Ω ·∇Ψe(x, ε,Ω) +
q

pc
Ω ∧B ·∇ΩΨe(x, ε,Ω) = ρ(x)(Qe→e(Ψe(x, ε,Ω)) +Qe→γ(Ψe−(x, ε,Ω)),

Ωγ ·∇Ψγ(x, ε,Ω) = ρ(x)(Qγ→γ(Ψγ(x, ε,Ω)) +Qγ→e(Ψγ(x, ε,Ω))).

où Ψe,γ(x, ε,Ω) représentent respectivement les fluences des électrons et des photons. Elle

dépend de leur position désignée par x, de leur énergie ε, et de la direction de leur impul-

sion Ω = p/p, autrement dit l’angle de propagation. c est la vitesse de la lumière, et ρ est

la densité du milieu traversé. Les termes sources Qα→β = Qα→β(x) sont des opérateurs

de collisions couplant les photons et les électrons : ils modélisent la variation de la fluence

Ψβ résultant des collisions des particules α avec le milieu.

La partie de gauche de l’équation comporte le terme d’advection, autrement dit de trans-

port de l’énergie au sein d’un milieu donné, et un terme de déflection des particules dû à

la force de Lorentz. Bien entendu, pour les photons, ce terme de déflection est nul puisque

les photons sont des particules neutres.

Décrivons à présent le contenu de chacun des termes sources. Le terme Qe→e contient les

sections efficaces de collisions inélastiques et élastiques énoncées dans le premier chapitre,

décrites respectivement par Møller et Mott. Ce terme s’organise autour de ces sections

de la manière suivante :

Qe→e = ρ(x)
∫∞

0

∫
S2

(σMt(ε
′, ε,Ω′ ·Ω) + σMl(ε

′, ε,Ω′ ·Ω))ΨedΩ
′dε′

− ρ(x)Ψe

∫∞
0

∫
S2

(σMt(ε
′, ε,Ω′ ·Ω) + σMl(ε

′, ε,Ω′ ·Ω))dΩ′dε′,

où σMt et σMl représentent les sections efficaces différentielles de l’ensemble des collisions

respectivement élastiques et inélastiques que subissent les électrons lors de leur propaga-

tion dans un milieu. La partie droite de l’équation modélise les processus collisionnels :

le premier terme recense les particules ayant une énergie ε et un angle de diffusion Ω

après une collision et à partir d’un état précédent de plus haute énergie ε′ et d’angle de

diffusion Ω. Ce terme peut être associé à un terme de gain. Le second terme est la contre-

partie du premier et permet de prendre en compte les particules quittant l’état d’énergie



ε et d’angle Ω pour obtenir, après collision, un état de plus basse énergie ε′ et un angle

différent Ω′. Ce terme est associé à un terme de perte. C’est sous cette structure que sont

organisés chacun des termes sources.

Le terme Qe→γ contient les sections efficaces correspondant aux processus de Bremsstrah-

lung σBr et d’annihilation σan, de sorte que :

Qe→γ = ρ(x)
∫∞

0

∫
S2
σBrΨedΩ

′dε′

− ρ(x)Ψe

∫∞
0

∫
S2

(σBr + σan)dΩ′dε′.

On remarquera que cette fois, la section efficace liée à l’annihilation est absente du terme

de gain, puisqu’on perd le positon qui s’annihile avec un électron du milieu.

Le terme Qγ→γ est composé des sections efficaces de l’effet photoélectrique, Compton et

création de paires sous la forme suivante :

Qγ→γ = ρ(x)
∫∞

0

∫
S2
σCoΨγdΩ

′dε′

− ρ(x)Ψγ

∫∞
0

∫
S2

(σPh + σCo + σCrp)dΩ
′dε′.

On retrouve la section efficace de l’effet photoélectrique et de la création de paires dans

le terme de pertes, puisque le photon disparâıt dans les deux cas.

Pour finir, le terme Qγ→e s’écrit :

Qγ→e = ρ(x)
∫∞

0

∫
S2

(σPh + σCo + σCrp)ΨγdΩ
′dε′

Cette fois-ci, il n’y a pas de termes de pertes car il n’y a que des créations d’électrons (et

positons dans le cadre de la création de paires) dans chacune de ces interactions.

Cette équation définit donc le calcul du transport des électrons dans la matière. Elle

est primordiale car que ce soit pour un faisceau d’électrons ou de photons, ce sont les

électrons (primaires et secondaires) qui déposent leur énergie dans la matière par le biais

de collisions élastiques et inélastiques.

2.2.2 Le modèle M1

L’équation de Boltzmann que nous avons écrite dépend de six variables différentes (le

temps étant négligé) : trois en espace, deux en angles et une en énergie. Ce nombre de

variables rend la résolution numérique de l’équation coûteuse en temps. Une solution



pour la simplifier est de moyenner la fluence sur la sphère unité S2 afin d’en obtenir les

moments angulaires :

Ψ0(x, ε) = v

∫
S2

Ψ(x, ε,Ω)dΩ, (2.1)

Ψ1(x, ε) = v

∫
S2

Ω Ψ(x, ε,Ω)dΩ, (2.2)

Ψ2(x, ε) = v

∫
S2

Ω⊗Ω Ψ(x, ε,Ω)dΩ. (2.3)

Les quantités physiques comme la densité n[cm−3], l’énergie E[erg], le flux F[erg/cm2/s] se

déduisent de la définition des moments de la façon suivante :

n(x) =

∫ +∞

0

1

v
Ψ0(x, ε)dε,

E(x) =
1

n(x)

∫ +∞

0

ε

v
Ψ0(x, ε)dε,

F (x) =

∫ +∞

0

ε Ψ1(x, ε)dε.

En radiothérapie, une quantité pertinente à calculer est le taux de dépôt de dose Ḋ(x),

autrement dit l’énergie déposée dans un milieu par unité de masse et de temps (elle s’ex-

prime en Gy/s = J/kg/s). Le fait d’utiliser les moments angulaires nous donne directement

le taux de dose sous la forme :

Ḋ(x) =

∫ εmax

εmin

S(x, ε)Ψ0(x, ε)dε. (2.4)

Pour obtenir le système d’équations aux moments, il s’agit donc d’intégrer les équations

de Boltzmann sur la sphère unité pour parvenir à lier les termes Ψ0, Ψ1 et Ψ2 entre eux.

Pour simplifier la démonstration impliquant l’intégration des champs magnétiques, nous

repassons à l’équation de Fokker-Planck stationnaire utilisant les termes de fonction de

distribution, avec un terme de collision limité au terme de Moller, S désignant le pouvoir

d’arrêt des électrons et est équivalent au terme Qe→e :

vΩ ·∇Ψ +
q

c
(Ω ∧B) ·∇pΨ = ∂ε(SvΨ). (2.5)

Équation aux moments d’ordre 0

Intégrons dans un premier temps l’équation de Boltzmann sur Ω ∈ IR3 et dε. Ce calcul

donne une première équation aux moments du système sur lequel repose le modèle M1.

Considérons l’écriture des équations aux moments au sens faible (des distributions) pour

toute fonction test à support compact φ(ε) dépendant de l’énergie de la particule incidente

ε :∫ ∞
0

(
v∇ ·

∫
S2

Ω ·ΨdΩ +
q

c

∫
S2

(Ω ∧B) ·∇pΨdΩ

)
φ(ε)dε =

∫ ∞
0

∂ε

(
Sv

∫
S2

ΨdΩ

)
φ(ε)dε.

(2.6)



Le second terme de cette intégrale peut être développé à l’aide d’une intégration par

parties comme suit :∫
S2

(Ω ∧B ·∇pΨ)φ(ε)dΩ = [Ψφ(ε)(Ω ∧B)]Γ

−
∫
S2

∇p(φ(ε)Ω ∧B)ΨdΩ,

φ(ε) étant une fonction test à support compact, le terme de bord s’annule (φ(ε)|Γ = 0) ;

le deuxième terme du développement se simplifie compte tenu de la colinéarité entre ∇p

et Ω :

∇p (Ω ∧B) = B ·∇p ∧Ω−Ω ·∇p ∧B. (2.7)

Le premier terme est nul et le second l’est aussi car le champ magnétique ne dépend pas

de l’impulsion. L’équation (2.6) peut donc se réécrire de la manière suivante :

∫ ∞
0

v ∇ ·
(∫

S2

ΩΨ(x, ε,Ω)dΩ

)
φ(ε)dε

− q

c

∫ ∞
0

∫
S2

φ′(ε) v Ω · (Ω ∧B)Ψ(x, ε,Ω)dεdΩ (2.8)

=

∫ ∞
0

∂ε

(
Sv

∫
S2

Ψ(x, ε,Ω)dΩ

)
φ(ε)dε. (2.9)

L’impulsion étant colinéaire à la vitesse des particules, le dernier terme de cette équation

est nul car Ω ·Ω ∧B = 0.

Ainsi, pour toute fonction test φ :∫ ∞
0

(−∂ε (SΨ0) + ∇ ·Ψ1)φ(ε)dε = 0. (2.10)

Cette intégrale est nulle pour toute fonction test φ, nous pouvons conclure à la nullité de

l’intégrant, ce qui nous conduit à la première équation aux moments :

− ∂ε (SΨ0) + ∇ ·Ψ1 = 0. (2.11)

Équation aux moments d’ordre 1

Effectuons à présent la démonstration permettant de lier les moments d’ordre 1 et d’ordre

2, autrement dit le vecteur Ψ1 et la matrice Ψ2. L’équation résultante constitue la seconde

partie du système d’équations sur laquelle repose le modèle M1, et c’est dans celle-ci que

l’influence de la force de Lorentz sur la fluence des particules chargées est visible. Ce

calcul est semblable au précédent si ce n’est que l’on multiplie toute l’équation (2.6) par

Ω :



∫ ∞
0

(
v∇ ·

∫
S2

Ω ·ΨdΩ +
q

c

∫
S2

(Ω ∧B) ·∇pΨdΩ

)
Ωφ(ε)dε =

∫ ∞
0

∂ε

(
Sv

∫
S2

ΨdΩ

)
φ(ε)dε.

(2.12)

Comme précédemment, l’intégration par parties du second terme transforme cette équa-

tion en :

q

c

∫
p

((Ω ∧B) ·∇pΨ) Ω φ(ε)dΩ =− q

c

∫
p

∇pφ(ε) · (Ω ∧B)ΩΨdΩ

− q

c

∫
p

φ(ε)∇p ·Ω (Ω ∧B)ΨdΩ

Le premier terme du membre de droite est nul à cause de la colinéarité entre l’impulsion

et la vitesse des particules. Le terme ∇p ·Ω se développe sous la forme suivante :

∇p ·Ω = ∇p(
p

p
) =

1

p
∇p · p−

1

p2
∇p(p)⊗ p

=
1

p
I − 1

p2
(
1

p
p)⊗ p =

1

p3
(p2I − p⊗ p)

=
1

p
(I −Ω⊗Ω) (2.13)

Nous développons le terme ∇pφ(ε) pour obtenir :

∫ ∞
0

∇ ·
(
v

∫
S2

Ω⊗Ω ΨdΩ

)
φ(ε)dε

−
∫ ∞

0

q

pc

∫
S2

(I −Ω⊗Ω) (Ω ∧B) ΨdΩ φ(ε)dε

=

∫ ∞
0

∂ε

(
vS

∫
S2

ΩΨdΩ

)
φ(ε)dε.

Comme Ω⊗Ω ·Ω ∧B = 0 :

∫ ∞
0

∇ ·Ψ2 φ(ε) dε+

∫ ∞
0

q

pc

∫
S2

Ω ∧B Ψ dΩ φ(ε)dε

=

∫ ∞
0

∂ε

(
vS

∫
S2

ΩΨdΩ

)
φ(ε)dε.

Enfin, en remplaçant l’intégrale sur les angles par son moment angulaire correspondant,

nous obtenons la forme finale de l’équation :



∫ ∞
0

(
−∂ε (SΨ1) + ∇ ·Ψ2 −

q

pc
Ψ1 ∧B

)
φ(ε)dε = 0. (2.14)

Ainsi, comme cette intégrale est nulle pour toute fonction test φ, nous pouvons conclure

à la nullité de l’intégrant :

− ∂ε (SΨ1) + ∇ ·Ψ2 =
q

pc
Ψ1 ∧B. (2.15)

La composante magnétique de la force de Lorentz se traduit donc par un terme de dévia-

tion du flux de particules Ψ1 comme nous le confirmerons dans les chapitres de validation

de notre modèle.

En remplaçant les fonctions de distributions par les fluences et en réintégrant les termes

de collision, nous obtenons le système d’équations aux moments sur lequel repose notre

modèle M1. En s’arrêtant aux deux premiers moments, le système s’écrit de la manière

suivante :

ρ σTΨ0 + ∇ ·Ψ1 = ρ

∫ ∞
ε

σ0Ψ0dε
′, (2.16)

ρ σTΨ1 + ∇ ·Ψ2 = ρ

∫ ∞
ε

σ1Ψ1dε
′ +

q

pc
Ψ1 ∧B,

où σ0 et σ1 représentent l’intégrale des sections efficaces différentielles sur la sphère unité,

autrement dit :

σ0(ε′, ε) =
∫
S2
σ(ε′, ε,Ω′ ·Ω)dΩ, (2.17)

σ1(ε′, ε) =
∫
S2

Ωσ(ε′, ε,Ω′ ·Ω)dΩ. (2.18)

Comme nous pouvons le constater, ce système permet de s’affranchir de la dépendance

angulaire de la fonction de distribution solution de l’équation de Boltzmann, ne dépendant

ainsi que de quatre variables au maximum : trois en espace et une en énergie. Cette

simplification implique une réduction du coût informatique global en termes de temps de

calcul et de place mémoire. Ce système d’équations décrit l’évolution de Ψ0 en fonction

de Ψ1 et celle de Ψ1 en fonction de Ψ2. Nous avons donc deux équations pour trois

moments (scalaire, vectoriel ou tensoriel) inconnus : il nous faut une équation fermant le

système. Pour ce faire, nous utilisons le principe de maximisation de l’entropie déduit du

H-Théorème de Boltzmann (1872), et largement décrit et exploré dans la littérature [15]-

[93]. Ainsi, nous recherchons une fonction de distribution pouvant reproduire les moments

angulaires d’ordre 1 et 2, et maximisant la fonction H, entropie du système, définie par :

H(Ψ) = −
∫
S2

ΨlogΨdΩ. (2.19)

La résolution du problème de maximisation (de l’entropie H) avec contrainte (réalisation

des moments) conduit à une forme de fonction de distribution telle que :

Ψ(x, ε,Ω) = ρE · exp(Ω · aE). (2.20)



Cette solution généralise la distribution d’équilibre de Maxwell-Boltzmann. La forme

exponentielle assure la positivité de la fonction de distribution sous-jacente à cette ferme-

ture. Les termes ρE et aE sont liés bijectivement aux moments angulaires par la contrainte

de leur réalisation : 
Ψ0 = 4πρε

sinh(|aE|)
|aE|

,

Ψ1 = Ψ0
aE
|aE|

(coth|aE| −
1

|aE|
)

(2.21)

Combiner ces deux équations nous permet d’obtenir le facteur d’anisotropie, contrôlant

l’anisotropie de notre faisceau de particules :

α =
|Ψ1|
Ψ0

= |coth|aE| −
1

|aE|
|, α < 1. (2.22)

La fermeture aux moments au premier ordre implique de déterminer Ψ2 en fonction de

Ψ1 et Ψ0. En considérant que Ψ2

Ψ0
est une matrice d’ordre 3x3 normée (c’est-à-dire que

3∑
i=1

λi = 1, où λi, i = 1, 3 désigne les valeurs propres de la matrice), on peut écrire :

Ψ2

Ψ0

=
3∑
i=1

λivi ⊗ vi, (2.23)

où vi, i = 1, 3 sont les vecteurs propres de cette matrice. On peut développer cette défi-

nition de sorte que :

Ψ2

Ψ0

=
1

3

3∑
i=1

vi ⊗ vi +
3∑
i=1

(λi −
1

3
)vi ⊗ vi. (2.24)

Comme
3∑
i=1

vi ⊗ vi = I (base des vi orthonormée) :

Ψ2

Ψ0

=
1

3
I +

3∑
i=1

(λi −
1

3
)(vi ⊗ vi −

1

3
I) +

1

3
I(

3∑
i=1

λi − 1). (2.25)

Le dernier terme de cette équation est nulle du fait de la propriété des matrices normées

énoncée plus haut. À présent, faisons l’hypothèse (comme c’est le cas dans la fermeture

M1) que la matrice Ψ2

Ψ0
est engendrée par un axe privilégié, que nous choisirons comme

étant le vecteur propre v1, identifié à v1 = |Ψ1|
Ψ1

; cette hypothèse d’axe privilégié induit

également l’égalité de deux valeurs propres que nous choisirons d’exprimer en fonction

du facteur d’Eddington χ = λ1 [95]-[96] de la manière suivante :

λ2 = λ3 =
1− χ

2
, (2.26)

En développant l’équation (2.25) en prenant en considération les hypothèses précédentes :



Ψ2

Ψ0

=
1

3
I + (χ− 1

3
)(v1 ⊗ v1 −

1

3
I) + (

1− χ
2
− 1

3
)(v2 ⊗ v2 + v3 ⊗ v3 −

2

3
I), (2.27)

ce qui peut aussi s’écrire :

Ψ2

Ψ0

=
1

3
I + (χ− 1

3
)(v1 ⊗ v1 −

1

3
I)− (

1− χ
2
− 1

3
)(v1 ⊗ v1 −

1

3
I). (2.28)

Il ne reste plus qu’à associer les deux derniers termes de cette équation pour trouver :

Ψ2

Ψ0

=
1

3
I + (χ− 1− χ

2
)(v1 ⊗ v1 −

1

3
I). (2.29)

Après développement de cette équation, nous trouvons que la relation de fermeture du

modèle M1 s’écrit de manière unique :

Ψ2

Ψ0

=
1− χ

2
I +

3χ− 1

2

Ψ1

|Ψ1|
⊗ Ψ1

|Ψ1|
. (2.30)

Ainsi, on trouve une relation unique liant Ψ2 aux moments d’ordre inférieur via l’expres-

sion du facteur d’Eddington, χ, en fonction du facteur d’anisotropie αan sous l’interpola-

tion suivante [93]-[97]-[109]-[110] :

χ =
1

3
(1 + α2

an + α4
an). (2.31)

Le facteur d’anisotropie voit ses valeurs évoluer entre 0 et 1. Ce facteur d’Eddington χ

prend donc des valeurs comprises dans l’intervalle [1
3
, 1]. Comme nous le montre l’équation

(2.30), le modèle couvre ainsi deux régimes opposés d’anisotropie. Les bornes de cet

intervalle correspondent à deux cas extrêmes. Si χ = 1
3
, le terme de droite dans (2.30) est

nul, et cette équation décrit donc une source isotrope (e.g. une source radioactive utilisée

en brachythérapie). Si χ = 1, le terme de gauche dans cette même équation est nul, et

c’est une source anisotrope qui est simulée (e.g. un faisceau monodirectionnel pouvant

être utilisé en radiothérapie externe).

2.3 Sections efficaces dans le modèle M1 et para-

mètres numériques

Les équations présentées sont résolues numériquement par le biais d’un solveur de type

HLL Riemann [115]-[116], utilisé pour conserver la réalisabilité de l’algorithme entre

chaque pas en énergie. L’équation de Boltzmann sur laquelle s’appuie notre modèle ne

dépend désormais plus que de quatre variables au maximum : trois variables d’espace

et une d’énergie. Résoudre les équations nécessite de discrétiser chacune des dimensions

pour y appliquer un schéma numérique adapté. Les simulations issues du modèle M1

sont convergentes pour un maillage en espace formé de voxels de dimension 0,5x0,5x0,5

mm3 ; l’espace en énergie sera quant à lui discrétisé de manière linéaire sur 80 pas en



énergie, évoluant de la plus haute valeur à une énergie de cutoff que nous choisissons

égale à 100 keV. Un faisceau de particules d’énergie 6 MeV se propageant dans un fan-

tôme de 10x10x10 cm3 est donc résolu sur 200x200x200 = 8x106 mailles en espace, sur 80

mailles en énergie. Un calcul type M1 de cette envergure nécessite 6.4 x 108 cellules. En

s’affranchissant d’un maillage sur la sphère unité qui nécessiterait environ 2000 mailles

supplémentaires en angles, notre algorithme fait une économie d’un facteur 2000 en temps

de calcul comparé à un calcul prenant en compte tous les paramètres de l’équation de

Boltzmann.

2.4 Méthode de validation de modèles numériques

de dépôt de dose : le Gamma Index

Afin de comparer des dépôts de doses issus de calculs numériques ou de résultats expéri-

mentaux, l’idée de simplement prendre la différence absolue ou même relative entre deux

doses est insuffisante. En effet, dans les zones avec un fort gradient de dose comme en

bordure de faisceau, un offset spatial mène à une différence de dose très élevée. D’autre

part, la ”distance-to-agreement” (DTA) permet de mesurer la plus petite distance entre

une dose de référence et l’endroit où la dose comparée a la même valeur. Cette mesure

est cependant peu fiable aux endroits où le gradient de dose est faible, par exemple dans

le dépôt de dose à la suite du build-up d’un faisceau de photons.

