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RESUME

RESUME

La détermination de 1ia dose exacie est une grande préoccupation en
radiothérapie. La méthode Monte Carlo au vu de bon nombre de ses caractéristiques
se présente comme un outil puissant pour le calcul des doses. Le but de cette ¢tude
est la modélisation des faisceaux de photons en 6 MV de ’accélérateur linéaire

médical Varian 2100C du service de radiothérapie du Centre anticancéreux de

. gtpqup de la

utilisé pour simuler les caractéristiques (rendement en profondeur et profil de dose)
de nos faisceaux dans une cuve d’eau placée a une distance source — surface de 100
cm.

Une comparaison des courbes obtenues par simulation a celles mesurées
expérimentalement est faite pour différentes tailles de champs pour juger le code.
Mois clés @ Monie Cario, code MCNP, dose, rendemeni en

profondeur, profile de dose.
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RESUME
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Abstract
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approach for determining the radiation dose transmitted it is by means of digital
imaging integrated with linear accelerators; hence it becomes possible to determine
more the accurately dose to the patient by using Monte Carlo.

The Monte Carlo method in view of many of their characteristics is presented as a
powerful tool for calculating doses. The purpose of this study is modeling of photon
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radiotherapy department of fighting Cancer Center (ACC) Blida using MCNP code
version 3.

A simulation of the components of the accelerator head for 6 and 18MV lines was
made in the file INPUT.

In a second simulation, we define a source of particles in this file and used it to
simulate the characteristics (yield in depth and dose profile) of our bundles in a

wate tanl nlaced a
Wa pilaced at

T+
v (22383

£
[oR
ey
wn
o
4+]
(@)
(¢]
wn
S
§=
(@)
i
iz

A comparison of curves obtained by simulation with those measured experimentally
is made for different sizes of fields to govern the code.
Keywords: Monte Carlo, MCNP, dose, vield in depth.



Glossaires

Glossaires

KERMA: Kinetic Energy Released per unit Mass

MC : Monte-Carlo
MCNP : Monte Carlo N-Particule

Tally : donnée de sortie dans le code MNCP
CT-C

IRM : Imagerie par Résonnance Magnétique nucléaire
MIRD: Comite Medical Tnternal Radiation Dose

CIPR : Commission Internationale de Protection Radiologique

Vavel: Aldment naralldldninddinne comnncant ntne imaoe numaériaue tridimencionnel
Voxel eiement paraliciCpipedique compoesant une mmage numeonaque eincnsionnc:
(Volume X Element)

Pixel: élément parallélépipédique composant une image numérique bidimensionnelle
GSF : Forschungszenirum fur Umweit und Gesundheit (Cenire de Recherche pour

'Environnement et la Sant¢)

LINAC : LINear ACcelerator

MLC: Multi Leaf Collimator / Collimateur Multi-lames

MCNPS5: Monte Carlo N-Particule v 15 du e
CAC : Centre anticancéreux

WP : Water Phantom

RDM : Multi Résolution Dose
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Introduction

)

In radiothérapie, la ion est la fourniture d'une dose de
rayonnement définie avec précision a un volume tumoral prédéterming.
Le rayonnement est sélectif selon les cellules tumorales et les tissus sains
environnants. En fait, les dommages aux tissus sains environnants est le facteur
limitant le plus important dans la prestation de doses aux tumeurs en radiothérapie
conventionnelle. Il s'ensuit que les traitements de radiothérapie optimale permettront
de minimiser ia dose aux tissus sains toui en maximisant ia dose au voiume tumoral
sélectionné.

La radiothérapie est dans un processus évolutif important depuis une quinzaine
d’années. On peut dire qu’elle a subit une révolution, tant les pratiques actuelles
différent des premicres bases établies. L’informatisation en est la principale source

etrouve dans toutes les phases de diagnostic, d’imagerie, de

préparation, de traitement et de validation. Cette méme informatisation a poussé les
professionnels & rapprocher la précision des actes pratiques aux possibilités quasi

infinies des ordinateurs.

La radiothérapie est basée sur I’utilisation d’accélérateur linéaire médical (Linac), ou
le contrdle de qualité est toujours nécessaire pour Pappareillage et les faisceaux de
rayonnement utilisés. L’établissement des TPS (Treatment Planning System) a pour
objectif d’assister le médecin dans la réalisation du traitement de radiothérapie.

Ces derniers uiilisenti des algorithmes pour caicuier la disiribuiion de dose dans ie
patient.

Les caicuis pour prédire ia dose du patient a partir des faisceaux de photons utilisés

en radiothérapie ont été traditionnellement fondés sur la correction des distributions

de dose mesurees dans un fantome homogene.
Il n’existe pas de solutions analytiques exactes par résolution déterministes des

déterministes inopérantes pour de telles applications. Les méthodes Monte Carlo de
part leurs qualités, se présentent donc comme un puissant outil de simulation du

transport des particules.



Introduction

A cet effet, nous avons étudié la méthode de Monte Carlo au moyen du code
MCNP, (Monte Cario N-Particuies) afin de simuier ie transpori des éiectrons et
photons de traitement a travers la téte du Clinac (Varian 2100C). Nous avons
modélis¢ la téte de I’accélérateur en se basant sur les données du constructeur a
savoir les dimensions et les matériaux qui le composent [ref, article Canadien]. En

utilisant ce modele, le rendement en profondeur ainsi que le profil de dose déposé

e cimulés nar MONP nour un faisceau de vhotons
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’aide de MCNP et les résultats expérimentaux.

Nos travaux de recherches sont présentés sous forme de quatre chapitres, et en
premier, on commence par une geénéralité sur les phénomenes d’interaction
rayonnement avec la mati¢re et la dosimétrie.

Dans le second chapitre, on explicite la méthode de Monte Carlo historiquement, sa
siruciure, son principe de ionciionnemeni. Aussi, on mndique ies types de geomeirne

des fantdmes existants et enfin la description générale de l'accélérateur lin€aire.

Ay trovicdsme chanifrs oy rodosnts s T anaceYaman 210000 ef ey rvyrsal
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de fantome d’eau virtuel de différentes tailles de champ & la distance source-surface
100 cm (SSD).

Enfin dans le quatrieme chapitre, on discute les résultats obtenus, ou ceux calculés
sont comparés avec les résultats expérimentaux. On montre aussi le trés bon accord

entre les valeurs simulés par MCNP et mesures.






CHAPITRE i: GENERALITES

I.1. Interactions des rayonnements avec la matiere :
I.1.1. Interactions Electron — Matiére :

Les électrons interagissent avec les électrons ou les noyaux du milieu traverse.

ns avec la matiére sont :

u
trois nrincinaux modes d’interaction des électr

fortement diffusés. De plus, une fraction importante de 1’énergie de I’électron
peut étre perdue en une seule collision et 1’énergie maximale transférable au
cours d’une collision est égale a D’énergie de [’électron incident Ejng.
Cependant, aprés la collision, les électrons diffusés et arrachés étant
indiscernables, il est d’usage de qualifier I’électron le plus rapide de diffusé, et

1’électron le plus lent d’éjecté. De ce fait, le transfert d’énergie est compris entre
0 et Einc/2.

b7

L1.1.R
noyau de charge Ze, i’électron diffuse €lastiquement sans perte d’énergie
appréciable en raison de la grande différence de masses (rebondissement sur un

obstacle fixe). La probabilit¢ de diffusion augmente en z2 pour un angle de

diffusion donné, d’autant plus grande que I’énergie de 1’électron est faible.



CHAPITRE I: GENERALITES

)]

Figure 1.2 : Diffusion élastique.

LA =

Quand une particule chargée subii une accéiéraiion, eclic rayonne de 1’énergi
sous forme d’une onde électromagnétique et se ralentit. La fraction de 1’énergie
de [1électron émise sous forme de rayonnement de freinage augmente avec

Iénergie de D’électron et est favorisée dans les milieux absorbeurs de numéro

r

atomique ¢levé (dépendance en Zz). Le spectre de photons €mis est un spectre

2

o)

coniinu doni 1’énergic maximale esi égale a I’énergie cin€iique des €lecirons

incidents.

électron atomique

¢lectron incident

rayonnement de
freinage

Figure 1.3 : La diffusion inélastique sur les noyaux « Bremsstrahlung».



CHAPITRE I: GENERALITES

1.1.2. Interactions Photon — Matiére:

M aden [ atel P ~ +~ 1.
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électrique, I’effet Compton, la création de paires et ’effet Thomson-Rayleigh.

ii.2.A L’effet photoéiecirique: résuite du transfert de ia totalit¢ de i’énergie du
photon incident sur un électron d’une couche profonde (K ou L le plus
souvent) de I’un des atomes du milieu. Cet effet se produit si I’énergie E du
photon est supérieure & ’énergie de liaison W1 de Délectron. Ce dernier, appelé
photoélectron, est alors éject¢ du cortége électronique de ’atome avec une

Alantr. niila
(%2 8

TN A ]n‘;ﬂf‘ I
CCurdn SXpuise, 1ai

sse une p
qui place I'atome dans un état excité. Pour revenir a son état fondamental,
I’atome peut soit combler la place vacante par un €lectron des couches externes, ce
qui s’accompagne d’une libération d’¢énergie sous la forme d’un photon dit de
fluorescence, soit expulser un électron périphérique, qui s’appellera alors électron
Auger. L’effet Auger prédomine largement pour les éléments légers des mili
biologiques. L’effet photo€lectrique est d’autant pius important que I’énergie des

photons est basse, le matériau cible est dense (son numéro atomique €leve).

Photo-glectran (F4Y ¢

v
Photon (E) S Elecuon{Wi) ‘
/ T ¥ t
. ) s y \
P \
d / B \ |
T { £ | 1 Photon de flucrescence
\ | e |7 wi-wy
| \ /
\ \ Neyau / J _»
\r:).-/ "“:‘-a._\ . ,U/ ' /
¥ * I Electron (W2)
o -
- Electron d'Auger

T (Wi-2W2)

Figure I .4 :-Effet photo-électrique.

Ul



CHAPITRE I: GENERALITES

incident d
milieu, dont I’énergie de liaison ou I’énergie cinétique sont négligeables devant
E. Au cours de cetie inieraciion qui peut &tre décrite comme une collision,
I’électron, dit électron Compton, acquiert une €nergie cinétique Egq et un photon

diffusé est émis avec I’énergie Es dans une direction faisant un angle 6 compris

entre 0° et 180" avec Ia direction du photon incident. Selon la ioi de conservation
de I’énergie :
E =E3 +E. (L1)

L’¢électron Compton est projeté, quant a lui, suivant une direction faisant un

angle @ compris entre 0° et 90 avec la trajectoire du photon incident. 1’effet

Compton est d’autant plus important que le matériau de faible Z.

v
O Electron Compton (Ea)

5

-

Electron ~ |
) J 2

Photon (E) A
}@\—\ Ty T
ol | 0
._,_\._‘\\
Photon diffuse (Es) b
Figure 1.5 : Effet Compton.
E
Es = (1.2)

[1+(1—cosB)E]/m.C?%"

Avec m,C?=511 KeV et E=hv.