Par conséquent ces deux mesures ont été combinées de par leur complémentarité. Cette

combinaison consiste à comparer chaque point d’une distribution de dose avec une distri-

bution de référence, à l’aide de ces deux critères l’un après l’autre. Si les points considérés

parviennent à passer au moins l’un des deux tests, l’approche entre les deux courbes est

considérée comme acceptable. Ce test n’est cependant pas suffisant parce qu’on ne peut

pas déterminer de degré de réussite, ce qui est évidemment souhaité pour évaluer une

précision utilisable dans des cas cliniques.

L’évaluation de l’indice γ permet de jauger ce degré de réussite [117]-[118]. On considèrera

que la dose de référence correspond soit au résultat expérimental, soit à un résultat issu

d’un calcul sous M-C faisant office d’algorithme de référence. Il s’agit de déterminer la

quantité Γ telle que :

Γ(re, rr) =

√
|re − rr|2

δd2
+

(De(re)−Dr(rr))2

∆D2
(2.32)

où re et rr sont respectivement les positions cartésiennes des points évalués et de la

référence, De(re) et Dr(rr) sont les doses relevées en ces points, δd et ∆D sont respecti-

vement les critères en distance et en dose choisis pour normaliser la DTA et la différence

de dose. Les critères que nous avons choisis sont une DTA inférieure à 3 mm et une dif-

férence de dose de 3 % en chaque point. Effectuer ce test revient à évaluer si il y a des



points évalués contenus à l’intérieur d’un ellipsöıde dont le centre est le point de référence,

comme montré sur la figure 2.1.

Figure 2.1 : Illustration du Gamma Index : deux courbes à évaluer sont comparées à un point de référence. La courbe

rouge correspond à un gamma index supérieur à 1, et par conséquent ne remplit pas les conditions de

passage du Gamma Index. La verte correspond en revanche à un test réussi, avec un gamma index de

valeur inférieure à 1.

Un exemple de l’utilisation du Gamma Index est montré en figure 2.2. Cette carte présente

les résultats d’un calcul de Gamma Index typique que nous utiliserons tout au long de

ce manuscrit. La simulation concernée est celle d’un faisceau d’électrons de 6 MeV dans

un fantôme d’eau. Les critères choisis sont 3% de différence entre les dépôts de dose et 3

mm de distance autorisée entre les résultats donnés par M1 et ceux de FLUKA selon les

axes x et y. Le résultat extrême de Gamma Index montre un très bon accord entre ces

deux mesures, avec un maximum à 0,82.

Synthèse Le modèle aux moments avec une fermeture basée sur le principe de maximi-

sation de l’entropie peut être adapté à l’ajout de forces externes s’exerçant sur un faisceau

de particules. L’inclusion d’un champ magnétique externe entrâıne l’action de la force de

Lorentz sur les moments du premier et du second ordre des particules chargées, avec un

effet possible sur l’orientation de leur fluence moyenne et donc sur la dose déposée comme

nous allons le confirmer dans les applications. Les premières étapes de la validation de

ce modèle devront donc s’appuyer sur l’analyse de l’effet de la force de Lorentz sur la

propagation de faisceaux d’électrons primaires, pour vérifier la capacité de notre modèle

à reproduire l’effet d’un champ magnétique externe sur les électrons. À celles-ci succède-

ront les études sur des faisceaux de photons au travers de différentes géométries et valeurs

de champs magnétiques, constituant la véritable application de notre modèle sur des cas

réalistes.
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Figure 2.2 : Exemple d’un Gamma Index calculé en section 3.1. Carte de Gamma Index issu d’une simulation de la

propagation d’un faisceau d’électrons de 6 MeV dans une modélisation numérique d’un fantôme d’eau

avec FLUKA et M1. Le Gamma Index est calculé en chacun des points de la simulation à évaluer (M1).

Le maximum du Gamma Index est à 0,82 pour un critère de 3 %/3 mm, et 100 % des points évalués

passent ce critère avec succès.





Chapitre 3

Effet de la force de Lorentz sur la

propagation et le dépôt de dose des

électrons

3.1 Influence d’un champ magnétique externe sur le

dépôt de dose des électrons

La validation numérique et expérimentale du modèle M1 pour la propagation des élec-

trons à travers différentes géométries était l’objet de la thèse de J. Caron [17]. Dans la

continuité de ces travaux, nous avons choisi d’observer l’effet du champ magnétique sur

un faisceau d’électrons comme point de départ de nos validations. La figure 3.1 présente

la définition des orientations des axes que nous avons choisie d’utiliser. Dans cette sec-

tion, le faisceau d’électrons entre dans le fantôme orthogonalement au plan (Oyz), et le

champ magnétique est perpendiculaire au plan (Oxy). Ce faisceau de 1 cm de largeur

entre par la gauche en y = 2 cm d’un fantôme numérique d’eau de dimension 4 x 4 cm2

dans le premier cas. Dans le second, la dimension du fantôme est de 3.5 x 4.5 cm2 et le

faisceau de mêmes dimension et énergie entre en y = 1 cm. Au niveau des paramètres nu-

mériques, nos simulations M1 ont été effectuées avec un maillage en voxels de dimension

0,5×0,5×0,5 mm3, un maillage en énergie de 80 pas espacés linéairement entre l’énergie

maximale de 6 MeV et l’énergie de cutoff de 100 keV. Les simulations M-C reposent sur

le même maillage en espace, au total l’histoire de 1×109 particules primaires ont été si-

mulées pour réduire au maximum le bruit statistique. Nous avons aussi considéré chaque

collision comme individuelle et non comme un regroupement de plusieurs collisions dans

FLUKA (multiple scattering) afin de ne pas perdre l’équivalence statistique. Les calculs

ont été effectués sur une station locale, sur 8 processeurs Intel Core TM i7-4710MQ avec

un cœur à 2.50 GHz.

La figure 3.2 représente le dépôt de dose d’un faisceau monoénergétique d’électrons de

6 MeV, énergie typiquement utilisée en radiothérapie, calculée avec le modèle M1 et
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Figure 3.1 : Définition des différents axes utilisés tout au long du manuscrit. Le plan d’étude est (x0y), le faisceau

de particules entre à travers le plan (y0z) et se propage selon l’axe x, un champ magnétique orienté de

manière orthogonale au plan d’étude et à l’axe de propagation faisceau sera donc orienté selon l’axe z.

FLUKA, et le gamma index associé à ces deux calculs pour un critère 3%/3 mm. Les

deux modèles donnent des résultats en très bon accord. Le gamma index a une valeur

inférieure à 1 sur l’ensemble des points de simulations, avec un maximum à 0,82, rendant

compte d’un très bon accord entre les deux modèles. Le modèle M1 résout ce cas en 4

minutes et 34 secondes alors que FLUKA le résout en 17 minutes et 30 secondes. Il est à

noter que la version du code M1 utilisée est une version de développement non optimisée

en termes de vectorisation, parallélisation ou de schémas numériques. Ce travail numé-

rique et informatique est en cours et ne fait pas l’objet de ce travail de thèse qui a pour

vocation de valider un modèle aux moments entropiques avec prise en compte des effets

issus de l’application de champs magnétiques externes.

La figure 3.3 représente le dépôt de dose d’un faisceau monoénergétique d’électrons de 6

MeV calculé avec les mêmes modèles, en présence d’un champ magnétique d’amplitude 1

T appliqué à l’ensemble de la géométrie et dirigé orthogonalement au plan d’étude dans

le sens positif (autrement dit selon l’axe z sur la figure 3.1), et le gamma index avec le

même critère 3%/3 mm. Le gamma index est encore une fois très bon entre les deux

simulations, atteignant un maximum à 0,51. Les temps de calcul sont de 5 minutes pour

M1 et 15 minutes et 20 secondes pour FLUKA.

L’effet d’un champ magnétique sur la propagation d’un faisceau d’électrons a donc pour

effet de faire tourner l’ensemble du faisceau dans le sens trigonométrique. Ceci est dû au

signe de leur charge et à l’orientation du champ magnétique, comme exprimé dans la force

de Lorentz. Nous pouvons observer la direction et la valeur relative de leur fluence lors

de leur propagation sous l’action d’un champ magnétique sur la figure 3.4. La validation

de ce comportement, et la bonne prise en compte de ce comportement par le modèle



Figure 3.2 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau d’électrons d’énergie 6 MeV à travers

un fantôme d’eau - les résultats en pointillés correspondent à FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux

rendus par M1.



Figure 3.3 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau d’électrons d’énergie 6 MeV à travers

un fantôme d’eau et soumis à un champ magnétique de 1 T - les résultats en pointillés correspondent à

FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux rendus par M1. Pour rappel, l’orientation du champ magnétique

est rappelé à la droite de la carte des isodoses.



M1 sont capitaux pour la suite de nos études. Nous prouvons en effet que la dynamique

des électrons est bien résolue dans M1, car nous avons désactivé le processus de multiple

scattering dans FLUKA. De plus, nous avons pu déterminer une bonne résolution de

maillage spatial (0,5×0,5×0,5 mm3) pour prendre en compte à la fois le rayon de Larmor

des électrons (de 2,16 cm pour des électrons de 6 MeV) ainsi que leur parcours moyen (de

3,2 cm pour cette énergie). Bien entendu, ces valeurs diminuent avec la perte d’énergie

cinétique des électrons lors de leurs collisions, expliquant que l’on trouve une courbe de

déviation dont le rayon est de l’ordre de 1 cm.

Figure 3.4 : Superposition des vecteurs de flux et de la densité des électrons lors de leur propagation dans le fantôme

d’eau, avec un champ magnétique de 1 T, calculés avec M1.

3.2 Analyse de la contribution des différents groupes

d’énergie des électrons au dépôt cumulé de dose

Le modèle M1 permet de rendre compte de la contribution de chaque groupe en énergie

à la dose déposée totale. Cette analyse nous permettra de mieux comprendre la trajec-

toire des électrons en fonction de leur énergie et de la direction du champ magnétique

et de valider en parallèle l’implémentation de la force de Lorentz dans le modèle aux

moments. Nous insistons sur le fait que cette analyse est à portée qualitative et aura

comme objectif de pouvoir comprendre la physique de la combinaison entre le ralentis-

sement des électrons dans le milieu et l’influence du rayon de Larmor sur leur propagation.



3.2.1 Faisceau d’électrons sans champ magnétique

Pour avoir une idée de la contribution à la dose totale des hautes, moyennes et basses

énergies, nous représentons les doses et flux associés aux énergies 5.8 MeV, 3.1 MeV, 1

MeV et 100 KeV. Ces énergies sont traitées lors du calcul du dépôt de dose à travers

chaque pas linéaire du maillage en énergie, correspondant à 75 keV ( = 6 MeV / 80)

entre chaque énergie traitée, allant de l’énergie maximale définie de 6.1 MeV et l’énergie

de coupure de 100 keV. Nous comparons ces contributions à la dose totale déposée dans

le milieu - le code couleur représente un pourcentage de la dose totale déposée. Le groupe

d’énergie de 5.8 MeV est représenté en figure 3.5. Ce comportement est semblable pour

les autres groupes de haute énergie, dans un intervalle allant de 4.9 MeV à 6 MeV. Ces

électrons de haute énergie, par de nombreuses collisions dès l’entrée du fantôme, perdent

une grande partie de leur énergie et contribuent au dépôt de dose élevé dans la zone

proche de l’entrée du fantôme. Cette zone est de très faible épaisseur puisqu’on est très

proche de l’énergie initiale, les électrons initiaux ne se déplaçant que de 1 mm dans l’eau

pour une énergie perdue de 200 keV, et la largeur de cette zone est cohérente avec la

largeur du faisceau en entrée car les électrons ont subi très peu de déflections angulaires

sur cette faible distance. Sur la figure 3.5, on peut estimer le maximum de dose déposée

par ce groupe d’énergie de l’ordre de 10 % de la dose totale déposée.

Figure 3.5 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons appartenant au groupe

d’énergie de 5.8 MeV lors de leur propagation dans le fantôme d’eau, calculés avec M1.

La figure 3.6 représente le dépôt de dose des électrons appartenant au groupe d’énergie

3 MeV. Nous pouvons constater l’effet de la diffusion des électrons primaires à travers

le fantôme traduite par une zone de dépôt d’énergie plus étendue et au maximum moins

élevé, contribuant pour 1,5 % à la dose totale déposée. Le maximum du dépôt de dose



à 1,5 cm correspond à la perte d’énergie de 3 MeV des électrons primaires de 6 MeV.

En analysant la section efficace différentielle intégrée sur les angles tracée sur la Figure

1.15, on peut observer que peu d’électrons secondaires sont créés avec une énergie aussi

haute, correspondant à un petit nombre de collisions à grand angle entre les électrons

primaires et du milieu traversé. C’est donc le faisceau d’électrons primaires diffusé que

nous observons à cette énergie, et qui définit la forme finale du dépôt de dose. L’élargisse-

ment du profil de dose en dehors de l’axe du faisceau est dû aux collisions élastiques que

subissent les électrons dans le matériau. La valeur théorique pour la longueur de diffusion

transverse du faisceau à cette énergie, donnée par (1.21) dans le chapitre 1, est égale à

0,74 cm, ce qui est en accord avec la valeur observée sur cette figure.

Figure 3.6 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons appartenant au groupe

d’énergie de 3.1 MeV lors de leur propagation dans le fantôme d’eau, calculés avec M1.

La figure 3.7 représente le dépôt de dose des électrons appartenant au groupe d’énergie

1 MeV. Les électrons primaires continuent d’être diffusés dans le fantôme, atteignant des

énergies de plus en plus basses. L’influence de la contribution des électrons secondaires

créés par collisions élastiques des électrons primaires avec ceux des atomes d’eau com-

mence à être observable, notamment en entrée du faisceau, bien que leur nombre reste

minoritaire. La diffusion transverse théorique est égale à 1,47 cm pour une perte d’énergie

de 6 à 1 MeV, ce qui une fois de plus se vérifie avec cette simulation.

Enfin, le dépôt de dose des électrons appartenant au groupe d’énergie 100 keV est tracé

sur la figure 3.8. Les électrons de faibles énergies résultent des collisions du faisceau

d’électrons primaires avec la matière, et s’arrêtent directement dans l’eau étant donné

leur très faible libre parcours, de l’ordre de 0.1 mm, expliquant leur présence tout au



Figure 3.7 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons appartenant au groupe

d’énergie de 1 MeV lors de leur propagation dans le fantôme d’eau, calculés avec M1.

long de la propagation de ce faisceau. Ils sont responsables d’un faible pourcentage de

la dose déposée, quoique supérieure à celle du groupe d’énergie de 1 MeV, et ce sur une

zone plus étendue compte tenu de leur présence sur une grande partie du domaine de

simulation. Cette grande présence est expliquée lorsque l’on observe la section efficace de

collisions inélastiques des électrons intégrée sur les angles comme indiqué sur la figure

1.15 : celle-ci est en effet très piquée aux basses énergies, correspondant donc à une créa-

tion préférentielle d’électrons de basse énergie. Ces derniers sont donc produits lors des

collisions inélastiques à faible angle d’incidence lors de la propagation des électrons pri-

maires à travers la matière. Ces électrons de basse énergie sont responsables au maximum

d’environ 1,7 % de la dose totale déposée dans l’eau par un faisceau d’électrons de 6 MeV.

3.2.2 Champ magnétique orthogonal à la propagation du fais-

ceau d’électrons dans l’air

Pour observer le rayon de giration des électrons sous l’action d’un champ magnétique,

nous avons simulé la propagation du faisceau d’électrons monoénergétique de 6 MeV à

travers un fantôme numérique d’air de densité 0.001 g/cm3, avec un champ magnétique

externe orthogonal d’amplitude 1 T. Pour rappel, l’expression du rayon de giration ou de

Larmor, autrement dit le rayon de la trajectoire circulaire d’un électron soumis à la force

de Lorentz est :



Figure 3.8 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons appartenant au groupe

d’énergie de 100 keV lors de leur propagation dans le fantôme d’eau, calculés avec M1.

rL =
mecβ⊥γ⊥

qB
. (3.1)

L’air étant un milieu peu collisionnel, nous pouvons avoir une bonne appréciation du

rayon de giration des électrons lors de leur propagation. Sur la figure 3.9, deux groupes

d’énergie sont représentés : le groupe d’électrons d’énergie 6 MeV à gauche, et celui

d’énergie 5,87 MeV à droite. Bien que très proches en valeur, nous remarquons que la

dose déposée relative change drastiquement, le maximum pour le groupe de 6 MeV étant

à 78 % de la dose déposée, contre 0,065 % pour le groupe de 5,87 MeV. Cette différence

vient du fait que l’air est un milieu très peu collisionnel, ainsi une très petite partie de

l’énergie des électrons primaires est perdue lors de leur propagation à travers ce milieu.

Ce milieu peu collisionnel amène aussi à un profil de la dose déposée très différent de celui

présenté en figure 3.5 dans la section précédente : la densité du matériau traversé joue

en effet un grand rôle sur le parcours des électrons primaires, et ceux-ci perdent cette

fois-ci 200 keV en moyenne sur une distance de 10 cm, expliquant le maximum observé

en fin de dépôt de la figure représentant les électrons de 5,87 keV. Nous pouvons ainsi

évaluer le rayon relativiste de Larmor ayant une valeur moyenne de 2,2 cm pour l’énergie

des électrons égale à 6 MeV, cette valeur-ci étant de 2,16 cm théoriquement, les résultats

obtenus reproduisent le comportement attendu.

La figure 3.10 nous montre deux groupes d’énergie inférieurs aux précedents : 3,67 MeV

à gauche et 100 keV à droite. Le premier, bien que déposant très peu d’énergie dans

le milieu, montre tout de même un comportement intéressant : deux populations de la

même énergie se déplacent à travers le fantôme. Un schéma du comportement de ces



Figure 3.9 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons, calculés avec M1, et

appartenant au groupe d’énergie de 5.93 MeV (gauche) et de 5.87 MeV (droite) lors de leur propagation

dans le fantôme d’eau, avec un champ magnétique de 1 T calculé avec M1.



deux populations est représenté sur la figure 3.11 : la première, sortant du fantôme en y

= 4 cm, correspond aux électrons secondaires créés à proximité de l’endroit où le fais-

ceau d’électrons entre dans le fantôme d’air. On peut évaluer le rayon de giration de ces

électrons égal à 1,5 cm, valeur une nouvelle fois proche de la valeur théorique de 1,37

cm. Quant à la seconde population, elle est créée plus loin dans le fantôme, proche de

l’endroit où le maximum de dose déposée est situé pour les électrons de haute énergie.

Ainsi, elle finit son parcours en suivant la trajectoire du faisceau primaire d’électrons, leur

rayon de Larmor étant à peu près égal au parcours des électrons de 6 MeV. On en tire

une condition de succès de la modélisation du transport des électrons sous influence d’un

champ magnétique : la largeur du faisceau élémentaire doit être plus petite que le rayon

de Larmor pour que les électrons de même énergie ne se propagent pas dans différentes

directions. Enfin, on peut remarquer que ce groupe d’électrons a un effet très faible sur le

dépôt de dose total de ce faisceau d’électrons, en effet le maximum de dose déposée pour

ce groupe en énergie est à 3.10−4% de la dose totale déposée dans ce milieu.

Le groupe d’électrons d’énergie 100 keV présente un comportement analogue au cas pré-

cédent, dans l’eau et sans champ magnétique : ces électrons sont générés par les collisions

à faible angle des électrons de haute énergie tout le long de leur propagation, et leur

faible énergie fait qu’ils s’arrêtent directement à l’endroit où ils ont été créés. Le rayon

de Larmor d’électrons de cette énergie, pour un champ magnétique de 1 T, est de 1,12

millimètres, leur déviation due au champ magnétique n’est donc pas perceptible sur ce

diagnostic puisque le maillage est de dimension proche de ce rayon de giration. Ils sont

responsables au maximum de 10 % de la dose totale déposée par ce faisceau dans le mi-

lieu. Cette analyse met en lumière que la résolution du maillage choisi doit être inférieure

à la valeur du rayon de Larmor afin de modéliser correctement le transport des électrons

en présence d’un champ magnétique.



Figure 3.10 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons, calculés avec M1, appar-

tenant au groupe d’énergie de 3,67 MeV (gauche) et de 100 keV (droite) lors de leur propagation dans

le fantôme d’eau, avec un champ magnétique de 1 T, calculé avec M1.



Figure 3.11 : Illustration qualitative de l’origine et du comportement des deux populations majoritaires d’électrons à

3,67 MeV. La population 1) est créée à proximité de l’entrée du fantôme et sort de celui-ci à une position

correspondant à deux fois le rayon de Larmor. La 2) est créée dans la zone de dépôt de dose maximal

du faisceau d’électrons et suit la trajectoire du faisceau.

Cette analyse nous a permis de vérifier les rayons de giration des électrons rendus par le

modèle M1 par rapport à leurs valeurs théoriques en étudiant la propagation des électrons

dans un milieu peu collisionnel. En plus de confirmer le bon accord de nos simulations

avec la théorie, d’autres observations ont émergé de cette analyse : la profondeur de

pénétration est limitée par le rayon de Larmor et la résolution du maillage en espace doit

être choisie de sorte à être inférieure au rayon de giration des électrons à l’énergie de

coupure.