L1.2.C Production de paires: se produit pour des photons trés énergétiques

£

e 3 5 t 3
1 i€ a ui fi0yau Le [JllUl.Ull l[lblu

a S

passait a pi it

Xii

p nt se inatérialise sous la forix
d’un électron et d’un positon, de méme masse mg et de méme €nergie cinétique Ee”
et Ee', respectivement. Soit E 1’énergie incidente, la conservation de 1’énergie

s’écrit :
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L’électron et le positon épuisent leur ¢énergie cinétique en ionisations et

CL.
w
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]
L]
@]
Q
£
U(JJ
_—
()
T
Q
2]

ul
milieu en une réaction d’annihilation qui donne naissance a deux photons de 511

keV €mis dans des directions opposées.

Négaton (En)
R 4
er
MATERIALISATION -~
Photon (E e
(€) 7 Photon 0,511 MeV
> e e ==
Vi) ) ™. Positon (Ep) /
£ g '
= ~ /
G ANNIHILATION
Noyau A
2 Negalon
J

/

/
Photon 6,511 MeV
Figure I.6 : Création de paires.
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homson-Rayleigh (diffusion cohérent
Rayleigh traduit la diffusion d’un photon sans changement d’énergie. Le photon
incident en traversant le nuage électronique qui constitue la périphérie de I’atome,
subit une collision dite élastique. Le photon ne subit aucune perte énergétique et il est

diffusé d’un angle faible.

Cet effet ne se produit que pour les faibles valeurs d’énergie des photons. Sa

probabilité d’apparition diminue tres rapidement lorsque 1’énergie augmente.

S

+/e
hv

éen

de

PNNNNNR
hv

Figure 1. 7 : Diffusion cohérente.
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Chacun de ces modes d’interaction est associé a une section efficace, qui dépend de
I’énergie des photons incidents et du numéro atomique Z du maiériau iraversé.
En fonction du numéro atomique Z  du milieu et de I’énergie du photon

incident, I’importance relative de ces effets varie (Figure 1.8).

La diffusion Thomson se produit principalement & faible énergie, mais sa
probabilité¢ n’est jamais la plus grande. L’effet photoélectrique est prédominant
aux énergies inférieures 3 quelques dizaines de keV. Cette prédominance persiste
d’autant plus que le Z de ’atome est grand. La probabilité que se produise une
diffusion Compton croit & mesure que I’effet photoélectrique diminue. Le
domaine de prédominance de la diffusion Compton concerne les énergies
intermédiaires (entre 30 keV et 20 MeV, pour les milieux de Z faible). La
création de paire devient importante pour des photons de haute énergie, au dela de

quelques dizaines de MeV.

s

T TTITITTT T 1TreTT Py oFRITTE T rrrmm

A E } X
i / K

/ \ Effet de création de

Eflet Photodlectnigue paires daminant

[ aominant /
o
d

{ s T Ettet Compton ; .
an BT, ses——y domirant

L £ \

£ N

o —f-'-r”x/; R A AL 1 11 LiiLt i \Mu_—f
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E (Me'v)

)

“e = Chair
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Figure 1.8 : Répartition des 3 interactions élémeniaires photon-matiére en
Jonction de i’énergie incidente E() er du numéro atomique Z.
L’interaction des photons avec la matiére comme section efficace c’est la somme
de toutes les sections efficaces des différents processus. Elle est donnée par :
ph ¥ Se T Cpuir. (L4

Avec opn, O et opir sont les sections efficaces des effets photoélectrique,

w
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Comptons et création de paires respectivement. [1]

1.2 Dosimétrie

1.2.1 Définition de la dose absorbée :

Lorsqu'une particule ionisante fraverse un milieu de volume V et de masse m, une
certaine quantité d'énergie va étre déposée dans ce milieu. La dose absorbée est
définie comme l'énergie déposée par unité de masse.

L'unité utilisée est le Gray [2].

dE s
- absorbée
r‘) abs

dm

v" Unité :

L'unité de dose du systéme international est le gray (Gy) ; c'est une unité dérivée
valant un joule par kilogramme (1 Gy =1 J/kg). Le gray a officiellement supplanté

d'anciennes unités qui restent cependant d'usage courant :

o Le rad (rad) valant 0,01 Gy ;
o Lerontgen (R), est une unité charge électrique par unité de masse valant 0,258

mC/kg. [3]

les composantes de la dose dans I'eau

Composante 2 = photons diffusés téte

Composante 4 = photons diffusés fantome

——> Dose dans 1 ’eau = | +24+2+4

Figure L. 9 : Les composantes de la dose dans ’eau. [4]
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% F A LEHDRAA .
ohiokd B /T EREUENIVALR o

L’ énergie cinétique transférée a des particules chargées par unité de masse est défini
comme le quotient de dE; par dm, ou dE, est ia somme des énergies cinétiques
initiales de toutes les particules ionisantes chargées (électrons et positrons) libérées

par des particules non chargées (photons) dans un élément de matiére de masse dm :

- dE «
h —_——

dose absorbée, Ie Gray. Le kerma dépend de 1’énergie des photons et de Ia nature du
matériau, mais n’est pas directement mesurable. Dans des conditions d’équilibre

électronique, le Kerma est égal a la dose absorbée (figure 1.10). [5]
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=
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o Zone de pseudo-equilibre electronigue
& | Région de

Build-up

Mofandcur danz lc milicu

i/ AN, i 17 PR g v R I S I s ST 1D, o SR N S - SRRl L SR S N
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L.2.3 Le rendement de dose en profondeur :

-
«

rendement
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«

dace an
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nrafaondenr act la rannn
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QN vnri
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‘l’\f\
AL k}
dose absorbée D,, mesurée a la profondeur z sur ’axe du faisceau, a la dose absorbée
Dinax, mesurée a la profondeur du maximum de dose. Le rendement en profondeur

dépend de I’atténuation du faiscean dans le milieu et de I’éloignement a la source.

10
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- dbistance source surtace fixe (DSP)
champ detint au wvean de La surface

B . Y

“w" ? ) i‘mabx ! 7

Dose(c, . z.dsp)

Rendement{%) = ~
sk EniA) Dose(c, .z, .dsp)

Figure 1.11 : Calcul du rendement de dose en profondeur dans ’eau [4]

La mesure du rendement de dose en profondeur permet de contrdler la stabilité de

I’énergie d’un faisceau de photons par la détermination de I’indice de qualité I.

La variation de la dose en fonction de la profondeur comporte trois régions distinctes :

maximum (établissement de 1’équilibre électronique) et une décroissance
exponentielle répondant aux lois de 1’atténuation du faisceau de photons. [6]

La figure 1.i2 donne ia variation de ia dose en fonciion de ia profondeur dans i’eau
pour un faisceau de photons d’énergie nominale 6 MV et de taille de champ 10 x

10cm”.

11
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Figure 1.12: Rendement de dose en profondeur dans [’eau pour un faisceau de
photons d’énergie nominale 6 MV et de taille de champ 10 x 10cm’.Région I :
accroissement de la dose ou le buildup. Région 2 : maximum de dose .Région 3 :
atténuation exponentielle de la dose en fonction de la profondeur.

9

parametres : I’énergie du faisceau, la taille du champ d’irradiation et la distance

L.2.4 Le profil de dose :

Le profil de dose correspond a la variation de la dose le long d’un axe dans un plan
perpendiculaire & 1’axe du faisceau. Les valeurs de dose sont généralement
normalisées par rapport a la valeur de la dose a I’axe du faisceau. Le profil de dose est
mesure dans 1’eau avec une chambre d’1omsailon sulvani les direcitions médianes du
champ (appelées in plane et cross plane selon les machoires Y et X respectivement) et
suivant les diagonales, & différentes profondeurs. Ii dépend de 1’énergie du faisceau de

photons, de la taille du champ d’irradiation et de la profondeur de mesure. [6]

plateau (zone homogéne et symétrique), une zone de décroissance (pénombre
physique), puis une queue en dehors du champ d’irradiation correspond a la

transmission a travers le collimateur (zone d’ombre).

12
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La figure 1.13 donne la variation de la dose en fonction de la distance a ’axe dans
17acas & 2 s L daaae A 10 Asen A A 1ma Arofaman anarea o quirfons An 170 A4 O Asas
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pour un champ de photons de 6 MV et de dimensions 10 x 10 cm?4 Ia profondeur de
mesure, dans la direction cross plane cesi-a-dire dans le plan transverse droite-

gauche.
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dimensions 10 x 10 cm’mesuré dans I'eau selon I'axe médian cross plane a

une profondeur de 10 cm et & une distance source surface de I’eau de 90 cm.

Région 1 : zone homogene et symétrique du champ. Région 2 : pénombre physique du
champ. Région 3:ombre du champ.

L’homogénéité est définie par la surface contenant des points distants de I’axe d’au
plus 80% de la demi-longueur des axes médians du champ d’irradiation. La symétrie
s’évalue par le rapport des doses pour chaque couple de points symétriques par
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IL.1.METHODES MONTE CARI.O :

ii.i.1. Historique :

Le terme « Monte-Carlo » (MC) a ét¢ introduit durant la seconde guerre mondiale par
Ulam, Metropolis et von Neumann en tant que nom de code pour dissimuler des
travaux confidentiels sur 1’élaboration d’une bombe atomique 4 Los Alamos (USA).
Ces travaux, dans le projet Manhattan, impliquaient une collaboration entre

our etudier le comnorfement aléatoire des net
tudier ie com foire des ne

AV i

diffusés et absorbés dans les matériaux fissiles. [7]
T o mmAthada da MManta MNarla smnasmmant Aa gimnilar Aag srannacciia aldatnivraa A it liaant
ra IVUIUULC UL LVIVIIILV vallv l.l\.cllll\/t Uwv olLiiuivl uvo LULVLOOUD alvaluliuvd uvil uiioalit

des suites de nombres pseudo-aléatoires. Elle est devenue un outil important en
médecine nucléaire, pour assister 1’étude et le développement de systémes d’imagerie.
[8]

La méthode a beaucoup évolué et s’est étendue a des domaines aussi variés que la
météorologie, la finance, I’astrophysique ou que les diverses branches de la physique
fondameniale des inieraciions rayonnemeni-maiiere. Ce n’esi qu’en 1963 que Zerby
publia un article sur I'utilit¢ de la méthode MC pour simuler le transport des
particules en physique médicale et en présenta les premiéres applications a travers
I’étude de la réponse d’un compteur a scintillation. Présentement, la méthode MC est

reconnue pour étre la plus efficace pour estimer les distributions spatiales des

RS s bt i . TTTTOT T - T - i = T s h
des disciplines du diagnostic et de la thérapie par rayonnements, mais également pour
la radianratectinn dac natiante Q1
i1 Au\&l\lt.l-l WVIIWWVLLUVLIL Uuwo Puu;v;;»u LJJ.