3.2.3 Champ magnétique orthogonal à la propagation du fais-

ceau d’électrons dans l’eau

L’action d’un champ magnétique a pour effet de faire tourner l’ensemble du faisceau

d’électrons autour de l’axe d’orientation du champ magnétique. Une analyse par groupe



d’énergie permet d’observer a priori la variation du rayon de giration selon l’énergie consi-

dérée. Nous étudions les mêmes groupes d’énergie qu’auparavant, pour les mêmes faisceau

et géométrie, excepté que cette fois, nous incluons un champ magnétique externe d’ampli-

tude 1 T, orienté selon l’axe orthogonal au plan d’étude. La figure 3.12 représente le dépôt

de dose relatif des électrons appartenant au groupe d’énergie 5.8 MeV, et ne présente que

peu de différences comparé au cas sans champ magnétique. Pour ce groupe en énergie, le

rayon de Larmor étant de 2,15 cm, on n’observe aucune rotation dans le dépôt d’énergie.

Le maximum de la dose déposée par ce groupe d’énergie a une valeur de 7,2 % de la dose

déposée au total.

Figure 3.12 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons calculés avec M1 et

appartenant au groupe d’énergie de 5.8 MeV lors de leur propagation dans le fantôme d’eau, avec un

champ magnétique de 1 T.

La figure 3.13 représente le dépôt de dose des électrons appartenant au groupe d’énergie

3 MeV. En plus de l’effet de la diffusion des électrons à travers le fantôme, nous pouvons

observer leur rotation autour de l’axe z qui est due à l’action du champ magnétique ex-

terne. L’analyse de la valeur du rayon de giration est cependant compliquée par le fait

que l’effet de rotation dû à la force de Lorentz est couplé à la perte d’énergie et diffusion

angulaire causée par les collisions élastiques et inélastiques avec les électrons du milieu,

ce qui est la raison pour laquelle nous avons effectué le même type d’analyses dans l’air

dans la section précédente. La valeur maximale du dépôt de dose est de 1,2 % pour ce

groupe d’énergie.

La figure 3.14 représente le dépôt de dose des électrons appartenant au groupe d’énergie

1 MeV. Le rayon de giration diminuant au fur et à mesure que l’énergie des électrons



Figure 3.13 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons calculés avec M1 appar-

tenant au groupe d’énergie de 3 MeV lors de leur propagation dans le fantôme d’eau, avec un champ

magnétique de 1 T.

baisse, on remarque que l’effet dû à la force de Lorentz est plus important lors de l’intro-

duction du faisceau dans la matière, et de plus en plus faible au cours de la propagation

du faisceau à travers la matière. Ce groupe en énergie dépose au maximum 0.55 % de la

dose totale. L’énergie étudiée est la même que pour la figure 3.7 : il y a toujours une dif-

fusion angulaire des électrons due à leurs collisions dans le matériau. Cependant, celle-ci

est modifiée par l’action du champ magnétique puisque cette diffusion va être couplée à

la déviation due à la force de Lorentz : très peu d’électrons déposent de l’énergie dans la

zone située sous le faisceau, et une plus large zone est irradiée au-dessus.

Enfin, le dépôt de dose des électrons appartenant au groupe d’énergie 100 keV est tracé

sur la figure 3.15. À l’instar du cas sans champ magnétique, ces électrons sont créés tout le

long du parcours du faisceau d’électrons au travers de la matière et déposent leur énergie

sur place, ce qui est expliqué une fois encore par la section efficace intégrée sur les angles

des collisions élastiques très piquée pour des électrons de basse énergie. La forme du dé-

pôt correspond à la propagation du faisceau primaire d’électrons sous l’effet du champ

magnétique externe, décrivant une spirale dans la matière. Le maximum de dépôt de dose

est situé à une profondeur proche du cas sans champ magnétique (0,9 cm) correspondant

à la fin de région de build-up attendu pour un faisceau d’énergie de 6 MeV dans l’eau,

bien que décalée vers le haut du fantôme due à l’action de la force de Lorentz. La dose

maximale déposée par ce groupe est une fois encore supérieure aux groupes d’énergie de

1 et 3 MeV, atteignant 1,9 % de la dose totale.



Figure 3.14 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons calculés avec M1 et

appartenant au groupe d’énergie de 1 MeV lors de leur propagation dans le fantôme d’eau, avec un

champ magnétique de 1 T.

Figure 3.15 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons calculés avec M1 et

appartenant au groupe d’énergie de 100 keV lors de leur propagation dans le fantôme d’eau, avec un

champ magnétique de 1 T.



Synthèse Le modèle M1 est capable de calculer avec une excellente précision le trans-

port et le dépôt d’énergie des électrons sous l’action d’un champ magnétique externe.

Pour ce faire, il faut nécessairement que le maillage en espace soit plus petit que le rayon

de Larmor des électrons à l’énergie de coupure choisie afin de résoudre de manière précise

le comportement de l’ensemble des électrons secondaires créés. Cette énergie de coupure

est par ailleurs choisie comme étant assez basse pour qu’un électron créé à cette éner-

gie dépose toute son énergie dans une maille dans l’espace, définie précédemment. Nous

avons donc choisi un maillage de voxels de 0,5x0,5x0,5 mm3, pour une énergie de cou-

pure de 100 keV pour laquelle les électrons ont 0,1 mm de libre parcours pour un rayon

de Larmor de l’ordre du millimètre. Nous vérifions de même que les électrons tournent

dans le sens déterminé par l’orientation du champ magnétique et que le rayon de giration

est comparable à celui attendu théoriquement. Les valeurs relatives des doses déposées

par rapport à celle déposée au total dépendent de la gamme en énergie considérée par

rapport à l’énergie du faisceau primaire. Les électrons de haute énergie, c’est-à-dire de

valeur proche de l’énergie d’entrée du faisceau, vont très rapidement perdre de l’éner-

gie par le biais des collisions en entrée du fantôme et vont être responsables d’une dose

déposée relativement importante dans cette zone. En collisionnant dans la matière, ces

mêmes électrons primaires vont créer une myriade d’électrons secondaires de basse éner-

gie (autour et inférieure à la centaine de keV), ceux-ci vont être responsables d’une très

grande partie de la dose déposée dans le fantôme. Entre ces deux extrêmes se retrouvent

les électrons primaires, qui perdent de l’énergie tout au long de leur parcours, et une

partie des électrons secondaires créés par collisions. Ceux-ci sont certes moins influents

au niveau de l’énergie totale déposée compte tenu de leur nombre minoritaire, mais sont

les principaux vecteurs de la mise en forme du profil de la dose déposée dans le fantôme.

Enfin, nous avons mis en lumière la nécessité de prendre un faisceau de largeur plus petite

que le rayon de Larmor pour limiter le croisement de populations d’électrons de même

énergie. La compréhension de ces différents comportements et la validation numérique

du modèle M1 par rapport aux électrons sont capitales afin d’appréhender la manière

dont les électrons secondaires créés par la propagation d’un faisceau de photons vont se

comporter lorsqu’un champ magnétique est exercé sur le milieu.





Chapitre 4

Effet de la force de Lorentz sur le

dépôt de dose d’un faisceau de

photons

Ce chapitre a pour but de consolider la validation de l’algorithme M1 avec des faisceaux

de photons. Ceux-ci, en se déplaçant, vont créer des électrons secondaires qui vont être

les responsables du dépôt d’énergie dans le milieu, et leur comportement a été d’ores et

déjà validé dans le chapitre précédent.

La validation de l’algorithme M1 en présence de champs magnétiques pour des faisceaux

de photons a été menée sous deux angles différents : d’une part via une comparaison

avec FLUKA, d’autre part à travers la reproduction de résultats de mesures réalisées sur

des fantômes réels d’eau et de poumon, irradiés par un accélérateur Clinac à l’institut

Bergonié.

Les comparaisons code à code ont été effectuées entre l’algorithme M1 et le code Monte-

Carlo FLUKA [67]-[68]. Nous avons choisi de calculer la propagation et le dépôt de dose de

faisceaux de photons monoénergétiques d’énergie 6 MeV, qui est l’énergie maximale obte-

nues sur un spectre Bremsstrahlung de 6 MV. Ces énergies correspondent aux régimes où

la création d’électrons secondaires via effet Compton et création de paires respectivement

sont dominants comparés aux autres processus. Nous avons aussi calculé les dépôts de

dose de faisceaux de photons réalistes dont la distribution en énergie est un spectre Brem-

sstrahlung de 6 MV équivalent à celui en sortie d’un accélérateur utilisé en milieu clinique.

Concernant les cibles utilisées, nous étudions la propagation de ces faisceaux d’abord dans

un fantôme d’eau numérique homogène, puis de poumon et d’os homogènes. Ensuite, nous

introduisons des cas hétérogènes, typiquement avec inclusion d’une hétérogéné̈ıté de pou-

mon dont la densité est égale à 0.3 g/cm3 dans un fantôme d’eau, test inspiré des articles

de Fogliata et al. [42]

Le champ, à chaque simulation, est orienté dans une direction différente en utilisant toutes
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les directions par rapport à la direction du faisceau, avec une analyse plus poussée lorsque

le champ est perpendiculaire à l’axe de propagation du faisceau. Nous avons testé des cas

avec des valeurs différentes de champs magnétiques, variant entre 0.35 T, 0.5 T, 1 T, et

1.5 T, afin de mieux appréhender les effets de la force de Lorentz sur la déviation des élec-

trons. Les deux valeurs extrêmes de champ correspondent à des installations existantes.

En effet, la société Elekta propose un IRM-linac qui applique un champ magnétique de

1.5 T, tandis que la société Viewray® avec son installation MRIdian utilise un champ

magnétique de 0.35 T.

Concernant les paramètres numériques, nous avons choisi de garder les mêmes que ceux

utilisés pour les faisceaux d’électrons du chapitre précédent, sauf indication contraire.

Pour rappel, nous utilisons un maillage en espace constitué de voxels de dimension

constante et égale à 0,5×0,5×0,5 mm3 pour les électrons et les photons et un maillage

en énergie de 80 pas linéaires pour les deux types de particules entre l’énergie maximale

du faisceau et l’énergie de cutoff de 100 keV. Les calculs M-C simulent les trajectoires de

1×109 particules primaires. Certains cas ont demandé un maillage en espace plus élevé

pour améliorer la convergence du résultat, ou plus de particules pour réduire le bruit

statistique dans les calculs M-C (par exemple dans l’air). Les modifications de ces para-

mètres numériques seront spécifiés en début des sections où elles sont nécéssaires.

4.1 Comparaisons numériques entre M1 et le code

M-C FLUKA

4.1.1 Distribution de dose à travers un fantôme homogène d’eau,

avec et sans champ magnétique

Le premier test de cette série consiste à vérifier la bonne prise en compte de la propa-

gation d’un faisceau de photons à travers un fantôme d’eau par le modèle M1. La figure

4.1 représente la comparaison entre notre modèle et le code M-C FLUKA du dépôt de

dose induit par la propagation d’un faisceau monoénergétique de photons de 6 MeV et

de dimension 3x3 cm2, avec le Gamma Index avec comme paramètre limitant 3%/3 mm.

La totalité des points évalués passent ce test avec succès, avec un maximum à 0.806 si-

tué à une profondeur de 20 cm, proche de la sortie du fantôme. Cette légère différence

augmentant avec la profondeur de la propagation vient d’une légère diffusion du faisceau

induite par le modèle.

La figure 4.2 présente l’effet d’un champ magnétique externe d’amplitude 1 T et orienté

de manière orthogonale au plan d’étude et à l’axe du faisceau de photons est appliqué.

Le champ magnétique induit un déplacement vertical (dans le sens des y positifs) du

profil de la dose déposée dans l’eau, dû à l’action de la force de Lorentz sur les électrons



Figure 4.1 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) d’un faisceau monoénergétique de photons de 6 MeV à travers

un fantôme d’eau. Les résultats en pointillés correspondent à FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux

rendus par M1.



secondaires créés principalement par effet Compton. Elle augmente donc la diffusion des

électons dans le sens des y positifs, et la diminue grandement dans l’autre direction. Une

fois encore, nous constatons un très bon accord entre ces deux calculs, avec un maximum

de Gamma Index à 0.55. L’accord est meilleur avec champ magnétique parce que l’erreur

située en fin de dépôt est réduite par le déplacement des électrons par la force de Lorentz,

moyennant ainsi l’erreur systématique en cet endroit.

Figure 4.2 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau de photons d’énergie 6 MeV à travers

un fantôme d’eau, soumis à un champ magnétique de 1 T - les résultats en pointillés correspondent à

FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux rendus par M1.



4.1.2 Distribution de dose à travers un fantôme homogène d’eau

d’un faisceau de photons 6 MV

Le modèle M1 a la possibilité d’initialiser des faisceaux de particules ayant des distribu-

tions d’énergie initiale autre que monoénergétique. Dans la figure 4.3, nous représentons

la carte de distribution de dose et le gamma index associé d’un faisceau de photons dont

l’énergie est distribuée selon un spectre Bremsstrahlung issus d’électrons soumis à une

tension électrique de 6 MV, à la manière des faisceaux de photons sortant d’accélérateurs

linéaires et dont un exemple est donné en figure 1.10. Nous avons choisi de lui donner une

dimension de 3x3 cm2 et de le rendre monodirectionnel, ainsi que de passer à un maillage

en énergie logarithmique de 50 pas en énergie, afin d’obtenir une meilleure résolution de

la partie basse énergie du spectre. Comparé à la figure 4.1, le maximum de build-up arrive

moins en profondeur puisque l’énergie moyenne des photons est bien plus basse. Le dépôt

de dose diminue aussi plus vite avec la profondeur à cause de cette différence d’énergie.

L’accord entre les deux simulations est une fois encore très bon avec un accord à 99,97 %

selon le gamma index, seuls quelques points sur les bords du faisceau proches de l’entrée

ne remplissent pas le critère du gamma index à cause de la forte variation du gradient de

dose en ces endroits.

4.1.3 Distribution de dose à travers un fantôme homogène d’os,

sans champ magnétique

Le modèle M1 nous permettant d’inclure la véritable densité et composition chimique

des matériaux utilisés et d’obtenir un diagnostic type ’dose-to-medium’, nous pouvons

effectuer des comparaisons avec FLUKA pour des cas homogènes de matériaux différents

de l’eau. Ces tests nous permettront de valider en amont notre code pour différentes

compositions chimiques et densités, par rapport aux comparaisons en milieu hétérogènes

effectués dans les sections suivantes. La figure 4.4 représente le dépôt de dose du même

faisceau de photons que dans les cas précédents, à travers un fantôme d’os compact, de

densité 1,85 g/cm3, de composition chimique tirée de l’ICRU : 6,398 % H, 27,8 % C, 2,7

% N, 41 % O, 0,2 % Mg, 7 % P, 0,2 % S et 14,7 % Ca et de dimension 20x6x6 cm3.

Ce diagnostic est une fois de plus accompagné du Gamma Index associé aux deux codes,

pour le paramètre 3 %/3 mm. Les zones délimitées par les différentes isodoses font montre

d’un dépôt de dose plus concentré sur l’axe du faisceau au travers du fantôme compte

tenu de la densité plus élevée du milieu comparé à l’eau, faisant de l’os un milieu moins

diffusif où les électrons déposent leur énergie plus vite. Les résultats du modèle M1 sont

en très bonne adéquation avec ceux de FLUKA, le Gamma Index entre ces codes ayant

une valeur maximale de 0,74 pour le paramètre choisi.



Figure 4.3 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau de photons issus d’un spectre Brem-

sstrahlung d’électrons à 6 MeV à travers un fantôme d’eau - les résultats en pointillés correspondent à

FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux rendus par M1.



Figure 4.4 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau de photons issus d’un spectre Brem-

sstrahlung d’électrons à 6 MeV à travers un fantôme d’os - les résultats en pointillés correspondent à

FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux rendus par M1.



4.1.4 Distribution de dose à travers un fantôme homogène de

poumon, sans champ magnétique

Dans la continuité de la section précédente, nous effectuons une comparaison code à code

dans un milieu cette fois-ci moins dense que l’eau, le poumon. Nous avons choisi de simu-

ler la propagation du faisceau de photons au travers d’un fantôme numérique de poumon,

de densité 0,31 g/cm3, de composition chimique : 8,33 % H, 60,08 % C, 2,73 % N, 23,04

% O, 4,8 % Mg et 1,02 % Cl (encore une fois issue des tables de l’ICRU) et de dimension

20x12x12 cm3. Nous représentons sur la figure 4.5 la comparaison des dépôts de dose

calculés avec M1 et FLUKA et le Gamma Index associé à ces simulations. Les électrons

secondaires créés par effet Compton (et dans une moindre mesure, par création de paires

et effet photoélectrique), se propagent dans un milieu plus diffusif que l’eau car moins

dense. La diffusion angulaire et le libre parcours plus élevé des électrons dans ce milieu

mène à l’élargissement du profil de dose dans ce fantôme comparé à ce qu’il est dans

l’eau par exemple. Pour la même raison, le profil de la dose déposée proche de l’axe de

propagation est ’étendu’ comparé à celui dans l’eau, atteignant le sommet de son build-up

plus profondément, et la dose déposée décrôıt plus lentement après le build-up que dans

l’eau dûe à cette diffusion. Le diagnostic Gamma Index présente encore une fois un très

bon accord entre les deux simulations, le maximum étant à 0,56.



Figure 4.5 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) d’un faisceau de photons issus d’un spectre Bremsstrahlung

d’électrons à 6 MeV à travers un fantôme de poumon. Les résultats en pointillés correspondent à FLUKA

et ceux en traits pleins sont ceux rendus par M1.



À titre de comparaison est donné en figure 4.6 la comparaison des doses sur l’axe du fais-

ceau de photons, dans les trois matériaux homogènes étudiés. Plus la densité est élevée,

plus l’absorption des photons va être rapide, menant à un maximum du build-up plus

proche de l’entrée du fantôme, et à une décroissance plus rapide de la dose déposée dans

le fantôme après build-up. En fin de dépôt, la décroissance observée aux conditions de

bords absorbants de M1.
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Figure 4.6 : Dépôt de dose à l’axe du faisceau de photons pour un fantôme d’eau (courbe noire), d’os (courbe rouge)

et de poumon (courbe bleue).

4.1.5 Distribution de dose à travers un composition hétérogène

d’eau et de poumon, avec et sans champ magnétique

L’étape suivante de notre validation est le passage au travers d’une hétérogéné̈ıté de

densité plus faible, afin de valider plus avant notre modèle pour différentes densités et

compositions chimiques, mais aussi d’étudier les effets d’un champ magnétique sur la pro-

pagation des électrons secondaires lors du passage au travers des interfaces entre densités.

La figure 4.8 nous présente la carte de dépôt de dose pour la configuration de la figure

4.7, correspondant à une combinaison fantôme d’eau, puis insert de poumon, puis d’un

dernier fantôme d’eau. Le faisceau simulé est un faisceau de photons monoénergétique de

6 MeV, et de dimension 3x6 cm2. Associée à ces cartes, des coupes effectuées sur l’axe

du faisceau (c’est à dire en y=3) et en trois profondeurs différentes (x = 2,5 cm, 10 cm

et 17,5 cm) sont représentées en figure 4.10 pour mieux apprécier l’accord entre les deux

simulations. Nous remarquons que la dose déposée est inférieure à celle dans l’eau et le

profil de la dose déposée est plus diffusé dans le poumon, celui-ci a une densité de 0,3



g/cm3 et les électrons se propageant au travers du poumon ont un plus grand libre par-

cours moyen, c’est à dire moins de collisions avec les atomes/électrons du milieu et donc

moins de dépôt d’énergie, expliquant ces différences. Une nouvelle fois, le Gamma Index à

3%/3 mm nous montre un excellent accord entre les deux simulations, le maximum étant

à 0.654 (Figure 4.9)

Figure 4.7 : Illustration du fantôme utilisé pour les simulations suivantes. Ce fantôme est hétérogène et consiste en

un insert de poumon de 10x10x10 cm3 situé entre deux fantômes d’eau de 10x10x5 cm3. Le faisceau de

photons entre en x = 3 cm et se propage selon la direction définie par z, le champ magnétique est dirigé

perpendiculairement au plan dans le sens positif.

Figure 4.8 : Dépôt de dose d’un faisceau monoénergétique de photons de 6 MeV à travers un fantôme d’eau avec un

insert de poumon. Les résultats en pointillés correspondent à FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux

rendus par M1.



Figure 4.9 : Gamma Index avec critère de validation 3%/3 mm lié aux simulations M1 et FLUKA du dépôt de dose

du faisceau de photons de 6 MeV à travers un fantôme d’eau avec un insert de poumon.

La figure 4.11 représente la carte de dépot de dose du même faisceau, qui rentre cette

fois-ci en y = 5 cm, la dimension des fantômes ont changé pour une largeur de 10 cm

(au lieu de 6 cm) mais sont organisés selon la même disposition que le cas précédent. Le

champ magnétique est d’amplitude 1 T et orthogonal au plan d’étude. Le Gamma Index

de ces deux simulations avec le paramètre 3%/3 mm est aussi présenté sur cette figure.