I1.1.2. Principe et application au transport des particules dans la matiére :

Le premier code MC, proposé par Hayward et Hubbell en 1954, ne pouvait suivre la
trajectoire que de 67 photons. Aujourd’hui, ia puissance des microprocesseurs et ia
précision des modeles physiques décrivant les interactions permettent de simuler la
trajectoire d’un trés grand nombre de particules en reproduisant les ettets
rayonnement-matiére qui ont lieu, quel que soit le type de particules (photons,

électrons, neutrons...) sur de larges gammes d’énergies. Différentes méthodes de

15
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Le principe des méthodes de Monte Carlo consiste a évaluer une donnée numérique a
i’aide de processus aiéatoires afin de résoudre des probiemes dans un espace a pius
d’une dimension. Ces processus aléatoires sont associ€s & une fonction de densité de
probabilit¢ décrivant un phénomeéne réel : la répétition de ces processus aléatoires
d’un grand nombre de fois permet d’approcher sous forme de moyenne la donnée

numérique recherchée. Appliquée au transport des particules, la méthode Monte Carlo

4 créer un orand nombre de narticuleg incident
T grang e ieg mcident

a v~ 2 (9333 (43 AAVIIIUAY MY phauva 8LV

elles au fur et @ mesure de sa progression dans les différents milieux traversés : ce

différentes interactions rayonnement-matiere avec des particules. Mathématiquement,
ces interactions rayonnement-matiére se définissent sous la forme de fonction de
densité de probabilité de variables aléatoires. Ces fonctions sont déterminées par les
sections efficaces différentielles d’interaction, obtenues expérimentalement par les

laboratoires de physique nucléaire et diffusées sous forme de bibliothéques. Elles

ol 4

caraciériseni 1 hisioire d’une pariicule @ pariir du libre parcours moyen enire deux
interactions successives, du type d’interaction, de 1’énergie perdue et de ’angle de
déviation ainsi que les caractéristiques des €ventueliles particules secondaires créees.

[10]

IL.1.3. Génération de nombres ai¢atoires
La génération de nombres aléatoires joue un rdle fondamental pour I’application
de la méthode de Monte-Carlo. La précision de la simulation dépend
directement de la qualité du générateur de nombres aléatoires utilisé. La
méthode de Lehmer, également appelée méthode de résidus de congruence, est
la plus communément utilisée. Les générateurs de ce type fournissent des

nombres pseudo-aiéatoires a partir d’une graine £ et de la relation suivante :

& = (A&—1 +B)moduloM. (IL1)

Ou A et B sont des constantes et 1 = 1,2, 3, .... La valeur modulo M est

I’ordinateur utilisé. Dans la mesure ou la série obtenue est périodique, on parle
de nombre pseudo-aléatoires. Une méme graine conduira toujours a la méme

série de nombres pseudo-aléatoires. Pour modifier la série, la graine doit &tre

16
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changée. La connaissance des distributions a échantillonner permet d’utiliser des
générateurs uniformes sur 1'intervaiie [0,if. [i1]
11.1.4. Estimation des erreurs :
Une quantité x calculée par méthode de Monte-Carlo n’a de signification que si
elle est associée a une erreur. Il existe différentes méthodes pour estimer cette
erreur. La démarche adoptée par les codes MCNP est la suivante :

— Soit N le nombre total d’histoires que 1’on souhaite simuler, la valeur

4

Ao

an ATt A 4 ~ 1
lllU_yCl 1< oL CSuuu:G BulVCl- 1

I=— Z T (IL.2)

Ou xj est la valeur estimée pour la i*™€ histoire.

— La variance associée est estimée a partir de Ia distribution de Xj :

‘ 1 N .
= \_JZ, Iy (IL3)

— Si les variables x; suivent une distribution normale, la variance de X est :

S 1.4
N K

La qu antite’ moyenne calculée X est présentée accompagnée de la valeur de
1t tandard s; de telle sorte que le résultat final qui i doit étre

considére est :

=T+ s- (IL5)

IL.1.5. Définition de la géométrie:
Les codes MCNP permettent de définir relativement aisée tout type de géometrie
complexe. Les géométries créées peuvent &tre visualisées en 2 dimensions.

Les codes MCNP considérent une géométrie comme un ensemble de volumes,
ersection et u

peuvent étre définies par des équations. Certains volumes simples sont

permettent de simplifier la construction d’une géométrie en définissant en

méme temps plusieurs surfaces. Les macrobodies disponibles sont une boite

17
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\

orthogonale orientée arbitrairement (BOX), un parallélépipede rectangle ( RPP),

i

une sphére (SPH), un cylindre circulaire droit (RCC) et un prisme hexagonai

droit (RHP ou HEX)).

Les cellules s’écrivent selon le format suivant : Ncell Nmat d ss imp : n ou
— Necell est le numéro identifiant la cellule,
— Nmat le numéro du matériau remplissant la cellule,

—d la dencité du matdri
q 12 densitic gu ma

densité atomique (1024 atomes.cm™ > ) et une valeur négative comme

une densité massique (g.cm‘—3 )i

_ gs sont les numéros des surfaces limitant la cellule. L’intérieur est

dissocié de Pextérieur par Pemploi du signe - Soit s = f(x,y,7)

. s (=4

=

’équation d’une surface. Sis = f(x,y,z) = 0, le point (x,y, z) est sur
la surface. Un point (x,y,z) est considéré comme étant a I'intérieur de la

cellule si s = f(x,y.z) < 0 et comme étant a I’extérieur si s = f(x,y,z)

>0,

— imp : n permet de définir I'importance appliquée aux particules n dans la

dans cette cellule est nulle. [10]

I1.1.6. Définition des matériaux et les sections efficaces:

La carte matériaux (MAT) permet de spécifier la composition des matériaux

remplissant les cellules ainsi que les sections efficaces a utiliser.

Elles se définissent comme suit : Mn ZAID;j fractionj aveci=1,2.3... , ou:

— Mn est le numéro du matériau,

— ZAIDj équivaut 8 ZZZAAA nnX ou a ZZZAAA, ZZ 7 étant le numéro

atomique et AAA la masse atomique du constituant i et nn est le numero

d’identification de la librairie de sections efficaces correspondant au type

de particule X .

— fractionj est la fraction atomique (vaieur positive) ou la fraciion

massique (valeur négative) du constituant i du matériau. [10]

18
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11.2.7. Définition de la source:

La carte SDEF permet de définir ia forme et ia position de ia source ainsi que ie
type des particules émises, leurs énergies et leurs probabilités d’émission.

Une source peut étre ponctuelle, surfacique ou volumique. De plus, sa définition est
liée au format de la géométrie. Pour simuler les sources radioactives dans

’organisme définies au moyen des structures répétées, nous avons considéré trois

Plusieurs sources ponctuelles peuvent é&tre définies avec des probabilités
d’émission différentes.

— Source distribuée uniformément dans une ou plusieurs région(s) :
I’utilisateur doit définir les bornes du voxel élémentaire en cm. De plus, le mot
clé CELL suivi d’un numéro de cellule va permettre au code d’appliquer la
méthode de réjection. Plusieurs régions sources, correspondant aux tissus ou
organes, peuvent étre définies avec des probabilités d’émission différentes.

— Source distribuée uniformément dans chaque voxel : I'utilisateur attribue a
chaque élément du lattice repéré par ses coordonnées X, y, z une probabilite
d’émission. [10]

1118 Grandeurs calculées:

MCNP propose six sortes de résultats, appelés tallies, pour les photons et les

électrons (Tableau 1L1). s sont repérés par la lettie F suivie d’uin chifire
correspondant a leur type. Plusieurs tallies peuvent étre définis dans un méme
probléme. Dans ce cas, le dernier chiffre correspondra au type du tally. Par
exemple, les tallies F6 et F16 sont deux tallies différents, associés par exemple a
des cellules différentes, tous deux de type 6. Tous les résultats fournis par

MCNP sont normalisés par le nombre de particules incidentes. [10]
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Tableau II.1 : Liste des tallies pouvant étre calculés par le code MCNP pour les

photons (P) et les éiecirons (E).

Tally Particules | Description F unité| *F unité

F1 P ou E Nombre de particules ou €nergie - MeV

des particules traversant une

F2 PouE | Nombre de particules a travers une 1/cm2| M eV
surface /cm

F4 PouE Nombre de particules a travers une 1/cm2| M eV
cellule Jem?2

s P Flux de particules en un détecteur] 1/cm2| M eV
point /cm?2

F6 P Energie déposée par unit¢ de MeV/g| jerks/g
masse dans une cellule

Fg P ou E ou Energie déposée dans une cellule Coups MeV

P/E

(1 jerk = 10° joules).
11.1.9. La structure du fichier d’entrée MCNP :

Les différents parameétres nécessaires a 1’écriture du fichier d’entrée sont décrits a

Paoids A nr T oo oteasties A7 Bohasrs RACNDP st notrtirda A
i UL, /O DU UVLUWILU U ULL LIVILIIUL 1VIIND VoL o

o
1 ailvuv

-
a

ifférents volumes

o,

&
combinées entre elles afin de définir des cellules représentant les
de la géométrie.
- Le bloc « surfaces » : toutes les surfaces simples nécessaires a la conception des
cellules y sont répertoriées.
- L.e bloc « données » : dans ce bloc toutes les données nécessaires au calcul sont
spécifiées. Les principaies sont ies suivantes :

o Données « matériaux » : toutes les compositions des matériaux nécessaires a la

modélisation y sont listées. C’est dans cette partie que 1’on spécifie également les
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bibliothéques de sections efficaces différentielles d’interaction que ’on souhaite
uiiliser.
o Données « source »: il permet de décrire tous les paramétres de la source tels que le
type de particules émises, leur spectre d’énergie, la position et la répartition
géométrique de 1’émission, etc.

o Parametres de simulation : il regroupe un certain nombre de cartes permettant de

résultat désiré a 1’issue du calcul. [10]

La structure du fichier d’entrée MCNP est présentée dans la figure I1.1 :

Message Block 1 Optional
Blank Line Delimiter 5
Title Card

Cell Cards

Blank Line Delimiter
Surface Cards

Blank Line Delimiter
Data Cards

Blank Line Terminator Recommended
Anything Else Optional

Figure IL1 : La structure du fichier d’entrée MCNP. [12]

[i.1.10. Principe de fonctionnement du Code MCNP :

Apres avoir défini une géométrie particuliere, les positions des sources, ainsi que la
composition de chacun des matériaux, le programme génere, lors de son exécution,
une particule en une position aléatoire de la source et la suit ensuite jusqu’a sa « mort
». Cette derniére peut survenir par absorption, par fuite, par fission, etc... suivant la
. Les événements durant la durée de vie de la
particule sont simulés s€quentiellement. [13]

La figure I1.2 représente le schéma du fonctionnement du code MCNP.

(]
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Figure I1.2 : Organigramme de simulation Monte Carlo (MCNF).

IL2. Types de géométrie des fantomes:

Les modeles des fantdmes sont a I’heure actuelle trés utilisés pour une représentation
plus ou moins complexe du corps humain dans des modélisations impliquant des
rayonnements ionisants (radioprotection, médecine nucléaire, ...) ou non-ionisants
(effets des rayonnements électromagnétiques par exemple). Tl existe a I’heure actuelle
deux types de modeies :

Les modéles mathématiques, simples a utiliser mais représentant le corps humain de
maniére assez peu réaliste, et les modeles voxélisés, plus complexes mais
représentant de maniere beaucoup plus précise le corps humain, [10] elles sont crées a
partir de son image anatomique CT ou IRM. [14]

TL.2.1. Modales

AvAaviavavy

type est le fantdome développé dans le cadre du Comité du MIRD (Medical
International Radiation Dose), modeéle créé¢ par W.S. Snyder en 1969 (Figure IL.3).
Ces modeles ont généralement utilisés ’homme et la femme de référence définis par
la Commission Internationale de Protection Radiologique (CIPR) initialement dans la
publication 23 et plus récemment dans la publication 89. En médecine nucléaire, six

modeies oni éi¢ délims par Cosiy ei Eckerman. Ces modéies repreésenieni un
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nouveau-né, des enfants de 1 et 15 ans et un adulte. Ils sont hermaphrodites, c’est a
dire qu’ils possédent les organes des deux sexes. Le modele de I’adolescent de 15 ans
était initialement utilisé pour représenter la femme adulte. En 1995, Stabin a défini

quatre nouveaux modéles mathématiques [14].

Figure II.3 : Représentation du fantome MIRD
I1.2.2. Modéles voxélisés :

Grace aux avancées de I’imagerie médicale, de nouveaux fantdmes numériques
appelés fantdmes voxélisés ont vu le jour. Ces fantdmes sont créés a partir d’images
issues de 1’imagerie médicale tomodensitométrique (scanner) ou par résonance
magnétique (IRM). Dans ce modeéle, plus précis que celui proposé par le modele
mathématique, le corps humain est représenté sous forme d’une matrice composée de
petits cubes nommés voxels (anglicisme pour élément de volume) dont le volume est
créé en donnant une certaine épaisseur a la coupe de I’examen transformant le pixel (2
dimensions) en voxel (3 dimensions). Ensuite, les différentes coupes sont juxtaposées

créant ainsi une matrice en trois dimensions (Figure I1.4). [10]
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| PIXEL |

(a) (b)
Figure IL4 : Définition d’un voxel (a) et construction de la matrice en trois

dimensions (b).

De nombreux laboratoires, en particulier dans le domaine de la radioprotection, ont
créé des modeles voxélisés hommes et femmes. Ces modeles présentent 1’avantage
d’étre plus réalistes que les modeles mathématiques. Ils sont généralement segmentés
avec beaucoup de détails. Le modele de Zubal (figure 11.4) dont la taille et le poids
sont proches de ceux du modéle mathématique adulte de Cristy et Eckerman, est une
matrice de 128 x 128 x 243 voxels, composée de 68 tissus et organes. Le laboratoire
national allemand de radioprotection GSF (Forschunszentrum fur Umwelt und
Gesundheit, Allemagne) a également créé une famille de modeles voxélisés, d’ages et
de morphologies différentes. Des laboratoires brésiliens et japonais ont chacun
développé des modeles voxeélisés standards homme et femme, correspondant aux
morphologies moyennes de ces pays. Contrairement a la plupart des modeles
voxélisés obtenus a partir d’images CT ou IRM, le modele voxélis¢é VIP-man a été
créé a partir de photos des coupes transversales découpées dans un cadavre

préalablement congele. [14]
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e,

L §

Figure IL5: Modeéle voxélisé de Zubal
I1.3. Description générale de 1'accélérateur linéaire:

Dans ce paragraphe, nous donnerons une description globale de I’accélérateur
linéaire clinique ainsi que de ses composants principaux. L’accélérateur linéaire
clinique peut étre décrit de fagon générale en deux modules : le module de
production et d’accélération des électrons et le module de la téte de I’accélérateur.
L’accélérateur moderne typique offre trois gammes d’énergie en photons (6, 10 et 18
MV) et plusieurs gammes en €lectrons (6 4 25MeV) [15]. Le schéma d'un accélérateur

linéaire est présenté a la figure IL.5.

Les électrons produits dans un premier temps, a I’aide d’une cathode métallique
chauffée, sont ensuite soumis & un champ électrique constant (pour les
extraire),associé a un champ électrique alternatif (pour maintenir le faisceau
groupé).ils sont ensuite injectés dans un tube ol régne un vide trés poussé, et sont
Jfinalement ,accélérés sur une trajectoire linéaire de dimension finie par
I’intermédiaire d’une onde électromagnétique haute fréquence et de forte puissance,
fournie par un pilote et amplifier par résonateur-amplificateur (klystron) ou par un

magnétron.
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Le faisceau d’électrons, ainsi produit est soit délivré au patient, soit converti en X, par
rayonnement de freinage sur une cible de tungsténe insérée sur la trajectoire du
faisceau d’électrons.

N "_‘\\
Lo 8 Y
eccélératrice ' ) '

Bl — T S/

A
Faisceau \
primaire

(

1

= LA
Le klyszron
ou ragnétro Al mzntation
HT
R'_F driver
(si klystron) Le modulateur

Figure IL.6: Principe général de fonctionnement des accélérateurs linéaires

A la sortie, la configuration horizontale de la machine fait en sorte que le faisceau
doit étre courbé et redirigé verticalement en direction du patient. Un champ
magnétique est utilisé pour contraindre les électrons a effectuer une rotation pour
ensuite sortir par une fenétre. Dans notre cas, le faisceau passe dans un aimant de

recourbement qui effectue une boucle de 270° a l'aide d’un champ magnétique.
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Figure IL7 : Schéma d’un accélérateur linéaire électrons-photons (Varian 2100C)
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CHAPITRE III : MODELISATION DES FAISCEAUX DE PHOTONS 6MV
AU MOYEN DE MCNP

Pour notre étude, la modélisation de la téte de I’accelérateur a porté uniquement sur la
cibie, ie coilimateur primaire, ie cone égalisateur, la chambre d’ionisation et les
méchoires supérieures et inférieures, le reste de ’accélérateur n’étant pas nécessaire

pour ce travail.

IIL1. Présentation du Clinac 2100C:

modéles en mode photons. Le fonctionnement du Clinac 2100C en mode photons est
schématisé suivant la Figure IIL1. Le faisceau d’électrons est tout d’abord accéléré
puis projeté sur une cible de numéro atomique élevé afin de produire des photons X
de freinage. Ces rayons X sont ensuite filtrés et collimatés a I’aide de différents
accessoires pour obtenir un faisceau de la taille et d’énergie voulues. La premiere

S
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de collimateurs mutilames (MLC- Multi-Leaf Collimator). Composés, par éxemple,
d’une série de 120 lames de tungsténe juxtaposées pouvant se mouvoir
indépendamment les unes des autres, les MLC peuvent ainsi donner la conformation

souhaitée.

N
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CHAPITRE III : MODELISATION DES FAISCEAUX DE PHOTONS 6MV
AU MOYEN DE MCNP

Collimateurprimaire }

Cone ¢galisateur

% Chambre d ionisation l

o {Lcsméchoircs l

Figure IIL1 : Coupe d’un accélérateur linéaire Clinac 2100C
IIL.2. Modélisation de la téte du Clinac 2100C 6 MV :

A partir des données géométriques fournies par le constructeur Varian, nous avons
réalisé une modélisation par le code de calcul MCNP de la téte d’irradiation du Clinac

2100C pour une tension d’accélération de 6 MV.

Nous avons pris comme point de référence & notre simulation le centre de la cible. La
géométrie est représentée dans un systéme de coordonnées cartésiennes orienté vers le

haut.

Dans notre modélisation, le terme source (faisceau incident) a été représenté par un
disque de 0,25 cm de rayon et de 0.01 cm d’épaisseur placé a 0,025 cm derriere la

cible (Figure I11.2).

C 14— Pland’émission des électrons

Cible de cuivre

Cible de tungstene

Figure III.2 : Modélisation géométrique de la source et de la cible
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Le collimateur primaire est modélisé sous la forme d’un cylindre en alliag

e de

tungsténe évidé par un cone dans lequel nous avons modélisé la cible. Cette dernicre

est constituée de deux cylindres : le premier en cuivre et le second en tungstene.

Pour modéliser le cone égalisateur, nous avons utilisé une superposition de 3 cones et

un cylindre circulaire tronqué en fer [16]. La chambre d’ionisation modélisée sous la

forme d’un cylindre de coordonnées (z1, 22,x,y,R)=(14,15,0,0, 2.5).

Les machoires supérieures et inférieures sont modélisées a 1’aide de quatre

parallélépipédes en alliage de tungsténe.

Cette modélisation est présentée dans la Figure IIL3.

Cible

Collimateur
primaire

Cone
égalisateur

Les machoires

(a)

(b)

Figure IIL3 : Visualisation en trois dimensions (a) et en coupe (b) de la modélisation

de la téte du Clinac 2100C 6 MV.
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I11.2.1. L’espace des phases

De plus en plus utilisés pour les modélisations d’accélérateurs linéaires, les espaces
des phases permettent de recueillir ’ensemble des données concernant les particules
incidentes (type, énergie, poids, direction, etc.) dans un plan de référence. Ces
données sont stockées dans un fichier afin d’étre utilisées en tant que nouveau terme
source. Ils permettent donc de ne plus simuler les électrons incidents ainsi que leurs
transports et leurs interactions dans la téte de I’accélérateur. Ils servent de terme

source « secondaire » pour réaliser des calculs Monte Carlo.