Les coupes sont effectuées aux mêmes endroits que précédemment, sur la figure 4.12. On

remarque de nombreux effets dus à l’action du champ magnétique : le dépôt d’énergie est

décalé vers le haut dû à l’effet de la force de Lorentz sur les électrons secondaires créés

lors de la propagation du faisceau de photons, et des zones discontinues de dépôt se créent

proche des interfaces entre les différentes densités. En comparaison avec la figure 4.8, la

dose à l’interface eau/poumon augmente jusqu’à atteindre un maximum de 120%, et celle

à l’interface poumon/eau décrôıt pour atteindre un minimum de 44 %. Le Gamma Index

calculé par rapport à ces deux simulations est validé pour 99,84 % des points évalués,

correspondant à un très bon accord entre le modèle M1 et FLUKA.



Figure 4.10 : En haut à gauche : Coupe longitudinale de la figure 4.10 à l’axe du faisceau, en y = 3 cm. En haut

à droite : Coupe transversale de la figure 4.10 à la profondeur x = 2,5 cm. En bas à gauche : Coupe

transversale de la figure 4.10 à la profondeur x = 10 cm. En bas à droite : Coupe transversale de la

figure 4.10 à la profondeur x = 17,5 cm. Les résultats en bleu correspondent à FLUKA et ceux en vert

sont ceux rendus par M1.



Figure 4.11 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau de photons de 6 MeV à travers un

fantôme d’eau avec un insert de poumon, soumis à un champ magnétique de 1 T - les résultats en

pointillés correspondent à FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux rendus par M1.



Figure 4.12 : En haut à gauche : Coupe longitudinale de la figure 4.11 e y = 6 cm. En haut à droite : Coupe transversale

de la figure 4.11 à la profondeur x = 2,5 cm. En bas à gauche : Coupe transversale de la figure 4.11 à la

profondeur x = 10 cm. En bas à droite : Coupe transversale de la figure 4.11 à la profondeur x = 17,5

cm. Les résultats en bleu correspondent à FLUKA et ceux en vert sont ceux rendus par M1.

Dans un cas comme dans l’autre, nous remarquons que la dose déposée est réduite lors

du passage dans le poumon, ceci est dû à l’augmentation du libre parcours moyen des

électrons dans ce matériau comme en atteste la figure 4.13. Lorsqu’un champ magné-

tique externe agit, ces électrons secondaires (créés principalement par le biais de l’effet

Compton aux énergies considérées) sont déviés et tournent dans le sens trigonométrique,

comme l’indiquaient nos résultats dans le Chapitre 3. Cette déflection plus élevée dans le

poumon est due au libre parcours moyen supérieur dans ce milieu par rapport à l’eau.

À l’entrée et à la sortie de l’insert de poumon, deux zones de discontinuités dans le dépôt

de dose apparaissent, avec respectivement une augmentation drastique de la dose déposée

puis une diminution. L’explication pour ces deux comportements tient au rayon de Larmor

et à l’évolution du libre parcours moyen. Le premier étant indépendant de la densité du

milieu traversé, il garde la même valeur pour une énergie d’électron et une amplitude de

champ magnétique donnée, selon l’expression (3.1). Cependant, les collisions et la perte
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Figure 4.13 : Représentation des rayons de Larmor pour des valeurs de champ magnétique de 1.5 T (courbe noire) et

1 T (courbe rouge) mises en comparaison avec les libres parcours des électrons dans l’eau (courbe verte)

et le poumon (courbe bleue).

d’énergie avec le milieu vont faire baisser ce rayon de giration, menant à une propagation

des électrons en spirale, comme nous l’avons vu dans le chapitre 3. Le libre parcours des

électrons augmente dans le poumon, ce qui signifie que les électrons libres parcourent une

plus grande distance, jusqu’à revenir dans le matériau précédent, comme illustré sur la

figure 4.14. En revenant dans l’eau, les électrons libres vont de nouveau subir plus de

collisions et donc déposer plus d’énergie, ce qui est la raison pour laquelle à l’interface

l’eau/poumon la dose déposée augmente jusqu’à atteindre une valeur deux fois supérieure

à celle relevée sans champ magnétique. Dans le cas opposé, c’est à dire à l’interface entre

le poumon et l’eau, l’inverse se produit : les électrons s’arrêtent plus vite dans l’eau car

ils subissent plus de collisions, et ne reviennent pas dans le poumon comme également

illustré sur la figure 4.14. La déviation angulaire est donc réduite, menant à une différence

d’amplitude en dose déposée dans l’eau par rapport au poumon. Par conséquent, la dose

diminue à cette interface à hauteur de 15 % de la dose au maximum du build-up.

4.1.6 Distribution de dose à travers un composition hétérogène

d’eau et d’os, avec et sans champ magnétique

Nous avons effectué l’étude inverse de la précédente, où cette fois-ci l’insert dans le fantôme

d’eau est de plus forte densité. Nous avons donc choisi d’utiliser un insert d’os (ρos = 1,8

g/cm3) placé entre deux fantômes d’eau, dans lequel se propage le même faisceau de

photons que dans le cas avec l’insert de poumon.

La figure 4.15 présente la comparaison des cartes de dose obtenues pour FLUKA et M1,

pour le faisceau étudié et sans champ magnétique externe, avec le Gamma Index 3%/3

mm. La série de figures regroupées en 4.16 contient une coupe longitudinale sur l’axe du

faisceau, ainsi que 3 coupes transvers aux profondeurs x = 2,5 cm, 10 cm et 17,5 cm. En

traversant l’insert d’os, un milieu plus collisionnel que l’eau, les photons subissent plus



Figure 4.14 : Illustrations qualitatives du passage d’un électron secondaire créé lors de la propagation d’un faisceau

de photons au travers d’une interface forte/faible densité (haut) et au travers d’une interface faible/forte

densité (bas), sans (tracé noir) et avec champ magnétique (tracé rouge)



d’interactions et créent plus d’électrons secondaires. Ceux-ci ayant un libre parcrous plus

faible, l’énergie est déposée plus vite dans l’os. Le profil de dose latéral est aussi amoindri

en dehors du faisceau de l’ordre de 0,25 mm dû à la densité supérieure de l’os. Le Gamma

Index est en dessous de 1 pour tous les points de la simulation, avec un maximum en fin

de dépôt à hauteur de 0,96.

La figure 4.17 présente la comparaison des cartes de dose obtenues par la simulation de la

propagation de ce faisceau avec FLUKA et M1, avec un champ magnétique de 1 T dirigé

dans le même sens que dans le cas précédent, ainsi que le Gamma Index à 3%/3 mm

associé à ces simulations. Associés à ces graphes, des coupes en diverses positions sont

exposées en figure 4.18 pour observer la concordance entre les simulations dans chacune

des parties du fantôme. Aux interfaces entre les matériaux se retrouvent les mêmes effets

de déplétion et d’accroissement de dose déposée (de l’ordre de 10 % chacune) que dans le

cas avec l’insert de poumon et expliqués sur la figure 4.14, dans un ordre inversé puisque

l’os est de densité supérieure à l’eau. Pour la même raison, nous remarquons que la dose

latérale est réduite dans l’os par rapport à l’eau et que le décalage du profil de dose est

amoindri. Ainsi, plus le matériau est dense, plus le libre parcours des électrons est faible,

et donc ces particules déposeront leur énergie sur une plus courte distance définie par la

force de Lorentz. L’accord entre les deux simulations est excellent avec un maximum de

Gamma Index à 0,6.



Figure 4.15 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau d’électrons d’énergie 6 MeV à travers

un fantôme d’eau avec un insert d’os - les résultats en pointillés correspondent à FLUKA et ceux en

traits pleins sont ceux rendus par M1.



Figure 4.16 : En haut à gauche : Coupe longitudinale de la figure 4.18 à l’axe du faisceau, en y = 3,5 cm. En haut

à droite : Coupe transversale de la figure 4.18 à la profondeur x = 2,5 cm. En bas à gauche : Coupe

transversale de la figure 4.18 à la profondeur x = 10 cm. En bas à droite : Coupe transversale de la

figure 4.18 à la profondeur x = 17,5 cm. Les résultats en bleu correspondent à FLUKA et ceux en vert

sont ceux rendus par M1.



Figure 4.17 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau d’électrons d’énergie 6 MeV à travers

un fantôme d’eau avec un insert d’os, soumis à un champ magnétique de 1 T - les résultats en pointillés

correspondent à FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux rendus par M1.



Figure 4.18 : En haut à gauche : Coupe longitudinale de la figure 4.20 en y = 5,25 cm. En haut à droite : Coupe

transversale de la figure 4.20 à la profondeur x = 2,5 cm. En bas à gauche : Coupe transversale de

la figure 4.20 à la profondeur x = 10 cm. En bas à droite : Coupe transversale de la figure 4.20 à la

profondeur x = 17,5 cm. Les résultats en bleu correspondent à FLUKA et ceux en vert sont ceux rendus

par M1.



4.1.7 Variation de l’amplitude du champ magnétique en milieu

hétérogène

Nous avons évalué les résultats obtenus pour des valeurs de champs magnétiques dif-

férentes afin d’observer la consistance de notre modèle à calculer l’effet de la force de

Lorentz. De plus, cette étude supplémentaire permet de pouvoir observer et analyser les

différences que cela implique au niveau du dépôt de dose dans un milieu hétérogène. La

figure 4.19 représente la carte de dépôt de dose du faisceau de photons monoénergétique

de 6 MeV dans le fantôme d’eau avec un insert de poumon avec un champ magnétique

d’amplitude 0,5 T, ainsi que son Gamma Index associé avec le paramètre 3%/3 mm. Les

coupes 1D aux mêmes profondeurs que précédemment sont représentées en figure 4.20.

La diffusion du faisceau est plus forte que dans le cas où le champ magnétique était d’am-

plitude 1 T (Figure 4.11). Ceci est expliqué par le fait que le rayon de giration augmente

avec un champ magnétique plus faible : il est augmenté d’un facteur 2 dans le cas à 0,5

T (par exemple un électron de 1 MeV aura un rayon de Larmor de 0,95 cm pour B = 0,5

T contre 0,48 cm pour B = 1 T). Combiné avec le libre parcours réduit dans le poumon,

la dose latérale est beaucoup plus étendue (elle atteint 10 % à une distance de 5 cm de la

bordure du faisceau dans le poumon, contre 3 cm dans le cas à 1 T). La dose maximale

déposée est aussi plus faible que dans le cas à 1 Tesla, atteignant la valeur de 116 % à

l’interface eau/poumon. Cet effet est lié aux mêmes raisons que pour l’augmentation de

la diffusion angulaire : le rayon de Larmor étant plus élevé, les électrons reviennent dans

le fantôme plus haut en moyenne, et moins d’électrons additionnent leur dose à celle du

faisceau primaire. L’accord entre les deux calculs est excellent : 100 % des points évalués

valident le Gamma Index à 3%/3mm, avec un maximum à 0,68 %. Les temps de calculs

sont de 24 minutes pour M1 et 394 minutes pour FLUKA.



Figure 4.19 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau de photons monoénergétiques de 6

MeV à travers un fantôme d’eau avec un insert de poumon, soumis à un champ magnétique de 0.5 T -

les résultats en pointillés correspondent à FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux rendus par M1. La

normalisation a ici été effectuée par rapport à la valeur maximale de la dose déposée en fin de build-up

pour mettre en exergue la zone de surdose causée par la présence du champ magnétique.



Figure 4.20 : En haut à gauche : Coupe longitudinale de la figure 4.22 en y = 5 cm. En haut à droite : Coupe

transversale de la figure 4.22 à la profondeur x = 2,5 cm. En bas à gauche : Coupe transversale de

la figure 4.22 à la profondeur x = 10 cm. En bas à droite : Coupe transversale de la figure 4.22 à la

profondeur x = 17,5 cm. Les résultats en bleu correspondent à FLUKA et ceux en vert sont ceux rendus

par M1.

La figure 4.21 expose la carte de dépôt de dose de la même configuration qu’auparavant

mais avec un champ magnétique d’amplitude 1,5 T, ainsi que son Gamma Index associé

avec le paramètre 3%/3 mm, et les coupes à l’axe, aux profondeurs 2,5 cm, 10 cm et 17,5

cm sont en figure 4.22. Comparé aux figures 4.19 et 4.11, nous remarquons que la diffusion

du faisceau est plus faible tout au long de sa propagation, fait plus flagrant lorsque le

faisceau traverse le poumon. De plus, la dose maximale déposée à l’interface entre l’eau

et le poumon atteint une plus forte valeur de 148 % de la dose maximale déposée. Il y

a un très bon accord entre les deux simulations, 98,77 % des points évalués se trouvent

dans la zone de validation du Gamma Index. Les temps de calculs sont de 25 minutes

pour M1 et 402 minutes pour FLUKA.



Figure 4.21 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau de photons monoénergétiques 6 MeV

à travers un fantôme d’eau avec un insert de poumon, soumis à un champ magnétique de 1.5 T - les

résultats en pointillés correspondent à FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux rendus par M1.



À l’opposé du cas avec un champ magnétique d’amplitude 0,5 T, le rayon de Larmor

est cette fois-ci plus petit, permettant un retour en arrière plus rapide des particules et

menant à une diffusion des électrons réduite. En revanche, un plus grand nombre d’élec-

trons se retrouve concentré en un endroit plus réduit à l’interface eau/poumon, ce qui se

traduit par une dose plus élevée. L’effet inverse est observable à l’interface poumon/eau,

où le creux de dose déposée est plus faible puisque les électrons déposent une nouvelle

fois leur énergie plus vite.

Figure 4.22 : En haut à gauche : Coupe longitudinale de la figure 4.24 à l’axe du faisceau. En haut à droite : Coupe

transversale de la figure 4.24 à la profondeur x = 2,5 cm. En bas à gauche : Coupe transversale de

la figure 4.24 à la profondeur x = 10 cm. En bas à droite : Coupe transversale de la figure 4.24 à la

profondeur x = 17,5 cm. Les résultats en bleu correspondent à FLUKA et ceux en vert sont ceux rendus

par M1.

Nous remarquons que les différences entre le modèle M1 et FLUKA se situent principale-

ment dans la zone de bordure de faisceau. Augmenter le maillage spatial de la simulation

pour atteindre 0,1x0,1x0,1 mm3 ne règle pas ce problème comme montré sur la fiugre 4.23,

cet effet est donc indépendant du maillage. Il en est de même observé pour un faisceau de

photons de 5x12 cm2 au même emplacement comme l’indique le couple de figures 4.24.



Figure 4.23 : Dépôt de dose d’un faisceau de photons monoénergétiques 6 MeV à travers un fantôme d’eau avec un

insert de poumon, soumis à un champ magnétique de 1.5 T pour un maillage de 0,1x0,1x0,1 mm3 - les

résultats en pointillés correspondent à FLUKA et ceux en traits pleins sont ceux rendus par M1.

Figure 4.24 : Dépôt de dose et coupe transversaler à la profondeur x = 10 cm d’un faisceau de photons monoénergé-

tiques 6 MeV et de largeur 5x12 cm2 à travers un fantôme d’eau avec un insert de poumon, soumis à

un champ magnétique de 1.5 T - les résultats en pointillés correspondent à FLUKA et ceux en traits

pleins sont ceux rendus par M1.



Le modèle M1 a donc des difficultés à résoudre deux populations de particules de même

énergie dont les angles moyens de diffusions sont différents. Une simulation M2 de ce cas

serait donc intéressante pour afin d’évaluer la résolution de ce type de comportement.

4.1.8 Variation de l’orientation du champ magnétique en milieu

hétérogène

Bien que les installations IRM-linac commerciales n’appliquent qu’un champ magnétique

perpendiculaire à la délivrance du faisceau [119], des nouveaux prototypes avec un champ

parallèle à la délivrance ont émergé récemment [120]-[121]. Il est donc intéressant, après

avoir fait varier l’amplitude du champ magnétique de changer son orientation par rapport

à l’axe du faisceau, d’une part pour analyser le transport de l’énergie des électrons dans

ces conditions, et d’autre part pour compléter nos analyses avec champ perpendiculaires,

ceux-ci étant calculés jusqu’alors avec des faisceaux larges, amoindrissant ainsi les effets

3D.

Selon l’axe du faisceau incident

La figure 4.25 montre la carte de dépôt de dose issue de la propagation d’un faisceau de

photon monoénergétique de 6 MeV à travers la même configuration de densités qu’aupa-

ravant, mais dans ce cas là le champ magnétique d’amplitude 1 T est dirigé dans un sens

parallèle à la propagation du faisceau. Le Gamma Index nous permettant de comparer

les deux simulations, pour un paramètre de validation 3 %/3 mm est présentée en bas de

la figure 4.25, et les coupes aux profondeurs habituelles sont représentées en figure 4.26.

Nous observons le retrécissement latéral du profil de dose dans le poumon, ainsi qu’une

augmentation de la dose relative déposée dans cette même zone. Les électrons voient leur

diffusion angulaire limitée par leur rayon de Larmor, ils tournent en effet autour de l’axe

du champ magnétique car ils ont un angle de diffusion par rapport à cet axe lorsqu’ils

sont créés par interaction Compton. Cet effet de focalisation par champ magnétique limite

donc l’espace sur lequel les électrons vont collisionner, menant à une augmentation de la

dose déposée sur une plus petite zone en comparaison avec la figure 4.8. Bien entendu, cet

effet est aussi amplifié avec une valeur plus élevée de champ magnétique, puisque le rayon

de Larmor diminue pour des valeurs de champ magnétique croissantes, limitant encore

plus la diffusion angulaire et menant à un dépôt transversal de dose plus réduit dans les

faibles densités. Le Gamma Index nous montre encore une fois un très bon accord entre

les deux calculs, avec un maximum à 1 à l’interface poumon/eau.



Figure 4.25 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau de photons monoénergétiques de 6

MeV à travers un fantôme d’eau avec un insert de poumon, soumis à un champ magnétique de 1 T

colinéaire à l’axe d’incidence du faisceau - les résultats en pointillés correspondent à FLUKA et ceux en

traits pleins sont ceux rendus par M1.



Figure 4.26 : En haut à gauche : Coupe longitudinale de la figure 4.26 à l’axe du faisceau. En haut à droite : Coupe

transversale de la figure 4.26 à la profondeur x = 2,5 cm. En bas à gauche : Coupe transversale de

la figure 4.26 à la profondeur x = 10 cm. En bas à droite : Coupe transversale de la figure 4.26 à la

profondeur x = 17,5 cm. Les résultats en bleu correspondent à FLUKA et ceux en vert sont ceux rendus

par M1.

Orthogonalement à l’axe du faisceau incident

Nous appliquons à présent le champ magnétique de 1 T dans le sens perpendiculaire à

celui de la propagation du faisceau, mais contenu dans le plan d’étude de la figure 4.27

(c’est à dire selon l’axe des ordonnées sur cette figure). Le faisceau de photons est mo-

noénergétique de 6 MeV, a une taille de champ de 3x10 cm2 et se propage au travers

d’un fantôme numérique composé de 10x10x5 cm3 d’eau, 10x10x10 cm3 de poumon et

10x10x5 cm3 d’eau. Les résultats sont cette fois-ci un peu moins satisfaisant que dans les

cas précédents, avec un décalage prononcé dans la diffusion latérale du faisceau dans le

poumon, milieu moins diffusif que dans l’eau, où le dépôt de dose peut atteindre un dé-

calage de 10 % avec nos calculs par rapport au résultat du code FLUKA, cette différence

est notamment visible sur les coupes à l’axe et à la profondeur x = 10 cm en figure 4.28.

Le comportement des électrons secondaires soumis à l’action du champ magnétique selon



cette direction est cependant bien retranscrit : en plus de la surintensité à l’interface entre

l’eau et le poumon, et de la baisse de dose déposée à l’interface poumon/eau, l’énergie

déposée augmente grandement sur les bords du faisceau, et ce des deux côtés du faisceau

à l’opposé de ce que nous pouvons observer par exemple sur la figure 4.11.

Figure 4.27 : Dépôt de dose et gamma index (3%/3 mm) associé d’un faisceau de photons monoénergétiques de 6

MeV à travers un fantôme d’eau avec un insert de poumon, soumis à un champ magnétique de 1 T

othogonal à l’axe d’incidence du faisceau - les résultats en pointillés correspondent à FLUKA et ceux

en traits pleins sont ceux rendus par M1.



Figure 4.28 : En haut à gauche : Coupe longitudinale de la figure 4.28 à l’axe du faisceau. En haut à droite : Coupe

transversale de la figure 4.28 à la profondeur x = 2,5 cm. En bas à gauche : Coupe transversale de

la figure 4.28 à la profondeur x = 10 cm. En bas à droite : Coupe transversale de la figure 4.28 à la

profondeur x = 17,5 cm. Les résultats en bleu correspondent à FLUKA et ceux en vert sont ceux rendus

par M1.

Analyser le comportement des électrons secondaires selon cette direction de champ ma-

gnétique revient à compléter l’analyse du cas avec un champ magnétique dirigé selon une

direction orthogonale au faisceau et au plan d’étude. Les électrons, en se propageant dans

la matière, subissent une certaine déviation angulaire dûe aux multiples collisions avec la

matière. En tournant autour de l’axe du champ magnétique, ce mouvement de déviation

angulaire va être amplifié, ce qui est notamment visible dans le poumon, ce milieu étant

moins collisionnel. Une autre conséquence de ce couplage entre déviation angulaire des

électrons et action du champ magnétique est observable à l’interface eau/poumon située

à x = 5 cm. En tournant autour de l’axe du champ magnétique, les électrons secondaires

dont l’angle de déviation est assez élevé vont pouvoir rentrer de nouveau dans l’eau après

être passé dans le poumon, donnant lieu à deux lobes de sur-dose de chaque côté du fais-

ceau au niveau de l’interface, comme montré sur la figure 4.29. Ce couplage induit deux

directions privilégiées dans la propagation des électrons secondaires, et c’est en cela que



notre algorithme peut se révéler plus limité : le modèle M1 n’est en effet pas capable de

prendre en compte simultanément plusieurs directions privilégiées pour une population

de particules de même énergie, expliquant les différences avec les résultats de FLUKA.