Dans notre cas, ce plan de référence d’espace des phases est placé
perpendiculairement a 1’axe d’émission du faisceau d’électrons incident  la sortie du

cone égalisateur (Figure I11.4).

Plan de référence d’espace des phases

a

Figure IIL.4 : Visualisation en coupe de la modélisation de la téte avec I’espace des

phases du Clinac 2100C 6 MV
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I11.2.2. Spectre en énergie
En deuxiéme étape, pour définir la source secondaire (source de photons), nous avons
calculé la fluence du faisceau dans I’air & sa sortie du cbéne égalisateur pour la

configuration de 6MV. Le spectre d’énergie a été définit comme suit :

C ----- Définition de la source des photons
SDEF POS x y z ERG=d1 PAR=2 ( mode Photons)

SI1 L E1 E2 E3 ..... Emax $ Les énergies discrétes (MeV)
SP1 pl p2 p3 .... $ Flux de chaque énergie.

Pour simuler les rendements en profondeur et le profil de dose, nous avons modélisé
une cuve a eau parallélépipédique de 38 cm sur 30 cm de section avec une profondeur
de 38 cm dans I’axe du faisceau. L’entrée de la cuve a eau a été placée a une distance
de 100 cm de la cible. Pour déterminer les rendements en profondeur, nous avons
décrit des cylindres d’eau de 0.25 cm d’épaisseur et de 2.5 cm de rayon dans laquelle
nous avons effectué un tally *F8 mode photon-électron pour déterminer 1’énergie
déposée a cette profondeur. La simulation a été faite entre z=100 et z=131.5 cm

centrée en x=0 et y=0 sur ’axe du faisceau (Figure IIL.5).

Figure IIL.5: Visualisation en trois dimensions de positionnement des détecteurs pour

calculer le rendement en profondeur
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Pour le profil de dose, nous avons placé dans cette cuve, a 1.4 cm de profondeur, une
série de cylindres d’eau de 0.25 cm d’épaisseur et de 2.5 cm de rayon dans laquelle
nous avons effectué un tally *F8 pour déterminer la dose déposée a cette profondeur.
Ces cylindres ont été réparties sur une droite perpendiculaire au plan Z dirigée selon

I’axe x’x (Figure II1.6).

Figure I11.6: Visualisation en trois dimensions de positionnement des détecteurs pour

calculer le profil de dose

Une fois le terme source correctement défini, on modélise les rendements en
profondeur avec un champ carré de 10 x 10, 20x20 et de 40x40 cm? et comparer aux
rendements expérimentaux. Comme pour les rendements, le profil de dose a été
calculé pour le champ de 10x10 cm® Les resultats obtenus ont été compares aux

valeurs experimentales sur le Clinac 2100C du CAC de Blida.
IIL.3. La validation expérimentale

Nous allons dans cette partie présenter les différents outils utilisés pour la

modélisation de la téte du Clinac 2100C
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II1.3.1. Matériels utilisés

v Le simulateur MCNP5
Nous avons dans le cadre de ce travail utilisé la version 5 du code MCNP,
I’ensemble des calculs a été effectué sur un systeme d’exploitation monté

sur un processeur de 2,2 GHz et de 2 GB de mémoire.

Le matériel au centre de notre étude est un accélérateur linéaire médical Varian
2100C du service de radiothérapie du Centre anticancéreux de Blida(CAC). Notre
étude a porté sur sa configuration pour un fonctionnement en mode photons pour

la gamme d’énergie 6 MV.

v" Fantome d’eau semi-automatique (WP-300)

C’est un fantdme doté d’un mécanisme manuel de positionnement du détecteur et un

mécanisme de contrdle a distance, il comporte :

o Une cuve d’eau (30cm de largeur ,38cm de long, 38cm de hauteur) ;
o Une manivelle tournante ;
o Un support pour le détecteur;

o Un moteur RDM-100-3 de positionnement téléguidé d’un pas minimal de
0.001 cm.

o Le fantdme pése 6.4 Kg a vide et 50Kg lorsqu’il est rempli d’eau, le
déplacement de détecteur est verticale (2 une dimension) et atteint 25cm de

profondeur. [17]

Figure II1.7 : Le fantome d’eau semi-conducteur WP-300.
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v L’électrométre

C’est un électrometre commercialisé par PTW de type T10002-20714.

\

Figure IIL.8 : Electrométre Unidos type T1 002-207] 4.

v Thermométre

Sert & mesuré des températures dont la grandeur est comprise entre -50° a+150°+

0.20°C, il contient une sonde en acier inoxydable, de longueur /0cm avec une cable

de 1m.

Figure IIL9 : Thermométre.

v Le barométre
Le barométre est un instrument de mesure de la pression atmosphérique de type LAM

BRECHT.

Figure IT1.10 : Le barometre.
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v Chambre d’ionisation

La chambre d’ionisation (PTW) 31013 semi-flexible est une chambre cylindrique
scellée, étanche, de volume sensible de 0,3 cm 3. Elle est idéale pour les mesures de
dose précise et pour la mesure des distributions de dose dans les systemes de balayage
dans les fantomes d’eau.

Figure IIL11 : chambre d’ionisation semi-flexible Type (PTW) 3 1013,

Les données techniques Chambre d’ionisation PTW370/3 sont données dans le

tableau suivant :

3
Volume 0.3em
Réponse 10 nC/Gy
Fuite s+41A
Point de sur axe de chambre, 4 9.5 mm de la
R pointe de chambre
Tension de 400V minimum ; + 500V maximum
polarisation
Fuite de cable <1pC/(Gy-em)

Tableau III 1 : Données techniques Chambre d’ionisation PTW31013.
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I11.3.2. Méthode de mesure

Ce paragraphe décrit comment les mesures des caractéristiques de nos
faisceaux de photons ont été effectuées dans un environnement clinique afin

de valider les différents calculs Monte Carlo effectués.

Les mesures cliniques ont été effectuées au moyen d’un fantdme d’eau
WP-300 disponible au service de radiothérapie du centre de Blida. 11 est

utilisé pour mesurer les caractéristiques suivantes.

v’ Le rendement en profondeur
Le gantry de I’accélérateur Clinac 2100C a été placée a 0°, ainsi que I'angle
du collimateur; notre fantdme de profondeur 38 cm parallele au collimateur
et remplie d’eau est placée sous le gantry & une distance source-surface de
100 cm. A I’aide d’une chambre d’ionisation PTW31013 centrée a l'axe du
champ, on a procédé a une mesure de différentes charges en fonction de la
profondeur d’eau. Les  valeurs sont traduites en termes de doses. Ces

mesures ont été effectuées en 6 MV et pour différentes tailles de champs.

V' Le profil de dose
Avec le méme fantdme pour le méme accélérateur, nous avons au moyen de
la chambre d’ionisation PTW31013 effectué des mesures de charges en
condition « cross plane » (sens gauche droite). Ces mesures étant effectucs
14 cm de profondeur pour les faisceaux 6MV. Ces données traduites en

termes de doses pour permettre de tracer le profil latéral de doses.
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Les simulations Monte Carlo effectuées tout au long de ce travail nous ont
permis a la fois de vérifier certains processus physiques dans la téte de

Paccélérateur linéaire médicale et de mesurer les caractéristiques du faisceau

de photons.

IV.1. Spectre des photons de 6 MV :

Nous avons déterminé le spectre a ’aide du détecteur virtuel ou tally F4 (est une
carte utilisée pour spécifier le flux & travers la chambre d’ionisation). Nous avons
obtenu le spectre d’éner

| Spectre du faisceau de photon
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Figure IV.1: Spectre des photons pour la configuration 6 MV
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le milieu jusqu'a leurs disparition. Le spectre des photons est un spectre continu
compris entre 0 et I’énergie maximale des électrons incidents (6MV). L’énergie
" moyenne estimée par MCNP5 est égal & 1.62 MeV, et la largeur a mi-hauteur est

1.433 MeV. Ce résultat est comparable aux résultats obtenus dans les €tudes [18],
[19]

40



CHAPITRE IV : RESULTATS ETDISC}JSSIONS

IV.2. Le rendement en profondeur de dose
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homogéne (cuve d’eau) nous a permis de tracer pour différentes tailles de

champs, ies courbes suivantes :

Les figures ci-dessous présentent les courbes expérimentales et calculées par MCNP
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tailles de champs : 10 X 10, 20 X20 et 40 X 40 cm®.

RPP RX 6MV
Champ : 10x10 cm?

20 | | | 1 | | 1
| 1 1 } I —— expérimentale '
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Figure IV.2 : Rendement en profondeur de dépét de dose dans un fantome d’eau

pour un faisceau de photons de 6 MV pour les tailles de champs : 10 X 10 cm’
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RPP RX 6MV
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Figure IV.3 : Rendement en profondeur de dépot de dose dans un fantome d’eau

pour un faisceau de photons de 6 MV pour les tailles de champs : 20 X 20 cm’
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Figure IV.4 : Rendement en profondeur de dépét de dose dans un fantome d’eau

pour un faisceau de photons de 6 MV pour les tailles de champs : 40 X 40 cnt’
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CHAPITRE IV : RESULTATS ET DISCUSSIONS

On note que la zone de « build-up » augmente a cause de I'accumulation de dose
crée par les photons primaires incidents, les photons diffusés téte, les électrons de
contamination, les photons et les électrons diffusés dans le fantdbme jusqu’a
I’obtention de la dose maximale en profondeur. Celles-ci sont dues aux différents

i mraras  rnberactiosy ninbrsnonra tiens =
WO N Llilwvivviuiivial l—lll\.’"vll AALALIWA Y, AJG VIV

par I’atténuation exponentielle de la dose en fonction de la profondeur.

On remargue un grand décalage dans dose & Pentré, la dose a Pentré expérimentale

st plus grande que la dose simulée et la différence est de 5.23% pour le champ
1nx10cu2 elle est 6.

1 5 wiiw u

\O

30

-3

pour rle hamp 20%20 m’nz et 7.119% nour le cham mp n 40x40

vm iv wa

"

cm”.
Dans la région de « build-up », on remarque que les courbes simulées s’ajustent
convenablement aux mesures. Cet effet est observé jusqu’au point de dépdt

maximum de dose.