Ce cas serait un candidat parfait pour un test futur du modèle M2 prenant en compte

l’effet de la Force de Lorentz.

Figure 4.29 : Illustration du passage d’un électron secondaire créé lors de la propagation d’un faisceau de photons au

travers d’une interface forte/faible densité, sans (tracé noir) et avec champ magnétique (tracé rouge)

dirigé orthogonalement par rapport au faisceau de photons. Les deux tracés rouges montrent l’effet

amplificateur du champ magnétique par rapport à la déviation angulaire des électrons, permettant de

diriger leur parcours dans la matière dans une direction privilégiée.

4.1.9 Synthèse des simulations présentées

La validation numérique et la délimitation des possibilités actuelles du modèle M1 dans la

simulation de la propagation de faisceaux de photons avec action d’un champ magnétique

externe ont été effectuées avec plusieurs comparaisons avec FLUKA. L’accord entre ces

deux codes tend à être bon dans les cas homogènes, hétérogènes, pour différentes valeurs

et orientations de champ magnétique, et pour différentes énergies de faisceau incident.

Notre modèle a des difficultés pour des cas de croisements de faisceaux secondaires ayant

des orientation différentes tels qu’observé dans le cas où le champ magnétique est orienté

selon y, ainsi que pour un champ magnétique de 1,5 T où notre modèle ne calcule pas

correctement la dose entre la bordure du faisceau primaire, et le faisceau d’électrons

secondaires sortant du faisceau primaire, ceux-ci ayant des flux d’orientations différentes

dans une zone à fort gradient de variation de dose. Des pistes à explorer pour améliorer

ce résultat peuvent être la mise en place de bords exponentiels pour le faisceau primaire

qui permettraient de réduire le fort gradient, ou bien de passer au modèle M2 qui pourrait

calculer ces orientations simulatanément et correctement. Enfin, le temps de simulation



entre M1 et FLUKA tend à être réduit d’un facteur variant entre 2-3 pour les cas les plus

simples (par exemples fantômes homogènes) à 10 pour les cas les plus complexes.

4.1.10 Etude qualitative de la propagation d’un faisceau de pho-

tons au travers d’un crâne, sous l’effet d’un champ ma-

gnétique orthogonal

La dernière étude numérique que nous avons effectué avec M1 concerne la propagation

d’un faisceau de photons au travers d’une coupe anatomique de crâne. La carte de den-

sité utilisée a été fournie par l’Institut Bergonié. Un faisceau de photons dont l’énergie

initiale appartient à un spectre Bremmstrahlung de 6 MV est simulé dans les cas pré-

sentés, il entre en face arrière du crâne avec un angle d’incidence de 30 degrés et a une

taille de champ de 2x2 cm2. Afin de s’approcher de conditions réalisables avec les ins-

tallations actuelles, nous avons choisi d’appliquer un champ magnétique de 0,35 T et de

1,5 T, amplitudes utilisées dans les IRM-linacs construits repectivement par Viewray®

et Elekta, afin d’observer la différence au niveau du dépôt d’énergie qu’induisent chacun

de ces choix. Nous avons aussi inclus un cas où il n’y a pas de champ magnétique externe

afin de pouvoir mieux en appréhender l’effet. Bien entendu, ces cas restent purement

académiques et ne reflètent pas absolument la manière dont une tumeur localisée dans le

cerveau est traitée.

Sur la figure 4.30, nous présentons les résultats des simulations M1 sans champ magné-

tique, et avec un champ magnétique de 0,35 T et 1,5 T, tous deux dirigés dans le sens

des z positifs. Les valeurs de la dose déposée sont en unités arbitraires, la valeur en gray

de la dose déposée n’étant pas encore calculée avec M1. Du point de vue de la valeur

absolue de l’énergie déposée, nous remarquons que la valeur du maximum est différente

dans les cas avec et sans champ magnétique : le maximum de la dose déposée est inférieur

de 3,3 % dans le cas à 0,35 T et de 17,4 % pour un champ magnétique de 1,5 T. Dans ce

dernier cas, la position du maximum est située plus proche de l’entrée du faisceau dans le

crâne que dans les deux autres cas. Le sens de l’orientation du champ magnétique mène

aussi à un élargissement du faisceau dans les deux cas à 0,35 T et 1,5 T, comme mis en

lumière et expliqué dans les sections précédentes. À la sortie du crâne, l’action du champ

magnétique s’illustre par le retour des électrons dans le crâne après avoir traversé une

certaine distance dans l’air. À 0,35 T, le rayon de Larmor des électrons est plus élevé que

pour un champ à 1,5 T (voir figure 4.13). Ainsi, à 0,35 T, jusqu’à 3 cm en sortie du crâne

subissent une irradiation supplémentaire due au retour des électrons secondaires dans le

milieu, à hauteur de la moitié de la valeur maximale de la dose déposée, alors que cette

zone n’était que peu irradiée précédemment du fait de la diffusion du faisceau. Avec le

champ magnétique à 1,5 T, les électrons secondaires créés ont un rayon de Larmor plus

petit, et mène à une zone moins large déposée en sortie de faisceau que dans le cas à 0,35

T bien que la valeur de la dose déposée en sortie de crâne atteint des valeurs équivalentes

à ce cas là, et plus élevée que le cas sans champ magnétique, à hauteur de 13 % de dose



déposée supplémentaire. Enfin, nous pouvons souligner que les discontinuités au niveau

de la dose déposée en sortie de crâne sont du même ordre de grandeur que les valeurs

citées dans la littérature, tel que dans l’article [71] par exemple.

Figure 4.30 : En haut : Dépôt de dose d’un faisceau de photons de 6 MV au travers d’une coupe anatomique de crâne.

En bas : Dépôt de dose du même faisceau avec un champ magnétique externe orthogonal au plan et

d’amplitude 0,35 T dirigé dans le sens positif de l’axe z à gauche, et 1,5 T à droite.

Pour compléter cette étude, nous présentons enfin les résultats pour des mêmes valeurs

de champ magnétique dans la figure 4.31, mais celui-ci est orienté dans le sens opposé

du cas précédent c’est à dire dans le sens négatif de l’axe z. La valeur et de la position

du maximum de la dose déposée dans le crâne s’en retrouvent modifiés : celle-ci se situe

cette fois en sortie de crâne, et possède une valeur augmentée de 27 % pour 0,35 T, et

de 17,5 % pour 1,5 T. Ceci est dû au fait que les électrons retournent cette fois-ci dans

une zone traversée par le faisceau primaire de photons, ainsi l’énergie déposée provient

des électrons sortant du crâne additionnée à celle des électrons de retour.



Figure 4.31 : Dépôt de dose d’un faisceau de photons de 6 MV au travers d’une coupe anatomique de crâne avec un

champ magnétique externe orthogonal au plan et d’amplitude 0,35 T dirigé dans le sens négatif de l’axe

z à gauche, et 1,5 T à droite.

La prise en compte de la propagation des électrons secondaires dans la zone en dehors

du crâne est donc nécessaire dans le cadre des simulations liées aux installations de types

IRM-Linac, car ceux-ci contribuent de manière considérable à une énergie supplémentaire

réinjectée dans le corps du patient dû à leur retour dans le milieu intensifié par le parcours

à travers l’air et ce, quelle que soit la valeur du champ magnétique externe utilisé.



4.2 Analyse de dépôt de dose par groupe d’énergie

Cette section, en parallèle de l’analyse par groupe d’énergie des électrons dans le chapitre

3, a pour objectif d’apporter un axe de compréhension supplémentaire sur la propagation

des électrons secondaires créés lors des interactions des photons avec la matière, en récu-

pérant avec M1 les informations relatives au dépôt d’énergie des électrons appartenant à

certaines gammes d’énergie.

4.2.1 Faisceau de Photons sans champ magnétique externe

Nous étudions à présent la propagation des électrons secondaires créés lors de la propa-

gation d’un faisceau de photons monoénergétique de 6 MeV de largeur de champ 2x2

cm2 dans un fantôme numérique d’eau, de dimension 10x10x10 cm3. Nous relevons une

nouvelle fois la contribution des groupes en énergie afin de déterminer l’influence de cha-

cun d’entre eux à la dose déposée totale. À l’énergie considérée, deux types d’interactions

entre les photons et la matière sont majoritaires : l’effet Compton, et l’effet de création

de paires, le premier effet étant plus occurent que le second comme on peut le voir sur la

figure 1.8. Ces deux interactions créent des électrons de plus basse énergie, et des positons

dans le cas de la création de paires. La figure 4.32 représente la fluence et le dépôt de dose

due aux électrons secondaires appartenant au groupe d’énergie 5,76 MeV. Nous remar-

quons que ces électrons sont très peu présents et très monodirectionnels, responsables de

1,6 x 10−3% au maximum de la dose déposée. Ces électrons de haute énergie apparaissent

principalement lorsque l’énergie d’un photon est presque complètement absorbée par un

électron lié à un atome par effet Compton, qui se propagent donc dans l’axe du faisceau

puisque cette condition n’est possible que pour un choc frontal d’un photon avec un élec-

tron.

La figure 4.33 représente le même diagnostic que le précédent, pour les électrons apparte-

nant au groupe d’énergie de 3,2 MeV. Trois types d’électrons secondaires appartiennent

à ce groupe : ceux créés par effet Compton et création de paires, ainsi que les électrons

de plus haute énergie qui bien que minoritaires se sont diffusés dans le milieu par le biais

de collisions inélastiques. Nous remarquons ainsi que ces électrons provoquent un élargis-

sement spatial du profil de dose, dû à leur diffusion à travers le milieu. Nous observons

aussi la zone de build-up du profil de dose apparâıtre, atteignant un maximum pour une

profondeur de 2 cm. Pour rappel, la position du maximum du build-up est obtenu lorsque

l’équilibre électronique est atteint, autrement dit lorsqu’autant d’électrons de même éner-

gie entrent dans un volume élementaire que d’électrons en sortent. Le pouvoir d’arret des

électrons dans l’eau est de 2.01 MeV/cm pour des électrons de 6 MeV, et atteint 1.89

MeV/cm pour des électrons de 3,2 MeV, ce qui nous mène à considérer que des particules

créées à 6 MeV atteindront ce seuil en énergie au bout de 1,44 cm de propagation dans

l’eau. Le fait que le maximum de build-up est atteint un peu plus loin dans le fantôme

est dû à la diffusion angulaire du faisceau, qui est dû au fait que les électrons secondaires



Figure 4.32 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 5,76 MeV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’eau,

calculé avec M1

créés par effet Compton sont arrachés des atomes avec un certain angle de diffusion (es-

timé de l’ordre de 20 ° pour des électrons de cette énergie) pour peu qu’il n’aient pas

absorbé toute l’énergie du photon incident. Ils participent ainsi à une fraction de la dose

déposée hors de l’axe du faisceau jusqu’une largeur de 0,7 cm, valeur cohérente avec celle

trouvée dans le chapitre 3 lors de l’analyse de la propagation du faisceau d’électrons dans

l’eau par groupes d’énergie, et à repousser le maximum de build-up au delà de la valeur

uniquement prévue par le pouvoir d’arrêt des électrons. Cette population d’électrons est

responsable au maximum à 0,8 % de la dose maximale déposée par l’ensemble des élec-

trons.

Le diagnostic appliqué aux électrons du groupe d’énergie à 650 keV est représenté en

figure 4.34. Ces électrons contribuent encore plus à l’élargissement du profil de dose. La

dose maximale déposée par ce groupe d’énergie est de l’ordre de 1,3 % de la dose totale

déposée dans l’eau, pour une profondeur de 3,2 cm. Cette profondeur est plus élevée que

pour le groupe en énergie précédent car les électrons secondaires doivent parcourir une

plus longue distance pour perdre autant d’énergie. Encore une fois à l’aide du pouvoir

d’arrêt, on peut déterminer que les électrons créés à 6 MeV atteignent cette énergie au

bout de 2,82 cm de propagation dans l’eau, et le décalage du build-up par rapport à cette

valeur, du même ordre de grandeur que pour la figure 4.33 provient encore une fois du

fait que les électrons ne se propagent pas tous dans une direction parallèle au faisceau.

La diffusion angulaire est aussi plus élevée car ce sont les électrons de plus haute énergie

intialement qui ont continué à se déplacer dans la matière et ont fini par atteindre l’éner-



Figure 4.33 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 3,2 MeV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’eau,

calculé avec M1

gie de 650 keV hors du faisceau.

Figure 4.34 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 650 keV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’eau,

calculé avec M1

Enfin, nous représentons la population d’électrons appartenant au groupe d’énergie de



100 keV. Leur énergie étant très basse, ces électrons s’arrêtent instantanément à l’endroit

où ils sont créés, déposant toute leur énergie dans la maille où ils se trouvent, et sont

responsables d’une partie non négligeable de la dose déposée au total (jusqu’à 4,2 % de

celle-ci), ainsi que de celle déposée dans la partie diffusée du faisceau d’une manière plus

élevée que les énergies supérieures.

Figure 4.35 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 100 keV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’eau,

calculé avec M1

Ainsi, les électrons de plus basse énergie contribuent le plus à la fois à la diffusion du fais-

ceau dans le milieu, ainsi qu’à la quantité d’énergie déposée dans l’eau, ce qui s’explique

par le fait qu’un plus grand nombre d’électrons secondaires de basse énergie sont créés par

les interactions photons/matière, c’est à dire les effets Compton et de création de paires.

Ensuite, ces électrons sont ralentis dans le milieu et déposent leur énergie principalement

par le biais des collisions inélastiques.

4.2.2 Faisceau de photons avec champ magnétique orienté per-

pendiculairement à l’axe de propagation, à travers un fan-

tôme d’air

Nous avons simulé le parcours d’un faisceau de photons à travers l’air afin de pouvoir éva-

luer le rayon de giration des électrons secondaires. Leurs collisions sont beaucoup moins

nombreuses, et leur déplacement est ainsi majoritairement lié à l’effet de la force de Lo-

rentz. Nous avons cette fois ci simulé un faisceau de photons monoénergétique de 20 MeV



afin d’obtenir des électrons secondaires de plus haute énergie, qui auront par conséquent

un rayon de Larmor plus élevé. Le champ magnétique est le même que dans la section pré-

cédente, à savoir un champ magnétique de 1 T orienté orthogonalement au plan d’étude

et à l’axe de propagation du faisceau. Nous avons choisi une densité de 0,05 g/cm3 pour

l’air afin que quelques collisions se produisent tout de même, et sa composition est reprise

telle que donnée par l’ICRU : 0,01248 % C, 75,527 % N, 23,178 % O, 1,283 % Ar.

Nous débutons l’analyse en groupe en énergie avec celui des électrons de 17,8 MeV, mon-

tré sur la figure 4.36 représentant leur dépôt de dose et les vecteurs flux associés. Ceux-ci

sont responsables au maximum de 0,21 % de la dose déposée dans l’air, et atteignent

une zone relativement éloignée de l’endroit où ces électrons sont créés, le faisceau entrant

en y = 3 cm et les électrons pouvant atteindre une zone en y = 16-17 cm. La forme du

dépôt de dose de ce groupe est divisible en trois zones principales : une suivant le faisceau

primaire de photons, une autre contribuant à la ’vague’ correspondant à leur rotation liée

à la présence du champ magnétique, et une dernière correspondant au haut de cette vague

où les électrons amorcent leur retour en arrière. Les électrons sont donc créés par l’effet

Compton le long de la propagation des photons, et effectuent un mouvement circulaire

lors duquel ils déposent leur énergie par collisions avec les électrons des atomes d’air. La

valeur théorique du rayon de Larmor pour des électrons de 17,8 MeV est de 6,1 cm, valeur

retrouvée dans ce profil de dépôt de dose. De même, les électrons secondaires créés à la

plus haute énergie possible (c’est à dire 20 MeV) peuvent perdre jusqu’à 2,2 MeV sur un

parcours de 16.85 cm (valeur obtenue par la différence entre le parcours d’électrons de 20

MeV et 17,8 MeV, celui-ci suivant une variation linéaire en fonction de l’énergie), ce qui

est de l’ordre de ce qui est observé sur cette figure.

La figure 4.37 nous montre un diagnostic de même nature, pour les électrons appartenant

au groupe d’énergie de 14,1 MeV. Plusieurs populations sont décelables sur cette figure :

d’une part, les électrons de cette énergie créés à une profondeur proche de la sortie du

fantôme d’air commencent à tourner dans la matière et sont responsables d’une petite

partie de la dose déposée. Bien entendu, cette catégorie d’électrons de cette énergie est

créé dans le faisceau de photons tout au long de la propagation de ce dernier, elle est

décelable en sortie de fantôme de par la dose inférieure déposée dans cette zone, mais

on devine aussi sa présence le long du faisceau car elle s’ajoute à la seconde population

d’électrons secondaires de cette énergie, décrits dans le paragraphe suivant. Ces électrons

secondaires, bien que déposant moins d’énergie dans l’air (de l’ordre de 0,1 %) nous per-

mettent d’évaluer le rayon de Larmor de ce groupe d’énergie : la valeur attendue est de

4,87 centimètres, ce qui est comparable au rayon de ces électrons secondaires sur la figure

4.37.

D’autre part, les électrons s’étant déjà propagés dans l’air et ayant perdu de l’énergie

(c’est à dire ceux issus de groupes en énergie supérieures) effectuent un tour complet

dans la matière et continuent à tourner autour de l’axe du champ magnétique, comme le



Figure 4.36 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 17,8 MeV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’air,

avec un champ magnétique de 1 T, calculé avec M1

montrent les orientations des différents vecteurs flux. On ne les observait pas dans le diag-

nostic précédent de la figure 4.36, car les électrons secondaires créés ne pouvaient avoir

parcouru que 16,85 cm au maximum. Cette fois-ci, ces électrons peuvent avoir parcouru

32,8 cm de plus dans la matière, valeur obtenue en faisant encore une fois la différence

entre les parcours des électrons dans ce matériau. Cette dernière catégorie d’électrons est

responsable d’une plus grande partie de la dose déposée. Le maximum de la dose déposée

par les électrons d’énergie 14,1 MeV (0,36 % de la dose totale déposée par ce groupe

d’énergie), se trouve à l’intersection entre la propagation des électrons créés proches de

la sortie du faisceau, et ceux effectuant un tour complet dans le fantôme. L’illustration

4.38 représente le comportement des deux populations d’électrons créés se déplaçant dans

l’air et observables sur la figure 4.37 : les deux populations d’électrons de cette énergie

ont en fait le même mouvement, mais le fait que le rayon de Larmor des électrons de

cette énergie soit moins élevé que celle pour les premiers électrons secondaires créés (et

donc de plus haute énergie) amène ces électrons à une hauteur moindre dans le fantôme,

comparé aux premiers qui eux ont pu atteindre une position plus élevée, et décrire leur

mouvement en spirale dans le fantôme à partir de cette haute position. Les flux situés au

bord gauche de la figure sont droits au lieu de décrire une trajectoire circulaire comme à

l’opposé de la spirale, ceci est dû à une condition limite de flux entrant du modèle M1 et

doit être considéré comme un artefact numérique.

La figure 4.39 représente le comportement des électrons du groupe d’énergie de 7,8 MeV,

via la même représentation couplée dépôt de dose/vecteurs flux. Une grande partie de



Figure 4.37 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 14,1 MeV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’air,

avec un champ magnétique de 1 T, calculé avec M1

Figure 4.38 : Illustration de l’origine et du comportement des deux populations d’électrons décrites dans le paragraphe

sur l’analyse de l’énergie déposée par les électrons de 14,1 MeV. La population 1), qui dépose le moins

d’énergie, sont les électrons secondaires n’ayant pas encore eu le temps d’effectuer une spirale en se

propageant dans l’air, et sortent tout juste du faisceau de photons primaire. La population 2) correspond

aux électrons ayant été créé à des énergies plus élevées, ceux-ci continuent à décrire des spirales dans

l’air car ils collisionnent et perdent de l’énergie en même temps qu’ils sont soumis à la force de Lorentz.



la dose déposée par ces électrons vient de ceux ayant déjà effectué plusieurs tours dans

le fantôme, tout en perdant leur énergie formant une spirale dans lesquelles sont piégés

les électrons secondaires : la zone de dépôt maximal de dose se focalise donc proche du

centre de la spirale définie par ce parcours. Pour ce groupe d’énergie, le rayon de Larmor

théorique est de 2,77 cm et diminuera dans les groupes d’énergie suivant à cause de la

perte d’énergie cinétique due aux collisions.