Aprés Ie « build-up », Ia partie descendante de la courbe; il apparait un petit
décalage entre les courbes obtenues par simulation Monte Carlo et celles par les

mesures. Pour le champ 10x10 cm? , il est de 0 & 4.43% au maximum, alors que pour
p que p
» varie de 0.14 a 4.90% au v

expérimentalement pour valider notre modele. La différence entre I’expérimentale et

le simulé pour chaque point a été définie comme :
Différence(%)= [(Caicui¢-Mesure)/Mesure] xi00. [20].

La différence entre I’expérimentale et le simulé est présentée sur le tableau IV.1 :

Profondeur (cm) | expérimentale | simulée erreur relative | Différence(%)
de la valeur
simulée (%)
0,5 86,1 90,61 0,4 5,23
1 99,16 99,94 0,4 0,77
1,4 100 100 0,41 0
2 99 98,56 0,41 0,44
2,5 97,3 96,96 0,42 0,34
3 95 96 0,42 1,05
'2 q QQ N A N an N oMo
2,2 z< 93,73 U, 44 y,/0
A O1 9% o e T = s
; 71,2 90,72 0,43 0,52
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4,5 88,4 88,23 0,44 0,19
5 85,4 87 0,44 0,69
5,5 84,8 84,87 0,44 0,08
6 82,5 82,77 0,45 0,32
6,5 80,1 80,38 0,46 0,34
7 78,8 78,77 0,46 0,03
7,5 76,8 76,01 0,47 1,02
8 74,4 74,93 0,48 0,71
8,5 72,4 72,95 0,48 0,75
9 71,2 71,1 0,49 0,14
9,5 68,7 68,82 0,49 0,17
10 67,1 67,83 0,5 1,08
10,5 65,9 65,4 0,51 0,75
11 63,7 64,42 0,51 1,13
11.5 62,2 63,14 0,52 1,51
12 60,4 61,3 0,53 1,49
12,5 58,8 58,88 0,54 0,13
13 57,5 57,38 0,54 0,20
13,5 35,1 55,23 0,55 0,84
14 54,3 54,85 0,55 1,01
14,5 53,3 53,37 0,56 0,13
i5 51,5 51,53 0,57 0,05
15,5 50 50,02 0,58 0,04
16 49,2 49,51 0,58 0,63
16,5 47,5 47,9 0,6 0,84
17 46,1 47,64 0,6 3,34
17,5 45,7 45,67 0,61 0,06
18 44.6 4439 0,62 0,47
18,5 43 13,87 0,62 2,02
19 41,8 4237 0,63 1,36
19,5 40,7 41,48 0,64 1,91
20 39,2 40,8 0,65 4,08
20,5 38,2 38,72 0,66 1,36
21 37,3 37,84 0,66 1,44
21,5 36,6 36,5 0,67 0,27
22 35,3 35,25 0,68 0,14
22,5 34,6 34,09 0,69 1,47
23 34,1 34,3 0,7 0,58
233 328 34,5 0.7 5,18
24 31,9 32,9 0,72 3,13
24,5 31,2 32,76 0,73 5
25 30,2 31,54 0,73 4,43
25,5 29,2 30,39 0,74 4,07
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26 28,4 28,54 0,75 0,49
26,5 27,7 28,19 0,76 1,76
27 27 28,05 0,77 3,88
27,5 26,2 26,89 0,78 2,63
28 25,7 25,97 0,79 1,05
28,5 252 25:52 0":79 1:25
29 24,4 24,76 0,8 1,47
29,5 23,9 23,55 0,81 -1,46
30 23,3 2329 0,82 -0,04
30,5 22,8 22,95 0,83 0,65
31 22,3 22,56 0,83 1,16
31,5 21,9 22,06 0,83 0,73

Tableau IV.1 : Comparaison entre les valeurs expérimentales et simulées pour le

rendement en profondeur du champ 10x10 cm’

La différence entre I’expérimentale et le simulé pour le champ 20x20 cm® est

présentée le tableau 1V.2 :

Profondeur (cm) | expérimentale simulée erreur relative Différence(%)
de la valeur
simulée (%)

0,5 87,533 93,6 0,4 6,93
1 99,898 99,93 0,4 0,03
1.4 100 99,35 041 0,65
2 98,9 98,57 041 0,33
23 96,4 96,96 0.42 0,58
3 95,7 96,01 ) 0.32
3,5 937 93,73 U:,; 0,03
4 91,5 91,7 0.43 0,22
45 90,1 90,23 - 0,14
5 885 87,00 0.44 | 0,58
5,5 86,3 85,86 0.44 0,51
6 84,1 83,78 0.45 0,38
6.5 82,7 82,38 0.46 0,38
7 80,9 80,77 0.46 0,16
7,5 79,3 78,99 0.47 0,39
8 78 76,91 0.48 1,39
8,5 76 73,95 0.48 2,69
9 73,9 73,11 0.49 1,06
9,5 72,4 71,82 0.49 0,80
10 712 69.81 6,5 1,95
10,5 69,2 68,4 0.51 1,15

s
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11 67,7 66,42 051 1,89
11,5 66,2 65,14 0.52 1,60
12 65,1 63,3 0.53 2,76
12,5 63,4 61,87 0.54 2,41
13 612 60,37 0.54 1,35
13,5 60,5 55,23 0.55 2,74
14 59,3 57,85 0.5 2,44
14,5 57.5 56,36 0.56 1,98
15 36,5 54,53 r 3,48
15,5 55,4 54,02 e 2,49
16 53,7 52,52 0.58 2,19
16,5 25 50,91 - 3.02
17 51,9 49,65 o 4,33
17,5 50 48,66 0.61 2,68
18 492 47,38 0.62 3,69
18,5 48,9 46,86 0;62 417
19 47,7 45,36 0.63 4,90
19,5 463 44,46 0.64 3,97
20 45 43,79 0.65 2,68
20,5 44,1 42,72 0.6 3,12
21 42,8 41,84 0.66 2,24
21,5 41,7 40,51 0.67 2,85
22 40,9 39,25 0,68 4,03
225 398 38,08 0.69 432
23 38,9 373 57 411
235 38,2 36,5 o 4,45
2 37,7 35,9 070 4,77
243 36,5 34,76 673 476
25 357 34,54 - 3,24
25,5 34,9 33,38 0.74 435
26 342 32,53 - 4,88
26,5 33,1 322 P 2,71
27 32,4 31,75 0.77 2,01
275 31,9 30,89 0.78 3,17
28 31,6 29,98 0.79 5,13
285 30,6 29,51 Py 3,56
29 30,4 28,75 038 5,43
295 293 27,94 0.81 4,64
30 286 27,28 0.82 4,62
30,5 282 26,95 0.83 4,43
31 281 26,56 0.83 5,48
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L 31,5 27 26,05 0,83 3,51
Tabieau iV.2 : Comparaison entre les valeurs expérimeniales et simuiées pour ie
rendement en profondeur du champ 20x20 cm’
La différence entre expérimentale et le simulé pour le champ 40x40 cm? est
présentée le tableau IV.3 :
Profondeur (cm) expérimentale simulée erreur relative | Différence(%)

de la valeur
simulée (%)

0,5 89,452 90,63 0,4 1,32

1 99,391 99.81 01 0,42

14 100 99,4 -;}’:;1 0,60

s 98,4 99,25 0.41 0,86

2,5 o8 97.47 0,42 0,54

3 95.4 96,51 0,42 1,16

3,5 94,2 94,18 0,42 0,02

4 92,6 93,44 0,43 0,91

4,5 91,1 91,66 0.44 0,61

5 89,1 89,87 \,% 0,86

5,5 87,3 87,57 0,44 0,31

6 85,9 85,8 0.45 0,12

6.5 843 85.33 0.46 1.22

7 82,6 84,58 0,46 2,40

7,5 81 82,49 0,47 1,84

R 79,6 79,95 0.48 0,44

85 775 773 U% 0,26

9 76,5 76,9 0,49 0,52

9,5 75,3 75,83 0,49 0,70

10 73,6 74,16 0.5 0,76

10,5 71,9 73,03 0.51 1,57

11 71,4 71,54 0,51 0,20

115 69,0 70,33 0,52 0,62

12 68,1 68,56 0,53 0,68

2.5 66,5 67.36 0,54 1,29

13 65,8 66,46 0,54 1,00

13,5 63,7 65,55 0.55 2,90

14 62,7 64,32 0,55 2,58

14,5 61,9 62,67 0,56 1,24

15 60,7 61,20 0.57 0,97

15,3 58,7 60,75 0,58 3,49

16 57.6 58,87 0,58 2,20

16,5 57,2 57,15 0.6 0,09

17 55,7 55,87 0.6 0,31
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17,5 54,4 55,32 0,61 1,69
18 53,6 54,37 0,62 1,44
18,3 52,9 53,81 0,62 1,72
19 51,7 52,78 0,63 2,09
19,5 50,3 51,01 0.64 3,20
20 298 51,27 0.65 2.95
20,5 484 50,23 0,66 3,78
21 46,9 49,12 0.66 4,73
21,5 46,4 47,86 0,67 3,15
2 45,8 46,11 0,68 0,68
22,5 445 45,53 0.69 2,31
23 433 44,67 0.7 3,16
235 428 4389 07 2,55
24 42 43,27 0,72 3,02
24,5 41,1 42,49 0.73 3,38
25 41 42,08 0.73 2,63
25,5 39,7 40,55 0,74 2,14
2 38,6 39,92 0.75 3,42
26,5 37,9 39,68 0.76 4,70
27 373 3942 0.77 5.68
27,5 36,3 38,38 0.78 5,73
28 352 37,64 0.79 6,93
28,5 34,6 37,06 0,79 7.11
29 342 35,62 0.8 4,15
29,5 33,1 34,63 0.81 4,62
30 32,7 34,17 0.82 4,50
305 32.8 341 0.93 3,96
31 31,9 33,04 0.83 3,57
31,5 30,8 32,29 0.83 4,84

Tabieau IV.3 : Comparaison enire les valeurs expérimentales et simulées pour le

rendement en profondeur du champ 40x40 cm’

L’énergic moyenne de la gaussienne en énergie du faisceau d’€lectrons
primaire n’est pas correctement ajustée (6 MeV)

Le nombre de particules dans la simulation est limité.