Figure 4.39 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 7,8 MeV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’air,

avec un champ magnétique de 1 T, calculé avec M1

Enfin, la figure 4.40 se concentre sur le groupe d’énergie proche de l’énergie de cutoff dé-

finie, celui des électrons de 100 keV. Ces électrons s’arrêtent quasi immédiatement après

avoir été créés, et leur origine vient principalement des collisions des électrons de plus

haute énergie avec le milieu. Un très grand nombre d’électrons de basse énergie étant

créés lors de la propagation des électrons de haute énergie, ceux-ci sont responsables

d’une grande partie de la dose déposée dans le milieu, avec un maximum à 2,5 % de la

dose totale déposée par ce groupe d’électrons à 100 keV. La zone autour de laquelle le

dépôt de dose est maximal est un peu plus étendu pour ce groupe que dans le cas précé-

dent (Figure 4.39) car les électrons de ce groupe sont créés plus largement par interaction

des électrons de haute énergie, ceux-ci effectuant leur première spirale dans la matière

avec un libre parcours relativement élevé, un grand nombre d’électrons de basse énergie

’suivent’ cette propagation.

Cette analyse du comportement des électrons secondaires dans un milieu très peu colli-

sionnel confirme une fois de plus la bonne prise en compte de l’effet de la force de Lorentz



Figure 4.40 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 100 keV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’air,

avec un champ magnétique de 1 T, calculé avec M1

en comparant les rayons de Larmor rendus par M1 par rapport aux valeurs théoriques

attendues.

4.2.3 Faisceau de photons avec champ magnétique orienté per-

pendiculairement à l’axe de propagation, à travers un fan-

tôme d’eau

Nous repassons à un faisceau de photons monoénergétique de 6 MeV, affecté d’un champ

magnétique externe d’amplitude 1 T dirigé selon l’axe orthogonal au plan d’étude, au

travers d’un fantome numérique d’eau. Nous commençons avec l’étude des électrons du

groupe d’énergie 3,2 MeV, dont la fluence et le dépôt de dose sont représentés sur la

figure 4.41. À cause de la présence du champ magnétique externe, nous remarquons que

l’ensemble du profil de dose subit un décalage vers le haut, dû au mouvement de rotation

des électrons autour de l’axe du champ magnétique. Le maximum du dépôt de dose de

ce groupe est ainsi décalé de 0,5 cm vers le haut, et garde la même valeur que dans le cas

sans champ magnétique.

La figure 4.42 représente le même diagnostic que le précédent appliqué aux électrons du

groupe d’énergie 650 keV. Ces électrons participent une fois encore à l’élargissement du

profil de dose, cependant, par l’action du champ magnétique externe, cet élargissement

est augmenté en haut du profil de dose, et amplement diminué à l’autre bord, provo-



Figure 4.41 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 3,2 MeV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’eau,

avec un champ magnétique de 1 T, calculé avec M1

quant une asymétrie du profil comme le montre la figure 4.43 comparant les deux profils

transverses de dépôt de dose au milieu du fantôme. De même que pour les électrons de

3,2 MeV, la valeur relative du profil de dose est la même que pour le cas sans champ

magnétique.

Enfin, ce diagnostic est présenté pour les électrons appartenant au groupe d’énergie 100

keV en figure 4.44. Le profil de dose pour ce groupe, les électrons étant d’énergie rela-

tivement basse, ressemble en grande partie à celui du groupe en énergie de 650 keV car

ces électrons déposent leur énergie quasi-instantanément. Le maximum de dose pour ce

groupe en énergie est le même que pour le cas sans champ magnétique et vaut 4,2 %.

L’effet du champ magnétique sur l’élargissement de la dose permet d’atteindre une dose

déposée participant à 1 % de la dose totale en y = 7,5 cm dans toute la zone après le

build-up, alors que cette valeur était atteinte en y = 6,9 cm pour le cas sans champ ma-

gnétique. Cette différence peut s’expliquer à l’aide de la figure 4.13 : la valeur du rayon de

Larmor et du libre parcours des électrons ont des valeurs très proches pour des énergies

supérieures à 700 keV, après quoi le libre parcours diminue. Ainsi, les électrons secon-

daires de haute énergie vont voir leur diffusion accompagné d’un mouvement circulaire,

leur permettant de se propager plus loin dans la direction transverse.

Dans un milieu homogène, l’effet d’un champ magnétique orthogonal a donc pour effet

de déplacer l’ensemble des électrons secondaires créés avec un effet de rotation autour

de l’axe du champ magnétique. La valeur relative de la contribution à la dose déposée



Figure 4.42 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 650 keV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’eau,

avec un champ magnétique de 1 T, calculé avec M1

Figure 4.43 : Coupe transversale du dépôt de dose du groupes d’électrons d’énergie 650 keV à travers un fantôme

d’eau en position x = 5 cm, avec (courbe bleue) et sans champ magnétique (courbe verte).



Figure 4.44 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons appartenant au groupe

d’énergie de 100 keV lors de leur propagation dans le fantôme d’eau, avec un champ magnétique de 1

T, calculé avec M1

au total ne change pas, en revanche la position du maximum de dépôt de dose ainsi que

la largeur du profil de ce même dépôt s’en retrouvent altérés, menant à un décalage du

dépôt de dose par rapport au cas sans champ magnétique.

4.2.4 Faisceau de photons sans et avec champ magnétique orienté

perpendiculairement à l’axe de propagation, à travers un

fantôme d’eau comportant un insert de poumon

Nous poursuivons notre analyse par groupe en énergie avec l’étude de la propagation d’un

faisceau de photons monoénergétique de 6 MeV de taille de champ 2x2 cm2 au travers

d’une composition de fantôme équivalent à celui de l’article de Fogliata [42], constitué

d’un fantôme de poumon de dimension 10x10x10 cm3 placé entre deux fantômes d’eau de

dimension 10x10x5 cm3. Nous exposons deux cas sur chacune des figures suivantes, l’une

au dessus de l’autre. Dans celui représenté en bas de chaque figure, un champ magné-

tique externe d’amplitude 1 T dirigé orthogonalement au plan d’étude et au faisceau de

photons est présent. Celui représenté en haut de chaque figure ne comporte pas de champ

magnétique externe. Nous choisissons cette représentation afin d’apprécier plus aisément

les différences du profil de dépôt de dose entre les deux situations.

Nous commençons par étudier le dépôt de dose et l’orientation des vecteurs fluences sur

les électrons appartenant au groupe d’énergie 4,1 MeV, représentés conjointement sur



la figure 4.45. Dans le cas sans champ magnétique, nous remarquons l’élargissement du

profil de dose dans le poumon comparé à celui dans l’eau, dû au fait que le poumon est

un milieu plus diffusif que l’eau. Le cas avec champ magnétique montre le début de la

rotation des électrons, plus visible dans le poumon compte tenu du libre parcours moyen

des électrons plus élevé dans ce milieu que dans l’eau.

Figure 4.45 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 4,1 MeV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’air,

sans champ magnétique (en haut) et avec un champ magnétique de 1 T (en bas), calculés avec M1.



Figure 4.46 : Coupe longitudinale sur l’axe du faisceau et transversale en x = 5 cm du dépôt de dose du groupes

d’électrons à 4,1 MeV avec (courbe bleue) et sans champ magnétique (courbe verte).

Nous pouvons aussi relever une différence au niveau de l’endroit où le maximum de dose

est déposé. Dans le cas avec champ magnétique, on remarque que le maximum de dose est

situé peu après l’interface eau/poumon alors qu’il est situé proche de l’entrée du faisceau

dans le fantôme dans le cas sans champ magnétique comme nous pouvons l’observer sur

la partie gauche de la figure 4.46. Le changement abrupt dans le libre parcours moyen

des électrons à l’interface eau/poumon est responsable de ce changement, les particules

vont en effet adopter un comportement de groupe et déposer ensemble leur énergie dans

une zone privilégiée, expliquant la remontée de la dose dans cet endroit du fantôme. La

zone où le profil de dépôt de dose atteint son maximum pour chaque profondeur est aussi

décalée vers le haut du fantôme, ce qui est plus visible dans le poumon. Enfin, nous re-

marquons un abaissement général de la dose relative déposée par rapport au maximum

dans l’ensemble de la zone du poumon. Ces effets sont liés à l’effet de la force de Lorentz

sur les électrons secondaires : ceux-ci collisionnent moins avec la matière et sont translatés

vers le haut du fantôme, menant à une densité d’électrons moins élevée à cet endroit du

faisceau et donc à une diminution de la dose déposée.



La figure 4.47 nous présente la même composition de diagnostics que la figure précédente,

pour les électrons appartenant au groupe d’énergie 2,22 MeV. Les électrons secondaires

créés à plus haute énergie continuent de se propager dans le fantôme, et sous l’effet du

champ magnétique externe, certains de ces électrons retournent dans le fantôme d’eau

après leur passage dans le poumon, comme le prouvent les vecteurs flux proches de l’in-

terface eau/poumon. Ces électrons vont ainsi retourner dans un milieu moins diffusif que

le poumon et déposer leur énergie de manière très concentrée dans cette zone proche de

l’interface, ce qui s’ajoute bien sûr au flux des électrons secondaires créés dans le fantôme

d’eau et déposant aussi leur énergie à cet endroit.

Figure 4.47 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 2,22 MeV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’air,

sans champ magnétique (en haut) et avec un champ magnétique de 1 T (en bas), calculés avec M1.

La figure 4.48 correspond aux vecteurs flux et carte de dépôt de dose des électrons de

0,96 MeV. Ces électrons étant de plus basse énergie, leur rayon de giration s’en retrouve

réduit : le profil transverse de la dose est moins étendu que pour les électrons de 2,22

MeV, et la zone subissant une augmentation de la dose est moins large que pour le groupe

précédent. Cependant, la différence en intensité du pic de surdosage par rapport au cas

sans champ magnétique est plus élevé que dans le cas à 2,22 MeV : la dose maximale

déposée est équivalente à peu près au double du cas sans champ magnétique, en terme



de dose relative par rapport à la dose déposée cumulative (1,3 % de la dose totale contre

environ 0,7 % dans le cas sans champ magnétique). La grande présence d’électrons de

cette énergie au niveau de l’interface eau/poumon s’explique par le fait que les électrons

secondaires sont fortement ralentis lors de leur retour dans l’eau, participant ainsi gran-

dement à la dose déposée dans cette zone.

Figure 4.48 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 0,96 MeV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’air,

sans champ magnétique (en haut) et avec un champ magnétique de 1 T (en bas), calculés avec M1.

Pour finir, les électrons secondaires appartenant au groupe de 100 keV ont leur vecteurs

flux et carte de dépôt de dose représentée sur la figure 4.50. Une fois encore, ceux-ci s’ar-

rêtent très vite compte tenu de leur basse énergie et donc de leur libre parcours moyen, et

reproduisent le profil final de la dose déposée puisque très majoritaire en nombre. La dose

maximale déposée par ce groupe en énergie est de 4,3 % avec et sans champ magnétique,

et se situe au niveau de l’interface eau/poumon pour le cas avec champ magnétique, et

au niveau du maximum du build-up dans l’eau pour le cas sans champ magnétique.

En complément de cette étude est montré en figure 4.52 une visualisation qualitative des

flux des électrons (courbes bleues, blanches et rouges) et des photons (courbe noire) en 3D



Figure 4.49 : Coupe longitudinale sur l’axe du faisceau et transversale en x = 5 cm du dépôt de dose du groupes

d’électrons à 0,96 MeV avec (courbe bleue) et sans champ magnétique (courbe verte).

Figure 4.50 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 100 keV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’air,

sans champ magnétique (en haut) et avec un champ magnétique de 1 T (en bas), calculés avec M1.



Figure 4.51 : Coupe longitudinale sur l’axe du faisceau et transversale en x = 5 cm du dépôt de dose du groupes

d’électrons à 100 keV avec (courbe bleue) et sans champ magnétique (courbe verte).

du cas que nous venons d’étudier. La coupe coplanaire à la propagation du faisceau montre

deux flux d’électrons relevés dans l’eau et le poumon, respectivement aux profondeurs 2

et 10 cm. Nous observons le mouvement de retour des électrons dû à la force de Lorentz

décrit lors des différentes analyses précédentes. Bien entendu, le flux des photons n’est

pas modifié par l’action du champ magnétique et restent monodirectionnels lors de leur

parcours dans le fantôme. La coupe orthogonale à la propagation du faisceau de photons

nous apporte une information supplémentaire : les électrons secondaires peuvent être

diffusés selon un certain angle qui se répercute sur leur propagation dans le fantôme

sous l’effet de la force de Lorentz. Le flux d’électrons secondaire va donc subir un effet

d’ouverture dans le sens de leur angle de diffusion, à la manière du cas avec le champ

magnétique dirigé selon l’axe y montré dans la section 4.2.7.



Figure 4.52 : Représentation des flux des électrons (bleu-blanc) et photons (noir) au travers de la configuration

eau/poumon/eau, selon un plan orthogonal à la propagation du faisceau (en haut) et un coplanaire

à la propagation du faisceau (en bas).



4.2.5 Faisceau de photons sans et avec champ magnétique orienté

colinéairement à l’axe de propagation, à travers un fan-

tôme d’eau comportant un insert de poumon

L’action d’un champ magnétique dirigé selon la direction du faisceau de photons sur

les électrons secondaires créés par ce faisceau a un effet de focalisation sur les électrons

créés. Afin de bien mettre en exergue cet effet, nous avons effectué la simulation du même

faisceau de photons monoénergétique de 6 MeV au travers de la même composition de

fantômes numériques que dans la section précédente, avec un champ magnétique de 1 T

dirigé dans une direction colinéaire à celle du faisceau de photons. Les diagnostics suivants

représentent la combinaison vecteurs flux/dépôt de dose pour deux groupes d’énergie (2,22

MeV et 100 keV), avec (en haut) et sans champ magnétique (en bas). Nous avons choisi

d’analyser des groupes en énergie relativement bas par rapport à l’énergie nominale du

faisceau, ceux-ci rendant mieux compte de l’effet de focalisation du faisceau, notamment

dans la partie la plus diffusive du fantôme, c’est à dire dans le poumon.

La figure 4.53 correspond au diagnostic appliqué au groupe d’énergie 2,22 MeV. L’ef-

fet de focalisation s’illustre plus particulièrement dans le poumon, qui est moins dense :

nous observons à la fois un rétrécissement du profil tranverse du faisceau, traduisant une

diffusion angulaire réduite dans cette zone, ainsi qu’un léger accroissement de la dose

relative déposée dans cette zone dans le cas où un champ magnétique est présent. Ces

deux phénomènes sont visibles sur les coupes effectuées en figure 4.54. Ce rétrécissement

transverse s’explique par la limitation de la longueur transverse par le rayon de Larmor :

les électrons décrivent une trajectoire circulaire autour de l’axe du champ magnétique

et ne peuvent donc se diffuser librement dans le faisceau. Le rayon de Larmor, pour des

électrons de cette énergie, est de 5 mm, à comparer avec la longueur de diffusion trans-

verse qui est de l’ordre du centimètre. Le niveau de la dose maximale déposée relative à

ce groupe diffère très légèrement dans ces deux cas (environ 8,6 % de la dose totale dans

les deux cas). En effet, le maximum est situé dans la première zone d’eau et correspond

à la fin de la mise en place de l’équilibre électronique, tandis que le champ magnétique

agit peu sur la propagation des électrons dans cette partie du fantôme.



Figure 4.53 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 2,22 MeV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’air,

sans champ magnétique (en haut) et avec un champ magnétique de 1 T (en bas), calculés avec M1.

Figure 4.54 : Coupe longitudinale sur l’axe du faisceau et transversale en x = 5 cm du dépôt de dose du groupes

d’électrons à 2,22 MeV avec (courbe bleue) et sans champ magnétique (courbe verte).



Le comportement des électrons de 100 keV représenté sur la figure 4.55 se comporte de

manière équivalente au groupe précédent.

Figure 4.55 : Superposition des vecteurs de flux et du profil de dépôt de dose des électrons secondaires appartenant

au groupe d’énergie de 100 keV lors de la propagation du faisceau de photons dans le fantôme d’air,

sans champ magnétique (en haut) et avec un champ magnétique de 1 T (en bas), calculés avec M1.

Afin de compléter ces observations et de comprendre comment les électrons créés sont

focalisés, la figure 4.56 présente deux cartes de flux moyens issues de simulations en trois

dimensions du modèle M1, l’une étant relevée selon un plan orthogonal à la propagation

du faisceau et un selon une orientation coplanaire au faisceau, pour des valeurs d’énergie

de photons de 6 MeV et des énergie d’électrons diminuant de 6 MeV à 1 MeV. Dans la

coupe orthogonale, nous observons que les flux des électrons (en code couleur bleu-blanc-

rouge) semblent s’enrouler autour de la direction du champ magnétique. Dans la coupe

coplanaire, nous remarquons que cet effet d’enroulement limite la diffusion angulaire des

électrons dans le poumon. Cet effet est à associer au fait que ce milieu est propice à

une plus grande propagation libre des électrons puisque moins dense et donc moins col-

lisionnel. Les électrons vont donc être principalement guidés par l’orientation du champ

magnétique, se retrouvant piégés, ce qui explique le rétrécissement du profil de dose dépo-

sée dans cette zone. Une fois encore le flux des photons (en noir) n’est nullement modifié



par l’effet du champ magnétique.

Figure 4.56 : Représentation des flux moyens des électrons (bleu-blanc) et photons (noir) au travers de la configuration

eau/poumon/eau, selon un plan orthogonal à la propagation du faisceau (en haut) et un coplanaire à

la propagation du faisceau (en bas).



Synthèse

L’ensemble de cette validation code à code est très positive, et nous permet d’identifier

les points forts de M1, ainsi que ses actuelles limitations. Le modèle M1 parvient à cal-

culer avec une précision très convenable la propagation d’un faisceau de photons, pour

des énergies pertinentes aux traitements effectués en radiothérapie externe, et pour des

valeurs de champs magnétiques de l’ordre de grandeur de celles utilisées en radiothépraie

guidée par IRM. En ce qui concerne les orientations du champ magnétique externe, le

modèle M1 est aujourd’hui limité par des cas où, pour la même énergie donnée, plusieurs

orientations priviliégiées et simultanées de propagation de particules secondaires se pro-

duisent : c’est notamment le cas pour un champ magnétique dirigé perpendiculairement

à l’axe du faisceau et au plan d’étude, ainsi que pour des valeurs de champ magnétique

élevée (bien que la zone défectueuse est très localisée). Les électrons déviés lors de col-

lisions ’s’enroulent’ autour de l’axe du champ selon deux sens possibles, situation que le

modèle M1 a des difficultés à retranscrire notamment dans un milieu diffusif.

D’un point de vue de la physique des électrons secondaires soumis au champ magnétique

externe, nous avons pu mettre en lumière les effets de déviation amplifié dans des milieux

plus ou moins diffusifs dus à la variation du libre parcours moyen en fonction de la densité

traversée, dans les cas où le champ magnétique est orthogonal au sens de propagation

du faisceau primaire de photons. Ces effets variables de déviation mènent à des modifi-

cations du profil de dose déposée. Au sein d’un même matériau, dans le cas d’un champ

magnétique orthogonal, la zone du dépôt de dose est décalée dans le sens de rotation des

électrons secondaires, et la position du maximum du dépôt est située plus proche de la

surface d’entrée du faisceau. Des effets considérables se produisent aussi aux interfaces

entre matériaux de différentes densités. À une interface entre forte et faible densité, le

libre parcours accru dans la région de faible densité provoque un retour des électrons

secondaires dans la région de forte densité précédente. Une fois de retour, le milieu plus

collisionnel amène un plus grand dépôt d’énergie de ces particules ce qui, ajouté à celui

des électrons créés dans cette région aussi, mène à un accroissement de la dose déposée

dans une zone longeant cette interface, et cette zone étant de largeur de l’ordre du rayon

de Larmor des électrons. À une interface entre faible et forte densité, les électrons secon-

daires subissent plus de collisions et donc ont un rayon de giration plus limité par ces

collisions. Leur déviation est donc fortement réduite, et un ’manque’ d’électrons revenant

dans la région précédente mène à une décroissance de la dose déposée à cette interface.

Ces effets seront amplifiés en terme de dose déposée avec un champ magnétique plus

élevé, mais sur une plus petite zone des interfaces entre densités. Un champ magnétique

orienté colinéairement au sens de l’axe de propagation du faisceau provoque un effet de

focalisation des particules chargées, car ce champ contrôle la déviation angulaire des élec-

trons en les faisant tourner autour de ce champ.





Chapitre 5

Validation expérimentale du modèle

M1 avec champs magnétiques

Ce chapitre présente les résultats d’une campagne expérimentale menée à l’Institut Ber-

gonié, ayant pour but d’apporter une validation expérimentale à notre algorithme. Ne

possédant pas d’installation IRM-Linac, nous avons tenté de reproduire des conditions

s’approchant de l’action d’un champ magnétique externe sur des fantômes placés dans

l’entrefer d’un aimant et irradiés à l’aide d’un accélérateur linéaire de l’Institut. La com-

plexité à reproduire ce cas expérimental avec M1 est un cran plus élevé que les cas aca-

démiques décrits dans le chapitre précédent, puisque le faisceau issu de l’accélérateur

n’est non seulement plus monoénergétique, mais aussi non plus monodirectionnel : une

diffusion angulaire du faisceau incident est à considérer désormais dans nos simulations.