I’accélérateur.
Une fluctuation statistique des résultats MC et les fluctuations dans 1'eau

(fantdme) lors de mesure.
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" PR - ®

T o astt P o~ vsaa
1.8 1avuiCdu >Sulvalit prosCLLC ulIc

simulées du point de dépdt maximal de dose en profondeur dans le cas d’un faisceau

- vy

de photon de 6 MV :

Taille de champs (cm?) 10X 10 20X 20 40 X 40
Mesures (cm) | 1.4 1.4 | 1.4
MCNP (cm) 1.5 1.5 1.25
Différence en mm 1 1 0.15
Erreurs relatives(%) 114 131 2.25

Tableau IV.4 : Comparaison entre les valeurs expérimentales et simulées du point

de dépot maximal de dose en profondeur dans le cas d’un faisceau de 6 MV.

On constate que la dose max se déplace vers la surface quand la taille du champ

augmente a cause de augmentation du diffusé dans un niveau de profondeur.

Ces résultats sont en bon accord avec les résultats donnés dans la littérature [18],
[20], [7] et [19].
Certaines grandeurs dosimétriques peuvent étre définies a partir de la courbe de

rendement en profondeur : la dose 2 la surface, la dose de sortie et la profondeur de

amm ey ey Y s

A A~ 2 . ¥t
1iaAaiuiin Ut L1

v amt e F T
1UL \iuc}. ZLmax- |

1
1

sur la figure ci-dessous.
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l Profile de dose a 1.4 cm-champ 10*10 cm2
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Nous avons comparé le résultat du simulé av
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pour un faisceau de 6MYV en photons

se a 1.4 cm de profondeur pour un champ 10 X 10 cm’

ec le résultat d’expérimentale pour

leauIV.5:

valider notre modele.
La différence entre I’expérimentale et le simulé est présentée sur le tab

Position (mm) expérimentale simulée 1)1..ére..ce("/e)ﬁ|
o 100 100 o ‘

2,5 99,25 100 0,75

5 99,3 99,90 0,60

N 99.35 99.50 0.15

10 99,55 99,50 0,05

12,5 99,55 99,46 0,09

15 99,75 99,23 0,52

17,5 99,89 98,98 0,91

20 99,55 98,98 0,57

22,5 99,85 98,81 1,04

25 100,12 58,00 1,51

27,5 100,24 98,57 1,66

30 100,04 98,45 1,58

32,5 100,04 98 45 1,58

35 99,06 98,50 0,56

37,5 99,16 98,06 1,10

40 98.66 97,66 1,01

42,5 98,07 97,86 0,21
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4,395

araison entre les valeurs expérimentales et simuldes pour le

Tableau IV.5 : Comp ;
profile de dose du champ 10x10 cm

On remarque que les valeurs obtenues par simulation avec MCNP5 fluctuent autour

du plateau. Ceci est dil a la faiblesse de notre statistique plus haut évoquée ; Cela se
justifie dans nos calculs par les valeurs des erreurs obtenues de 0.89 a 3.45%. Un
choix approprié¢ du nombre de particule du faisceau d’électrons primaire permettrait

ect de la courbe simulée 3 Pexnérimentale,

Notons que la cloche du profil de dose est presque ajustée a celle du profil

MeV semble étre la bonne énergic moyenne pour la distribution gaussienne en
énergie et 1.433 MeV de la largeur a mi-hauteur.

Pour une meilleure comparaison entre I’expérimentale et le simule, nous avons
considéré trois régi ; .
sidéré trois régions dans nos profils y compris (1) la zone homogene et

symétrique du champ, (2) la région de la pénombre, et (3) région plat ou ombre. Pour

ia premiére région la différence locales ont €€ jusqu'a 1.66%.
Pour la deuxiéme région, la différence locale de 18.88 % a été observée. Dans la

calculer la différence par ce qu’on n’a pas les valeurs expérimentale.

La sensibilité¢ des résultats de la simulation est obtenue par la connaissance des

paramétres d'entrée, comme la position, la direction, 1'énergie du faisceau de photons

les matériaux, et tous les densités des composants ; la cible, collimateur primaire, le

filtre....etc. pour avoir une meilleure modélisation de la téte d’accélérateur.
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Conclusion

En radiothérapie, il existe des outils informatiques qui permettent de piloter des
dispositifs médicaux de plus en plus complexes avec précision.

Parmi ces outils, le code MCNP qui nous a permis da

e ra adint anie din CA Bl

feie] LU 5L uuu.\.u leJ.V MU LA

Cela fit aussi la possibilité d’approfondir notre maitrise des rouages du code
MCNP pour la gestion de 1’espace des phases depuis la création de son fichier
jusqu’a son ufilisation comme source de particules dans les simulations de dépot de
dose en radiothérapie.

Cependant, les courbes de rendement en profondeur et de profil de dose obtenues par
fantome homogéne pour la gamme SMV nous moniic, que nous
avons trouvé un bon accord entre le simulé et I’expérimentale.

Afin de rendre possibie 1"utilisation du code Monte Carlo en clinique, ia durée des
calculs doit tre réduite par I’incorporation de nouveau moyen de calcul encore plus
performants et rapides.

1 apparait donc gue le code MCNP fait Pobiet d’un contrdle de performances

approfondi afin de garantir la qualité et la sécurité des traitements par radiothérapie.

383 Es3 S S8 NS A oLVL LI ¢

Notre travail sera la base pour d’autres simula ions dans la gamme 18MV, et la
simulation en mode électrons.
Par la suite, on simule un fantdme voxélisé représentant le patient pour calculer la

dose recue par la tumeur et les organes a risques.
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Annexe A :
Présentation d’un fichier d’entrée au format MCNP pour le spectre de 6MV

¢ Created on: Saturday, April 23, 2011 at 20:06

c******************************************

¢ *H#*%  This program is a simulation *##*x*
¢ ¥kk*k  ofhead accelerator of — ***#**

g RERYE Clinac 2100C R

¢ Rk skok ke sk ookl stk kol kot sk skok s skok o sk ok sk sk ofodeskok ook sk kosk sk ok ok

c
c***********************************
¢ ¥*¥¥*  Definition of cells *****
G***********************************
¢ Air

1 7 -0.001205 -2#4

:

¢ Concrete (Béton)

2 0 -12
¢ Void
3 0 1

c Target 2

5 1 -1935#((6:-7)5:-4))
¢ Primary Collimator

6 1 -1935#(9:-13 -8 :-11:-10:(-11 12 ))
c Filter

7 3 -787#(15(14:-15)1617)

¢ Electron source

12 7 -2.9¢-006 (36-35-34)

13 7-0.00029 -108

imp:p,e=1

imp:p,e=0

imp:p,e=1

imp:p,e=1

imp:p,e=1

imp:p,e=1

@ sk sk stk ok o sk o oo fe s e s s se st s sk s sk sk s sk of s sk sk ool sk sfe skt

Annexe



Annexe

¢ ##*** Definition of geometries *****

e st st st b she sle sl st sl s 12 sl sle s e e st s s she s s s ahe s s sl s sl sl sl sl sl sl sl sl sl sl sl
(C T A AR 5 S e e e s e e e e e s e e sk sk e e sk sk sl sl sl el g

¢ null
1 rpp-155155-155 155 -155 155
2 1pp-150150-150 150 -150 150
¢ Target 1
3 r1ec0000060.0630.3
¢ Target 2
4 r1cc000000.06350.301
5 rcc 000.0634 00 1.026 0.301
6 rcc 0 0-0.254 0 0 0.524 0.889

n

¥
vl

~ony

nosooa T ERA N
=U. L0 U 1.044 V.0

n

7 iccGO
¢ Primary Collimator
8 rcc0-8.890.508012.448 01.27
9 1cc00-2.54006.9853.557
10 rcc0-8.896.19017.399 0 0.4445

- VT l'\4 NN L5790 ™ T£ N 770
IVVU WV /.79 VU VU=-0.0J0 4£.1UVU.0/0

(=g

11
12 rcc004.44400 3.49352.54
13 rcc00-2.55001.80.302

c filter

14 trc0012.446 0 0-3.294 2.54 0.002

~ NN 1Y AA DD
(VAR VN v v

A A1
T T i

1
=1.F

it
w

ir
16 rcc0012.445000.152 3.81
17  trc0012.596 0 00.749 2.79 1.58

¢ Electron source

34 ¢/z0-5e-006 0.3

c ok o ok ok e ke ke sk sk sk shesheshe ok sk ok sk o sk sk o ok o o o ok sk ok ok sk ok sk sk sk sk sk sk ko ok

o HEREE DNiafinvhnn nf matenale SRR
< 20N Ci TNawerial

LriLiU L

e



c ok ok ok o o ok sk s ok ohe ke ok ok o ofe ke sk ok ok ofe ofe sk sk sk sk ok sl sk sk sk sk ok sk sk sk ok skskosk ok

mi
m2
m3
m4
moé

~

my/

74000.03¢
29000.03e
26000.03e
73000.03e
82000.03e

1000.02p

8000.02p

mode p e

sdef ERG=6.8 PAR=3 POS=0 0 -0.01 VEC=0 0 1 DIR=1 RAD=d1 EXT=0 AXS=00 1

si1 0 0.139

Y

5p1

~T Y
=411

i $ Copper
1 $ Tungsten
1 $iron

1 $Tantalum
1 $lead

2 Swaier

phys:e 10000011111

phys:;p 1000000

C

cut:e 6.8 0.30

E4:p 0 4816.8

nps 10000000

PROBLEM CUTOFFS

Annexe



Annexe B :

Annexe

Présentation d’un fichier d’entrée au format MCNP pour le rendement en profondeur

de champ 10*10cm’

¢ Created on: Thursday, May 19, 2011 at 09:39
¢ *¥¥**%  This program is a simulation %
c ####%  of head accelerator of = ###%%

g FHRER Clinac 2100C R

© H ARk ok sk ok ol ek sk sk sk sk sk ol sl sk ke sk ok sk ok sk o ok ok
<
© ke ok sk ke s ek etk s sk sk sk ok ko o

¢ *##%% Definition of cells **###%

¢ SRRk ck ok ko sk sk okt skokokokoskoskok kokoskokskok sk ok

c Air
T 7-0.00020 -2 #13 425 #21 #22 #23 #24 #15 #08 #29 #30 #31 #32 #33
#34 #35 #36 #37 #38 #39 #40 #41 #42 #43 #44 #45 #46 #47 #48 #49
#50 #51#52 #53 #54 #55 #56 #57 #58 #59 #60 #061 #62 #063 #64 #65
#66 #67 #68 #69 #70 #71 #72 #73 #T4 #75 #76 #77 #78 #79 #80 #81
#82 #83 #84 #85 #86 #87 #88 #89
< Concrete {(Réton}
2 0 -12
¢ Void
3 0 1
¢ Target 1