5.1 Matériel et méthodes

5.1.1 Description du protocole

Les relevés expérimentaux ont été effectués lors de trois campagnes expérimentales à

l’Institut Bergonié. Pour obtenir un champ magnétique d’amplitude équivalente à celles

dispensées par les installations IRM classiques ou IRM-linacs, nous avons pris la décision

d’utiliser un aimant permanent gracieusement prêté par le Laboratoire d’Optique Appli-

quée (LOA), présenté sur la partie gauche de la Figure 5.1. Cet aimant mesure 40 cm de

long, l’entrefer de cet aimant laisse une épaisseur de 2 cm pour y disposer des fantômes,

sur une hauteur de 8 cm. Nous avons effectué une mesure du champ magnétique résidant

dans l’entrefer de cet aimant à l’aide d’un Teslamètre. Ainsi, l’amplitude du champ ma-

gnétique est de 0.87 T sur les 4 cm de hauteur autour du centre de l’aimant, décroit à 0.85

T le centimètre en haut et en bas de cette zone et chute à 0.54 T en bordure d’aimant,

comme représenté sur la partie droite de la figure 5.1. Ces valeurs restent ensuite égales

tout le long de l’aimant. Ainsi, il convient de prendre en compte ces gradients d’amplitude

dans nos comparaisons.
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Figure 5.1 : À gauche : Photographie de l’aimant permanent d’amplitude 0.87 T utilisé lors

des campagnes expérimentales. À droite : Répartition du champ magnétique dans

l’entrefer de l’aimant.

Comme évoqué précédemment, nous avons inséré dans l’entrefer de cet aimant des fan-

tômes dont la composition et la densité seront exposés dans une sous-section suivante,

dont l’intérêt est d’approcher des densités de valeurs équivalentes à celle du poumon, ou

de l’eau. Ces fantômes ont été irradiés avec un accélérateur Varian Clinac 21eX appara-

tenant à l’institut Bergonié, délivrant des faisceaux de photons dont la gamme d’énergie

est contenue dans des spectres Bremsstrahlung de 6 MV ou 18 MV. En ce qui concerne

l’acquisition des résultats, nombre d’articles font état de l’incompatibilité de l’utilisation

de chambres d’ionisation pour des mesures effectuées sous l’influence d’un champ magné-

tique. Ainsi, notre choix s’est porté sur l’utilisation de films GafchromicTM EBT3, insérés

au centre des fantômes étudiés.

Ces films se constituent d’une couche de composant actif d’environ 28 µm d’épaisseur

placée entre deux couches de polyester transparent de 100 µm d’épaisseur. Leur compo-

sition est pensée de sorte à être équivalent eau (9% H, 60.6% C, 11.2% N, 19.2% O), et

ces films sont faiblement dépendants de l’énergie des particules incidentes, ce qui signifie

que la réponse en dose de ces films varie peu pour des faisceaux de 6 MV [122]. Ils sont

de même insensibles à la lumière ambiante, ce qui permet leur manipulation sans avoir

besoin de chambre noire. Nous avons découpé des bandes de 8 cm de largeur pour cor-

respondre à l’entrefer de l’aimant et de 30 cm de longueur. Leur lecture s’est effectuée

à l’aide d’un scanner EPSON 11000 XL, sur lequel il faut prendre soin de leur orienta-

tion portrait/paysage, ceux-ci donnant des résultats différents. Le marqueur situé dans

la couche active du film permet d’effectuer un relevé de dosimétrie à canaux multiples

(RGB) [91], améliorant la qualité de nos résultats.

En guise de précaution supplémentaire, les films ont été enduits de gel échographique



sur leur deux surfaces, ainsi que la surface de l’insert exposée directement au faisceau

incident. Cette manoeuvre est préconisée dans la thèse d’El Barouky [90] et a pour but

de se débarasser des bulles d’air pouvant être présentes entre la surface du film et les

inserts. Ainsi, les mesures en profondeurs s’en retrouvent grandement améliorées.

5.1.2 Fantômes utilisés et montage expérimental

Les inserts disposés dans l’entrefer aimant permanent sont fournis par CIRS [123]. De

base, ces plaques ont une épaisseur de 1 cm, mais l’entrefer de l’aimant ayant une épais-

seur légèrement inférieure à 2 cm, elles ont été découpées pour obtenir des épaisseurs

de 0.7 cm, 0.5 cm et 0.2 cm. Les densités choisies ont été retenues pour reproduire des

densités équivalentes à celle de l’eau (1 g/cm3), et du poumon ( entre 0.3 et 0.5 g/cm3).

Les compositions chimiques de ces fantômes sont, pour l’eau : 7.4 % H, 2.26 % B, 46.7 %

C, 1.56 % N, 33.52 % O, 6.88 % Mg, 1.4 % Al, 0.24 % Cl, et pour le poumon : 60.08 %

C, 23.04 % O, 8.33 % H, 2.73 % N, 4.8 % Mg, 1.02 % Cl.

Figure 5.2 : Photographie des fantômes utilisés. Les fantômes d’eau sont en blanc, et ceux du

poumon en rose.

Dans l’entrefer de l’aimant présenté en figure 5.1, nous avons placé des fantômes d’eau

et de poumon tel que présenté dans la figure 5.3, qui représente une coupe transverse au

centre de l’aimant. Ce cas expérimental est inspiré notamment de l’article de Fogliata

[42], et nous permet de retrouver expérimentalement les effets de retour des électrons

dans des interfaces entre matériaux de densités différentes. Cet aimant est donc disposé

devant un accélérateur Varian Clinac 21eX lui délivrant un faisceau de photons de 6 MV

comme montré sur la figure 5.4.



Figure 5.3 : Coupe transverse du montage expérimental avec inserts d’eau et de poumon, illus-

tré dans le sens où les résultats seront présentés.

Figure 5.4 : Disposition du montage expérimental. L’accélérateur sera cependant placé à 90°

dans l’axe de l’entrefer et non penché comme présenté ici.



5.1.3 Initialisation du faisceau de photons

Dans FLUKA et M1, pour reproduire de manière aussi fidèle que possible le faisceau

de photons sortant de l’accélérateur, nous avons initialisé le faisceau simulé à l’aide d’un

fichier d’espace des phases disponible sur le site internet de l’International Atomic Energy

Agency (IAEA), contenant les informations d’un faisceau de photons de 6 MV et de taille

de champ 10x10 cm2. Ce type de fichiers contient, pour chaque particule simulée, le

type de particules, leur énergie initiale, leur position initiale dans le faisceau, leur trois

cosinus directeurs ainsi que leur poids statistique. Effectuer ce travail d’initialisation a son

importance, particulièrement dans M1, afin que les particules aient une bonne répartition

non seulement au niveau du spectre en énergie, mais aussi au niveau de leur angle de

diffusion initial dans le faisceau. Deux exemples de cette variation sont montrés en figure

5.5 pour un faisceau de photon de 6 MV et de taille de champ 10x10 cm2, représentant

la variation de l’angle d’entrée dans le fantôme par rapport à l’axe de propagation du

faisceau pour des énergies de photons de 4 MeV et 320 keV relevés à partir du fichier

d’espace des phases. Nous observons ainsi une variation de l’angle entre l’axe principal

du faisceau et les particules qui le composent selon la position sur la surface d’entrée,

cet angle est très proche de zéro degrés au centre du faisceau mais atteint des valeurs

avoisinant les 4 degrés dans les bordures externes. Quelques particules secondaires situées

en dehors du champ d’irradiation principal, bien que très peu présentes comparé à celles

délimitées par le champ 10x10 peuvent atteindre un angle de diffusion par rapport au

faisceau de 8-9 degrés, mais sont trop peu nombreuses pour avoir une influence palpable

sur le dépôt de dose.

Figure 5.5 : Distribution des angles d’entrée (en degrés) des photons issus de l’espace des

phases pour une énergie de 4 MeV (gauche) et 320 keV (droite).



5.2 Comparaisons entre le modèle M1, le code Monte-

Carlo et les acquisitions expérimentales, en mi-

lieu hétérogène sous l’influence d’un champ ma-

gnétique

5.2.1 Reproductibilité des mesures

Chacune des mesures effectuée en présence d’un champ magnétique a été répétée deux

ou trois fois supplémentaires, afin de pouvoir juger de la consistance de nos résultats.

Une de nos mesures a été effectuée avec un faisceau de photons fin, à 6 MV pour une

taille de champ de 1x1 cm2 à travers la composition de fantômes présentée en figure

5.3 et sous l’influence d’un champ magnétique orthogonal externe de 0,87 T délivré par

l’aimant. La distance entre la source et la surface est 1 mètre, nous avons augmenté la dose

déposée dans l’ordre croissant des figures à respectivement 6 Gy (600 Unités Moniteur

(UM) / minute), 8 Gy (800 UM/min) et 10 Gy (1000 UM/min). Nous avons effectué

cette mesure à 3 reprises, les résultats de la dose déposée dans les fantômes et relevés

par le film EBT3 sont présentés en figure 5.6. Les résultats des trois mesures sont très

proches les unes des autres tant au niveau quantitatif que qualitatif. Nous pouvons donc

considérer que notre protocole expérimental est suffisamment rigide pour représenter un

diagnostic reproductible.
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Figure 5.6 : Dépôt de dose d’un faisceau de photons de 6 MV à travers un fantôme d’eau avec un insert de poumon,

soumis à un champ magnétique de 0,87 T mesuré expérimentalement.



5.2.2 Faisceau de photons de 6 MV au travers de la composition

de fantômes eau-poumon-eau

La figure 5.7 représente le dépôt de dose d’un faisceau de photons de 6 MV, d’une taille de

champ de 3x1 cm2, se propageant au travers du montage décrit sur la figure 5.3, et sous

le même champ magnétique de 0,87 T, calculé avec FLUKA et relevé expérimentalement

à gauche, puis calculé avec M1 et relevé expérimentalement à droite. La distance entre la

source et la surface est 1 mètre, et nous avons irradié le milieu de sorte à délivrer 4 Gy

(400 UM/min).

Qualitativement, on retrouve l’effet de modification des doses à l’interface. La surdose est

d’intensité moins élevée que dans la plupart des cas du chapitre précédent puisque l’in-

terface entre les densités se trouve plus loin du maximum de build-up : moins d’électrons

secondaires sont créés, et donc moins d’énergie est déposée en profondeur. La dose déposée

supplémentaire à l’interface eau/poumon est de 9,3 % de la dose au sommet du build-up,

et celle manquante à l’interface poumon/eau est de l’ordre de 10,2 % de la dose maximale.

D’un point de vue quantitatif, nous arrivons à un accord plutôt correct entre FLUKA

et le relevé expérimental, bien que le résultat M-C semble être plus diffusif lors de la

traversée du poumon. En ce qui concerne le modèle M1, un travail supplémentaire est

à effectuer afin d’adapter correctement le fichier d’espace des phases à une utilisation

correcte dans M1. La principale piste explorée afin d’obtenir un résultat convenable était

de diviser le faisceau en plusieurs mini- faisceaux discrétisés en angle et en énergie, mais

ceci a mené à des oscillations transverses à l’axe du faisceau dans le résultat compte

tenu des amplitudes de spectre en énergie et en diffusions angulaires différentes dans

le faisceau principal. Le résultat présenté en figure 5.7 a été effectué par une première

approche en prenant un spectre en énergie de 6 MV classique (comme celui de la figure

1.10) et une variation linéaire des angles selon l’axe y et z. Bien que reproduisant les

bonnes variations aux interfaces, la dose déposée est erronée au niveau de la dose déposée

transversalement, se répercutant sur la dose déposée en profondeur. Celle-ci est donc

supérieure au résultat trouvé expérimentalement, comme représenté sur la figure 5.8. La

bonne manière d’implémenter les espaces de phases dans M1 est donc encore à l’étude, et

une campagne expérimentale supplémentaire serait souhaitable, par exemple pour tester

d’autres configurations de fantômes, ou pour quantifier l’effet d’une interaction possible

entre le faisceau et l’aimant sur le dépôt de dose.



Figure 5.7 : Dépôt de dose d’un faisceau de photons de 6 MeV à travers un fantôme d’eau avec un insert de poumon,

soumis à un champ magnétique de 0,87 T. Les résultats en pointillés correspondent à FLUKA (en haut)

et M1 (en bas) et ceux en traits pleins sont ceux mesurés expérimentalement.



Figure 5.8 : Coupe longitudinale du dépôt de dose de la figure 5.7, effectuée sur l’axe du faisceau. La courbe en bleue

correspond au résultat de M1 et la courbe en verte représente le résultat obtenu expérimentalement.



Conclusion et perspectives

Conclusion Générale

Nous avons contextualisé le travail effectué dans cette thèse par un état de l’art pré-

sentant les apports et avancements des technologies liées à la radiothérapie adaptative

guidée par l’image, la physique nucléaire des interactions particules/matières possibles

dans le contexte de la radiothérapie ainsi que l’évolution des algorithmes des systèmes de

planification de traitement, qui ont dû s’adapter aux besoins de la radiothérapie externe.

Le travail principal présenté dans ce manuscrit concerne l’adaptation du modèle M1 pour

des simulations de dépôt d’énergie dans des matrices où règnent un champ magnétique

externe, qui est une problématique liée à l’avènement des nouvelles installations de type

IRM-LINAC. La stratégie adoptée a consisté à développer l’algorithme pour prendre en

compte l’effet de la force de Lorentz, puis de réaliser des tests de validation numérique

et expérimentale, en milieu homogène et hétérogène, avec des faisceaux d’électrons et de

photons et différentes valeurs de champ magnétique. La validation numérique du modèle

M1 s’est effectuée par comparaisons de dépôts de doses issus de ce code et du code M-C

FLUKA, ce dernier permettant l’implémentation de champs magnétiques. En parallèle

de cette validation numérique, une analyse en contribution de groupes d’énergie a été

effectuée pour comprendre la manière dont les différentes gammes en énergies d’électrons

secondaires se comportent sous l’influence d’un champ magnétique externe. La validation

expérimentale de notre modèle a été faite par comparaisons croisées entre M1, FLUKA,

et de données expérimentales obtenues en irradiant un film situé entre des compositions

de fantômes de densités variables, elles-même placées dans l’entrefer d’un aimant, avec

un accélérateur de l’Institut Bergonié délivrant des photons de 6 MV.

Une première analyse du dépôt d’énergie d’un faisceau d’électrons dans l’eau sous l’effet

d’un champ magnétique a permis de valider la prise en compte de la force de Lorentz

dans le transport des électrons. L’accord de nos résultats avec FLUKA en terme d’ana-

lyse de Gamma Index constitue une étape nécessaire de validation du code, ainsi que

de compréhension du profil de dose en spirale due à une action conjointe de la force de

Lorentz et de la perte d’énergie des électrons. Ces phénomènes sont étudiés par la suite au

travers d’analyse par groupes d’énergie des électrons secondaires et ont pour but de com-

prendre l’influence des différentes gammes en énergie dans le dépôt de dose de l’ensemble

des particules. En outre, ette étude nous a permis de définir les paramètres numériques
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nécessaires en terme de maillage spatial et énergétique pour avoir une bonne précision

dans le calcul de nos dépôts de dose par les électrons.

Par la suite, des configurations variées de fantômes, d’énergie de faisceau, d’amplitude et

d’orientation de champ magnétique ont été mises en place afin de valider le transport de

faisceaux de photons de notre algorithme, et de quantifier les différences en terme d’éner-

gie déposée qu’impliquent l’action de la force de Lorentz. Dans l’ensemble, les résultats

de nos simulations sont en très bonne concordance avec les résultats du code M-C, en

un temps de calcul moins élevé. Ces analyses nous ont permis d’expliquer l’origine des

différences de dépôt de dose aux interfaces et de les quantifier. Un champ magnétique

orienté orthogonalement à la direction de propagation du faisceau aura plusieurs effets

combinés, dus au fait que les électrons tournent autour de l’axe du champ magnétique :

cette rotation des électrons mène à une translation de la zone du dépôt transverse à l’axe

du faisceau, et change la position du maximum de dose en l’approchant de la surface

d’entrée du faisceau. Cet effet se combine avec le libre parcours des électrons lors de leur

passage au travers de matériaux de différentes densités : en résulte une augmentation du

dépôt de dose en interface entre matériaux de densité forte et faible, et une diminution

dans le cas inverse. La zone de surdose (ou sous-dose) ainsi que la valeur de l’augmenta-

tion de la dose déposée (ou sa diminution) dépend de la différence de densité, de l’énergie

du faisceau de photons entrant et de la valeur du champ magnétique. Pour enfin appuyer

l’importance de la prise en compte de ces effets dans les TPS actuels, une analyse à été

menée sur des images DICOM de crâne, où se propagent des faisceaux de photons dont

la distribution d’énergie appartient à un spectre en énergie classique de sortie d’accéléra-

teur, et où les champs magnétiques adoptés correspondent à ceux des IRM-Linac existant,

c’est à dire 0,35 T et 1,5 T. Ceux-ci montrent une grande augmentation du dépôt de dose

dans l’interface entre le crâne et l’air dans lequel s’échappent les électrons secondaires

créés proches de la sortie du crâne. Il est donc de prime importance, dans les calculs de

dose liées à une utilisation d’une installation de type IRM-Linac, de prendre en compte le

milieu environnant et le patient dans lequel les électrons secondaires peuvent se propager,

en particulier si celui-ci est très peu collisionnel comme l’air car les électrons reviendront

alors déposer de l’énergie dans le crâne dans l’option d’un champ magnétique orthogonal.

Des cas pouvant causer des difficultés à être résolus par M1 ont aussi été mis en lumière.

Le problème commun à ces situations est la prise en compte de plusieurs flux dont les

orientations sont très différentes. Ces cas particuliers encouragent le développement du

modèle M2, qui pourrait pallier à ces difficultés car il rend possible la prise en compte

de plusieurs directions privilégiées, au prix de la prise en compte d’une équation aux

moments supplémentaire. La démonstration de l’implémentation de la force de Lorentz

dans le modèle M2 est exposée en Annexe. De même, la comparaison au résultat expé-

rimental, bien que suivant la tendance attendue, n’est pas encore au point compte tenu

des précautions à prendre au niveau de l’implémentation du fichier d’espace des phases.

Ce problème devrait être cependant réglé dans un futur proche.



Ce travail a permis de confirmer les qualités du modèle M1 de par la précision des résul-

tats des comparaisons au code M-C FLUKA, associé à un temps de calcul relativement

bas et compatible à une utilisation en milieu médical. Le développement de l’équation

de Boltzmann dans ce modèle pour intégrer la force de Lorentz a permis d’agrandir son

champ d’applications et de mieux comprendre le comportement des électrons au travers

de matériaux à la composition et densité semblables à des parties du corps humain. Ce

travail a cependant aussi permis de déterminer des limitations du modèle concernant la

prise en compte de multiples directions privilégiées au sein d’un même groupe d’énergie.

Perspectives

Durant la période de cette thèse, le développement des modèle M1 ont aussi concerné son

application dans d’autres domaines de la physique médicale que la radiothérapie externe.

Les thématiques principalement explorées sont la curiethérapie, qui a permis notamment

d’améliorer le calcul du dépôt de basses énergies tout en apportant une réflexion sur la

prise en compte de la composition exacte des matériaux et la hadronthérapie.

Curiethérapie

La curiethérapie est une modalité de traitement de cancers localisée, et diffère de la ra-

diothérapie externe dans son principe. Il s’agit ici de déposer des sources radioactives

directement au voisinage de la tumeur, afin de réduire fortement l’énergie déposée au ni-

veau des tissus sains (ce qui est un inconvénient de la radiothérapie externe). Les sources

radioactives utilisées émettent des radiations variables et ont des demi-vies selon la source

choisie. Les deux sources les plus utilisées sont l’iode 125 utilisée pour le traitement des

prostates, qui émet des rayons X d’énergie 27.4, 31,4 et 35,5 keV pour une demi-vie de

59,6 jours, et l’iridium 192, utilisée dans de nombreuses pathologies, qui émet principale-

ment des rayons gamma dont la gamme des énergies varie entre 200 et 600 keV, pour un

temps de demi-vie de 74 jours.

Le travail effectué dans M1 a consisté à introduire des sources sphériques isotropes avec

leur réel spectre d’émission, et de comparer l’influence de la composition des matériaux

sur l’énergie déposée. La motivation derrière cette analyse vient du fait que les systèmes

de planification utilisés en cliniques pour les cas de curiethérapie modélisent l’ensemble

des densités traversés avec la densité et la composition chimique de l’eau. Cette approche

a été récemment revue par le Task Group 186, recommandant de prendre en compte les

réelles compositions des matériaux et leur densité, ainsi que l’interaction entre sources

[125]. Les figures 5.9 et 5.10 viennent d’une présentation effectuée à l’ESTRO 36 [124]. La

figure 5.9 présente séparément l’influence de la densité (à gauche) et de la composition

chimique (à droite) sur le dépôt de dose des photons d’une source d’iode 125, calculée avec

le code M-C PENELOPE et M1. Le Gamma Index 1%/1 mm entre ces deux simulations



est associée à ces figures par la carte de données en vert et montre un très bon accord

général entre les deux simulations.
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Figure 5.9 : Reprise de deux figures de [124], représentant le dépôt de dose d’une source d’125I

dans un fantôme d’eau avec insert d’os, calculé avec M1 et PENELOPE, avec

la vraie densité des matériaux (à gauche) et leur vraie composition chimique (à

droite).

La figure 5.10 présente quant à elle la différence entre des simulations M1 de plusieurs

sources d’iode 125 situées dans une coupe anatomique de prostate, dans une composition

chimique équivalent eau (à gauche) et en prenant en compte la réelle composition des

os, tissus adipeux et calcifications (à droite), soulignant des différences de dose déposée

pouvant atteindre jusqu’à 400 % au niveau des calcifications.

Hadronthérapie

Cette modalité de traitement appartenant à la catégorie des traitements par radiothérapie

externe, et consiste en la délivrance de faisceaux d’ions. L’intérêt d’utiliser ces particules

vient de la forme de leur dépôt d’énergie : en fonction de leur énergie initiale, la dose

déposée atteint un pic, nommé pic de Bragg, avant lequel seulement peu de dose est

déposée dans le milieu. Les ions les plus à même d’être utilisés sont les protons (d’ores et

déjà utilisés dans des centres de protonthérapie), les ions alpha et carbone. L’utilisation

de ces ions à des fins de traitements est encore limitée par la taille des installations

requises pour obtenir des énergies de particules compatible avec une utilisation clinique.

Le modèle M1 a bien entendu la capacité d’introduire la physique de transport de telles

particules, un exemple en est donnée en figure 5.11 avec un dépôt de dose d’un faisceau

large de protons dans de l’eau.

Ce calcul a été effectuée sur une version antérieure de M1 et sert plus de preuve de concept

que de résultat définitif. Le travail à effectuer, objet de la thèse de E. Olivier, consiste à
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Figure 5.10 : Reprise de deux figures de [124], représentant le dépôt de dose de plusieurs sources

d’125I dans une coupe anatomique de prostate, calculé avec M1, avec tous les

parties du corps considérées comme de l’eau (à gauche) et leur vraie composition

chimique (à droite). Les différences de doses atteignent jusqu’à 70 % dans les os

pelviens, 400 % dans les calcifications et -20 % dans lestissus adipeux.

Figure 5.11 : Dépôt de dose dans un fantôme d’eau d’un faisceau gaussien de protons de 100

MeV (FWHM 5%) calculé avec M1 (courbe noire) et MCNPX (courbe rouge).



adapter et à implémenter, dans une version plus récente de M1 les sections efficaces liées

aux différentes interactions entre les ions et la matière, c’est à dire les collisions élastiques

et inélastiques, ainsi que la fragmentation des ions lourds (carbone, alpha) en ions plus

légers.



Annexe

Présentation du modèle M2

L’architecture du modèle aux moments tel que nous le développons permet à priori de

définir une infinité de moments d’ordre croissant. L’un des intérêts du modèle limité à

la définition des trois premiers moments, M1, est de pouvoir prendre en compte l’aniso-

tropie d’un faisceau de particules, primaire ou secondaire, pour simuler correctement une

propagation monodirectionnelle d’un faisceau ou l’apparition d’une direction prise par un

faisceau secondaire de particules créé après interaction. Ce modèle n’est cependant par

suffisant pour simuler certains cas, notamment le croisement entre plusieurs faisceaux de

différentes directions [111]-[112] pour une même énergie initiale des particules simulées.

Ce type de problèmatique peut subvenir dans le cadre de l’utilisation de champs magné-

tiques comme nous le verrons dans les chapitres de validation numérique.

Il peut donc être nécessaire d’augmenter l’ordre des moments angulaires utilisé en passant

de M1 à M2, c’est à dire en résolvant les équations sur Ψ0, Ψ1 et Ψ2. Cette dernière

équation dépend du moment d’ordre supérieur Ψ3, le système s’accompagnera ainsi d’une

nouvelle relation de fermeture. Le moment d’ordre 3, Ψ3, est défini tel que (k > 1) :

Ψ3(x, ε) =

∫
S2

Ω⊗Ω⊗Ω ·Ψ(x, ε,Ω)dΩ. (5.1)

Au delà de l’ordre 1, les moments angulaires s’expriment donc, pour un ordre k donné

(k > 1) :

Ψk(x, ε) =

∫
S2

Ω
⊗
k−1

Ω ·Ψ(x, ε,Ω)dΩ. (5.2)

Sans champs électromagnétiques externes, le système d’équation de M2 s’écrit comme

suit (l’équation en Ψ0 est redondante avec l’équation en Ψ2 dans la mesure où la trace

de la dernière redonne la première) :
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ρ σT Ψ1 + ∇ ·Ψ2 = ρ

∫ ∞
ε

σ1Ψ1dε
′,

ρ σT Ψ2 + ∇ ·Ψ3 = ρ

∫ ∞
ε

σ2Ψ2dε
′.

où σ2 représente :

σ2(ε′, ε) =

∫
S2

Ω⊗Ω σ(ε′, ε,Ω′ ·Ω)dΩ. (5.3)

La stratégie derrière le développement de la relation de fermeture sur M2 diffère quelque

peu de celle avancée pour M1. En effet, l’ansatz avancé en M1 ne peut être adapté de la

même manière dans M2 car il ne peut présenter d’invariance rotationnelle.

Le développement de la relation de fermeture associé à M2 dépasse le cadre de cette thèse

et est présentée dans la thèse de T. Pichard [16]. La relation de fermeture s’appuie sur

une combinaison convexe des moments angulaires d’ordre précédent Ψ0, Ψ1 et Ψ2.

Force de Lorentz et modèle M2

Nous effectuons à présent la démonstration permettant de lier les moments d’ordre 2 et

d’ordre 3. On repasse par la notation avec les fonctions de distribution pour simplifier le

développement des différentes étapes de calcul et avoir un meilleur contrôle sur l’évolu-

tion des différentes variables. Dans l’ensemble, la stratégie derrière cette démonstration

est semblable à la précedente si ce n’est qu’on multiplie toute l’équation cinétique initiale

par Ω⊗Ω :

∫
p

(v ·∇f + q(v ∧B) ·∇pf) Ω⊗Ωφ(p)dp

=

∫
p

1

p2
∂p(p

2Sf)Ω⊗Ωφ(p)dp. (5.4)

Cette équation peut être séparée en deux termes que nous pouvons traiter séparément :

∫
p

(v ·∇f)Ω⊗Ωφ(p)dp +

∫
p

(q(v ∧B) ·∇pf) Ω⊗Ωφ(p)dp

=

∫
p

1

p2
∂p(p

2Sf)Ω⊗Ωφ(p)dp.



Le second terme peut être développé par intégration par partie comme démontré dans la

section 2.2, équation (2.7) :

∫
p

(v ·∇f) Ω⊗Ω φ(p) dp−
∫
p

(∇pφ(p)q(v ∧B)f) Ω⊗Ω dp (5.5)

−
∫
p

(∇p(Ω⊗Ω)q(v ∧B)fφ(p)) dp =

∫
p

1

p2
∂p(p

2Sf) Ω⊗Ω φ(p) dp.

Nous allons à présent résoudre les quatre termes obtenus de manière indépendante les

uns des autres. En effectuant le même changement de variable que pour l’équation (2.9),

le premier terme devient :∫ ∞
0

∇ · (v
∫
S2

Ψ Ω⊗Ω⊗Ω) dΩ φ(ε) dε. (5.6)

En effectuant l’intégration de ce terme sur la sphère unité, on trouve un terme homologue

à celui trouvé dans les équations du modèle M1 pour des moments d’ordre inférieur :∫ ∞
0

∇ ·Ψ3 v φ(ε) dε. (5.7)

Le second terme est nul à cause de la colinéarité entre p et v ∧B :

−
∫
p

(∇pφ(p)
q

c
(v ∧B)f) Ω⊗Ω dp =

∫
p

φ′(p)
p

p
(
q

c
v ∧B)f Ω⊗Ω dp = 0.

Le troisième terme à résoudre s’écrit de cette manière :

−
∫
p

(∇pΩ⊗Ω
q

c
(v ∧B)fφ(p))dp. (5.8)

Pour simplifier la résolution de ce terme, nous allons réexprimer le produit tensoriel

∇pΩ⊗Ω :

∇pΩ⊗Ω =
∂ΩiΩj

∂pk
=

∂

∂pk

pipj
|p|2

= −2
1

|p|3
∂|p|
∂pk

pipj +
∂pipj
∂pk

1

|p|2

= −2

p
ΩiΩjΩk +

1

p
(δikΩj + δjkΩi). (5.9)

Nous pouvons à présent exprimer le produit∇pΩ⊗Ω·FLor, FLor étant le terme désignant

la force de Lorentz telle que FLor =
∑k

i .(v ∧B)i :

∇pΩ⊗Ω · FLor =
2

p
(Ω · FLor)(Ω⊗Ω) +

1

p
ΩjFLori +

1

p
ΩiFLorj . (5.10)

Le premier terme de la partie droite de cette égalité (5.10) est nul car la force de Lorentz

est orthogonale à l’impulsion, et donc à Ω :



∇pΩ⊗Ω · FLor =
1

p
[FLor ⊗Ω + Ω⊗ FLor]. (5.11)

Nous pouvons réécrire l’équation (5.8) sous la forme suivante :

−
∫
p∈IR3

(v
q

pc
(v ∧B)⊗Ωfφ(p))dp−

∫
p∈IR3

(v
q

pc
Ω⊗ (v ∧B)fφ(p))dp. (5.12)

On effectue le changement de variable décrit avant l’équation (2.9) :

−
∫ ∞

0

(v
q

pc

∫
S2

(Ω ∧B)⊗Ω ΨdΩφ(ε))dε−
∫ ∞

0

(v
q

pc

∫
S2

Ω⊗ (Ω ∧B)ΨdΩφ(ε))dε.

On peut alors exprimer l’intégrale sur la sphère unité de la manière suivante :

∫
S2

(Ω ∧B)⊗Ω ΨdΩ =
∑
k,l

∫
S2

εi,k,lΩkBlΩjΨdΩ

=
∑
k,l

εi,k,l(Ψ2)k,jBl. (5.13)

où εi,k,l est le symbole de Levi-Civita, défini de la manière suivante :
εi,k,l = 1 si (i, j, k) = (1, 2, 3); (2, 3, 1) ou (3, 1, 2)

εi,k,l = −1 si (i, j, k) = (1, 3, 2); (3, 2, 1) ou (2, 1, 3)

εi,k,l = 0 sinon

(5.14)

Ainsi, en sommant les termes d’intégrales selon les angles, nous devons résoudre l’équation

suivante :∫
S2

(Ω ∧B)⊗ΩΨ + Ω⊗ (Ω ∧B)ΨdΩ =
∑
k,l

(εi,k,l(Ψ2)k,j + εj,k,l(Ψ2)i,k)Bl.

Le résultat de cette somme, projetée sur les axes x, y et z s’écrit :

∑
k,l

(εi,k,l(Ψ2)k,j + εj,k,l(Ψ2)i,k)Bl =

Bx(−(Ψ2)x,y + (Ψ2)x,z − (Ψ2)y,x + (Ψ2)z,x − 2(Ψ2)y,y + 2(Ψ2)z,z)

+By(−(Ψ2)y,z + (Ψ2)x,y − (Ψ2)z,y + (Ψ2)y,x − 2(Ψ2)z,z + 2(Ψ2)x,x)

+Bz(−(Ψ2)x,z + (Ψ2)y,z − (Ψ2)z,x + (Ψ2)z,y − 2(Ψ2)x,x + 2(Ψ2)y,y)

Ce qui peut se réécrire sous la forme :

∑
k,l

(εi,k,l(Ψ2)k,j + εj,k,l(Ψ2)i,k)Bl = (Ψj
2 ∧B)i + (Ψi

2 ∧B)j. (5.15)



Enfin, le dernier terme dépendant du terme de collision se résout de manière équivalente

aux équations pour M1 :

∫
p∈IR3

1

p2
∂p(p

2Sf)Ω⊗Ωφ(p)dp =

∫ ∞
0

∂ε

(
Sv

∫
S2

Ω⊗ΩΨdΩ

)
φ(ε)dε

=

∫ ∞
0

∂ε (SvΨ2)φ(ε)dε

Ainsi, l’équation que nous obtenons en rassemblant tous les termes s’écrit :

− ∂ε (SΨ2) + ∇ ·Ψ3 −
q

pc
[(Ψj

2 ∧B)i + (Ψi
2 ∧B)j] = 0. (5.16)

L’équation supplémentaire à rajouter au système d’équations aux moments pour obtenir

celui de M2 peut donc s’écrire sous la forme :

ρ σT Ψ2 + ∇ ·Ψ3 = ρ

∫ ∞
ε

σ2Ψ2dε
′ +

q

pc
(Ψi

2 ∧B + Ψj
2 ∧B).
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A., Ferrari A., Garzelli M. V., Ottolenghi A., Paretzke H., Pinsky L.,

Rangt J., Sala P., Wilson T. and Zankl M., The Application of Fluka to

dosimetry and radiation therapy Radiation Protection Dosimetry 116 : 113-17, 2005.

[68] Battistoni G., Cerutti F., Fassò A., Ferrari A., Muraro S., Ranft J.,
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Développement et validation de la force de Lorentz dans le modèle aux moments
entropiques M1. Étude de l’effet du champ magnétique sur le dépôt de dose en

radiothérapie externe.

La majorité des patients atteints d’un cancer sont traités par radiothérapie externe, qui consiste en la
délivrance d’une dose homogène via des faisceaux de particules ionisantes. La radiothérapie guidée par
Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) permet de suivre la position d’une tumeur pendant le trai-
tement dans le contexte de la radiothérapie adaptative et guidée par l’image. Le travail présenté dans
ce manuscrit consiste en la validation d’un modèle numérique développé pour simuler le dépôt d’énergie
des particules utilisées en radiothérapie en présence d’un champ magnétique fort. Ce modèle est basé sur
une fermeture entropique de l’équation de Boltzmann linéarisée, qui décrit le transport des particules
énergétiques dans la matière. Cette équation coûte cher en temps de calcul compte tenu du nombre élevé
de variables à prendre en compte. Pour la simplifier, nous remplaçons les fluences des particules par
leurs moments angulaires, permettant de s’affranchir de la dépendance angulaire. Le système d’équa-
tions obtenu est fermé par le biais du principe de maximisation de l’entropie de Boltzmann. Ce modèle a
une précision comparable aux codes Monte-Carlo (MC) de référence, pour un temps de calcul moindre.
Nous obtenons un très bon accord entre les résultats de ce code et le code MC FLUKA, ils nous per-
mettent de mettre en exergue les effets secondaires et possiblement délétères qui se produisent lors de
la propagation des particules chargées dans la matière en présence de champ magnétique de l’ordre du
Tesla. Notamment, nous révélons la manière dont le dépôt de dose est modifié par décalage induit par
l’effet de retour des électrons, menant à une diffusion accrue dans un sens favorisé par l’orientation du
champ magnétique. De plus, nous observons et quantifions les discontinuités dans le profil de dépôt de
dose survenant aux interfaces entre matériaux de densités différentes. Nous avons également conduit une
campagne expérimentale, en irradiant des compositions de fantômes de différentes densités placées dans
l’entrefer d’un aimant permanent avec un accélérateur linéaire utilisé en milieu médical, nous menant aux
mêmes conclusions. Ces effets doivent être pris en compte pour limiter la création de points chauds ou
la trop grande diffusion de la distribution d’énergie dans le corps humain, tout en étant compatible avec
une utilisation en environnement clinique. Notre modèle se révèle être un bon candidat pour de futurs
systèmes de planification de traitement, en combinant rapidité et précision pour planifier un traitement
sous l’action d’un champ magnétique. Ce travail est effectué sous l’égide de POPRA (Programme Optique
Physique et Radiothérapie en Aquitaine), incluant de nombreux laboratoires autour de la problématique
du traitement du cancer.
Mots-clés : Radiothérapie adaptative et guidée par l’image. Système de planification de traitement.
Modèle aux moments entropique. Codes Monte-Carlo. Champs magnétiques. IRM-Linacs.

Development and validation of the Lorentz force in the entropic moment based model M1.
Study of the magnetic field effect on the dose deposition in external radiotherapy.

The majority of patients affected by cancer are treated by radiotherapy, which consists in delivering
a homogeneous dose with energetic particles. Magnetic Resonance Imaging (MRI)-guided radiotherapy
allows the tracking of the tumor position in the context of Image Guided Adaptative Radiotherapy.
Our work consists in the validation of a new model developped to simulate the energy deposition of
the particles used in radiotherapy in the presence of strong magnetic field. This model is based on a
kinetic entropic closure of the linearized Boltzmann equation, which describes the transport of energetic
particles in the matter. This equation takes a lot of computation time to be solved due to the high
number of variables. To simplify this, we replace fluences by angular moments, which allows getting rid
of the angular variables and improve the calculation time. We obtain a set of angular moments equations,
and we close this set using the Boltzmann’s principle of entropy maximization on the two first equations
of the set. This model has an accuracy comparable to reference Monte-Carlo (MC) codes, and is less
time-consuming. We show a good agreement between our model and the FLUKA MC code. We highlight
the effects that occur on the propagation of particles in the matter in presence of a magnetic field of a few
Tesla. Indeed, it modifies the dose deposition by shifting the deposition of energy, leading to an increased
diffusion depending on the orientation of the magnetic field. Moreover, it also leads to an increase or
decrease of the dose deposited at the interfaces between materials depending on their difference between
mass densities. To further validate our model, we have carried out an experimental campaign in which we
irradiated a composition of materials of different mass densities inside a magnet, with a linear accelerator
used in clinical context. The results of our experiments lead to the same conclusions. These effects have
to be taken into account in order to prevent creation of hot spots or a spread of energy distribution
in a human body, within computation times compatible with the clinical environment. Our model is
a good candidate for future Treatment Planning Systems since it allows a faster and efficient way to
plan a viable treatment for a patient in presence of strong magnetic fields. This work takes place in the
framework of POPRA (Programme Optique Physique et Radiothérapie en Aquitaine), which involves
several laboratories around problematics on the topic of cancer treatment.
Keywords : Image Guided Adaptative Radiotherapy. Treatment planning system. Entropic moment
based model. Monte-Carlo codes. Magnetic fields. MRI-Linacs.

CELIA, UMR 5107, Université de Bordeaux-CNRS-CEA, 33405, Talence, France


	Introduction
	Contexte de l'étude et état de l'art
	Radiothérapie
	Principe de la radiothérapie externe
	Préparation d'un traitement par radiothérapie externe
	Radiothérapie adaptative guidée par l'image
	Rappels des principes de l'Imagerie par Résonance Magnétique
	Radiothérapie guidée par IRM

	Interactions Particules/Matière
	Interaction des photons avec la matière
	Interaction des électrons et des positons avec la matière

	Systèmes de planification de traitement
	Algorithmes de Type 'a'
	Algorithmes de Type 'b'
	Algorithmes de Type 'c'
	TPS et IRM-LINAC
	Intérêt de l'utilisation d'un algorithme déterministe dans le cadre d'une application à une installation IRM-LINAC


	Méthodes entropiques et effets magnétiques
	Présentation du modèle M1
	Force de Lorentz et modèle M1
	L'équation de Boltzmann
	Le modèle M1

	Sections efficaces dans le modèle M1 et paramètres numériques
	Méthode de validation de modèles numériques de dépôt de dose : le Gamma Index

	Effet de la force de Lorentz sur la propagation et le dépôt de dose des électrons
	Influence d'un champ magnétique externe sur le dépôt de dose des électrons
	Analyse de la contribution des différents groupes d'énergie des électrons au dépôt cumulé de dose
	Faisceau d'électrons sans champ magnétique
	Champ magnétique orthogonal à la propagation du faisceau d'électrons dans l'air
	Champ magnétique orthogonal à la propagation du faisceau d'électrons dans l'eau


	Effet de la force de Lorentz sur le dépôt de dose d'un faisceau de photons
	Comparaisons numériques entre M1 et le code M-C FLUKA
	Distribution de dose à travers un fantôme homogène d'eau, avec et sans champ magnétique
	Distribution de dose à travers un fantôme homogène d'eau d'un faisceau de photons 6 MV
	Distribution de dose à travers un fantôme homogène d'os, sans champ magnétique
	Distribution de dose à travers un fantôme homogène de poumon, sans champ magnétique
	Distribution de dose à travers un composition hétérogène d'eau et de poumon, avec et sans champ magnétique
	Distribution de dose à travers un composition hétérogène d'eau et d'os, avec et sans champ magnétique
	Variation de l'amplitude du champ magnétique en milieu hétérogène
	Variation de l'orientation du champ magnétique en milieu hétérogène
	Synthèse des simulations présentées
	Etude qualitative de la propagation d'un faisceau de photons au travers d'un crâne, sous l'effet d'un champ magnétique orthogonal

	Analyse de dépôt de dose par groupe d'énergie
	Faisceau de Photons sans champ magnétique externe
	Faisceau de photons avec champ magnétique orienté perpendiculairement à l'axe de propagation, à travers un fantôme d'air
	Faisceau de photons avec champ magnétique orienté perpendiculairement à l'axe de propagation, à travers un fantôme d'eau
	Faisceau de photons sans et avec champ magnétique orienté perpendiculairement à l'axe de propagation, à travers un fantôme d'eau comportant un insert de poumon
	Faisceau de photons sans et avec champ magnétique orienté colinéairement à l'axe de propagation, à travers un fantôme d'eau comportant un insert de poumon


	Validation expérimentale du modèle M1 avec champs magnétiques
	Matériel et méthodes
	Description du protocole
	Fantômes utilisés et montage expérimental
	Initialisation du faisceau de photons

	Comparaisons entre le modèle M1, le code Monte-Carlo et les acquisitions expérimentales, en milieu hétérogène sous l'influence d'un champ magnétique
	Reproductibilité des mesures
	Faisceau de photons de 6 MV au travers de la composition de fantômes eau-poumon-eau


	Conclusion et perspectives