¢ 4 2 -896-3 imppe=l

¢ Target 2

¢ 5 1-1935#{6:-7)5:-4)) imp:p,e=1

¢ Primary Collimator

¢ 6 1-1935#9:-13:-8:-11:-10:(-1112)) imp:p,e=1

¢ Filter

¢ 7 3 -787#(15(14:-15)1617) imp:p,e=1

cl12 0 (36-35-34) imp:p,e=1



¢ chambre d'ionisqtion
i3 7-0.00029 (39-38-37)
c les detecteurs
15 6 1-44
¢ Jaws
21 1 -19.35-57
22 1 -1535-58
23 1 -19.35-59
24 1 -19.35-60
¢ fantome d'eau

25 6 1-61 #15 #28 #29 #30 #31 #32 #33 #34 #35 #36 #37 #38 #39

Liars LAy fiars Ay diax AL A LAY WA AN L Ly e e i e
AU L 9L H9D HA9G #90 #HA0 H9G 1 70 9T #OU HI L HIL #ID #I4 #ID

w2

#56 #57 #58 #59 #60 #61 #62 #63 #64 #65 #66 #67 #68 #69 #70 #71
#T2 #T3 #T4 #75 #16 #77 #78 #79 #80 #81 #82 #83 #84 #85 #86 #87
#88 #89

28 6 1-44 trcl=(000.5)

b2
\
[«
P
1
S
5=

31 6 1-44 trcl=(002)
32 6 1-44 trel=(002.5)

33 6 1-44 trcl=(003)

35 6 1-44 trclI=(004)
36 6 1-44 trci=(004.5)
37 6 1-44 trel=(005)

38 6 1-44 trel=(005.5)

40 6 1-44 trcl=(006.5)
41 6  1-44 trc=(007)
42 6 1-44 trcl=(007.5)

43 6 1-44 trcl=(008)

44

o
i
A
N
)
I

Annexe



45

47
48
49

50

52
53
54

55

57
58

59

(e

1-44

1-44
1-44
1-44
1-44
1 -44

1-44

1-44
1-44

1-44

trol={0 0 24

trcl=(009)
trel=(0 0 10)
trel=(0 0 10.5 )
trel=(0 0 11)
trel=(0 0 11.5)
trei=(00 12 )
trel=(0 0 12.5)
trel=(0 0 13)
trel=(0 0 13.5 )
trel=(0 0 14 )

)

wy

trcl={0 0 14.
trel=(0 0 15)
trel=(0 0 15.5)
trel=(0 0 16)

trel=(0 0 16.5)

trel=(0 0 17.5)
trel=(0 0 18 )
trel=(0 0 18.5)

trel=(0 0 19)

N
)

W

tre!={0 0 19.
trel=(0 0 20 )
trel=(0 0 20.5)
trel=(0 0 21)

trel=(0 0 21.5)

trel=(0 0 22.5)
trel=(0 0 23 )
trel=(0 0 23.5)

trcl=(0 0 24)

(V4]

b
J

&,
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77 6 1-44 trcl=(0025)
78 6 1-44 trci=(0025.5)
79 6 1-44 trcl=(0026)
80 6 1-44 trcl=(0026.5)
81 6 1-44 trcl=(0027)

82 6 1-44 trcl=(0027.5)

-’

83 6  1-44 trei=(0 028
84 6 1-44 trcl=(0028.5)
85 6 1-44 trcl=(0029)
86 6 1-44 trcl=(0029.5)
87 6 1-44 trcl=(0030)

e ] A
1-44 tici=(0 0 30.5)

o3
o2
<
(o}

89 6 1-44 trel=(0031)

c ok sk 2k o s ok ok ok 3 3k e ke sk s s ok she sk sk ot ok ok s sk sk sk ok sk ok o ok ok she skl sk ok ke ok ok

¢ ¥*¥¥¥¥ Definition of geometries *****
¢ nuil
1 1pp-155 155 -155 155 -155 155
2 rpp -150 150 -150 150 -150 150

¢ chambre d'ionisation

37 cz 2.5
38 pz 15
39 pz 14

c le détecteur

44 sz 97.31 0.25

57  1pp-9.398 9.398 -15.804 -3.866 28.067 35.687
58  rpp-9.398 9.398 3.866 15.804 28.067 35.687

59 rpp-17.328 -3.866 -10.795 10.795 36.703 44.323
60  rpp 3.866 17.328 -10.795 10.795 36.703 44.323

J€£ u
¢ fantome d'sau
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61 pp -19 19 -15 15 97.21 135.21

mode pe

C****************************************

¢ ¥#***  Definition of materials *#*%*

etk st sk ofe s ke ot s sl sk ke s sk ode st e o s ke ol seofe s ke o sk sk sk sk sk stk ol sk

mi
m2
m3

mbé

.
ur/

74000.03¢ i 3Tungsten

29000.03¢ 1 $Copper

26000.03¢ 1 Siron

1000.02p 0.67 $Water
8000.02p 0.33

0000.0Z2p  -0.000124 $ air

7000.02p  -0.755267 8000.02p  -0.231781 18000.02p -0.012827

imp:p 171r $1,89

imp:e 171r $1,89

sdef ERG=d1 CEL=13 PAR=2 POS=0 0 14.5 VEC=0 0 1 DIR=1 RAD=d2 AXS=00 1

a1
DIl

ani
Sp 1

L0 1.22450-01 2.44
6.1224e-01 7.3469E-01 8.5714E-01 9.7959E-01 1.1020E+00 &
1.2245¢+00 1.3469E+00 1.4694E+00 1.5918E+00 1.7143E+00 &
1.8367e+00 1.9592E+00 00 3.9184E+00 4.0408E+00 2.3265E+00 &
2.4490e+00 2.5714E+00 2.6939E+00 2.8163E+00 2.9388E+00 &

ALY 2 12T LNN
T J.1090 [AVAV)

30518400 2
14 o 11 VUV PoN

3. 3.30 y
3.4286E+00 3.5510E+00 3.6735e+00 3.7959E+4.1633E+00 &

4.2857et00 4.4082E+00 4.5306E+00 4.6531E+00 4.7755E+00 &
4.8980e+00 5.0204E+00 5.1429E+00 5.2653E+00 5.3878E+00 &
5.5102e+00 5.6327E+00 5.7551E+00 5.8776E+00 6.0000E+00

DO 2.895S3E
1.02223e-05 9.71890E-06 8.77690E-06 8.02747E-06 7.55607E-06 &
1.69527e-05 1.51839E-05 1.35461E-05 1.26527E-05 1.12546E-05 &
2.34284e-05 2.08003E-05 2.02100E-05 1.93065E-05 1.78034E-05 &

6.49925e-06 6.33925E-06 5.68258E-06 5.46002E-06 5.17841E-06 &

Annexe
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2.93044e-06 2.85813E-06 2.80136E-06 2.22518E-06 2.17037E-06 &

1.89586€-06 1.74528E-06 1.39103E-06 1.41884E-06 1.20170E-06 &
4.89435e-07 3.31428E-07 3.05267E-07 1.69709E-07 3.67324E-08
si202.5
phys:;p 1000000
phys:e 16000011111
¢ PROBLEM CUTOFFS
cut:;p 6 0.01
cut:e 6 0.30
*f8:p,e 152829303132333435363738394041 4243 444546

~ I’

- A ¥ s oA 73 o B P A N S s P le BV NP o
/ J0 JF UV LI VL LD V4 LD

ALY TN EY Ef KT DA DI L/ DT
40 4T DU O1 D4 23 04 00 0L D/

4
66 6768 697071727374757677 78 79 80 81 82 83 84
8586 87 88 89

nps 10000000
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Annexe C :
Présentation d’un fichier d’entrée au format MCNP pour le profile de dose, champ
10%10cm’
¢ Created on: Thursday, May 19, 2011 at 09:39

ek ok sk b sk ke o ok obe s ke o s sk sk ke ok o ke ok sk sk sk ke ok sk ok ok sk ok sk sk ks ook sk okok ok

¢ ****%  This program is a simulation *#***
¢ *¥##%%  of head acceleraior of ~ *####

G PR Clinac 2100C Rl

¢ hoteskosteskoot sk ok sk o sk ok se stk sk sk sk sk s sk sk sk sk sk stk stk skl sk feoseoksk ok

C

¢ ket ok e sk ook ofeok stk ook sk st ok stk sk skok sk sk sk skl skofok

¢ ¥*#¥¥% PDefinition of cells *¥¥%¥

© kR sk sl sk ok kok sk ook skt oksk ks sk ek ok ok ok ok
c Air
1 7-0.00029 -2 #13 #25 #21 #22 #23 #24 #16 #17 #18 #19 #20 #15 #26 #27

#28 #29 #30 #31 #32 #33 #34 #35 #36 #37 #38 #39 #40 #41 #42 #43 #44

i

¥ i it

I
J

lia-;r fiany iy iy i (IR i iV

H45 H40 H4T H48 #45 #50 #51 #52 453 #54 45

N
3

F:

=

)
O

[ab)
+:

-
O

G
+:

I
D

(o]

= =
») )

wu
+:

#62 #63 #64 #65 #66 #67 #68 #69 #70 #71 #72 #73 #74 #75 #76 #7

(9,1
(e
=3

#78
#79 #80 #81 #82 #83 #84 #85 #86 #37 #38
c #4 #5 #6 #7 #12
¢ Concrete (Béton)
2 0 -1z
¢ Void
3 0 1
¢ Target 1

c 4 2 -896-3

¢ 5 1-1935#(6:-7)5:-4))

¢ Primary Collimator

¢ 6 1 -1935#9:-13:-8:-11:-10:(-11 12))
c Filter

o 7 2
v I
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¢ Electron source
ciz O (36 -35-34)
¢ chambre d'ionisqtion

13 6 -1(39-38-37)

¢ fantome d'eau

15 6 1-44

i6 6 1-45

17 6 1-46

18 6 1-47

19 6 1-48

20 6 1-49
c Jjaws

21 1 -19.35-57
22 1 -19.35-58
23 1 -19.35-59

24 1 -19.35-60

25 6 1-61#16 #17 #18 #19 #20 #15 #26 #27 #28 #29 #30 #31 #32 #33
#34 #35 #36 #37 #38 #39 #40 #41 #42 #43 #44 #45 #46 #47 #48 #49 #50
451 #52 #53 #54 #55 #56 #57 #58 #59 #60 #61 #62 #63 #64 #65 #66 #67<ns1:XMLFault xmlns:ns1="http://cxf.apache.org/bindings/xformat"><ns1:faultstring xmlns:ns1="http://cxf.apache.org/bindings/xformat">java.lang.OutOfMemoryError: Java heap space</ns1:faultstring></ns1:XMLFault>