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Avant-propos

L’exercice de la these d’habilitation différant de celui de la these de docto-
rat (méme si le stress de la sauvegarde qui crashe au dernier moment est
foncierement équivalente dans les deux cas, surtout apres les mises a jour Mac
contituant un plaisir sans cesse renouvelé), je me permets ce petit avant-propos
afin d’ajouter un peu de contexte plus personnel et moins protocolaire a ce
manuscrit (un concept que j’ai honteusement volé & mon ex-chef/collegue et
néanmoins mari). Tout d’abord, je souhaite clarifier le titre de ce document :
je ne prétends bien évidemment pas répondre & la (vaste) problématique de
I’amélioration des plans de traitement de la hadronthérapie a moi seule, mais
présenter ma (modeste) contribution a I’édifice.

Concernant le format de ce document, I'université de Strasbourg spécifie sur
son site que le candidat a 'HdR envoie au Collége doctoral soit un ou plusieurs
ouvrages publiés ou dactylographiés, soit un dossier de travaux dactylographiés
accompagné d’une synthese de son activité scientifique portant un titre. Vous
constaterez a la lecture de ce manuscrit que j’ai opté pour la deuxieme option.
Certains me diraient que je me suis compliqué la vie, mais personnellement
j’ai, contre toute attente, pris plaisir & écrire ces pages (sauf l'introduction et
la conclusion, soyons francs), et j'espere que vous prendrez plaisir & les lire (qui
sait | Peut-étre méme l'introduction et la conclusion).

Je ne m’étais pas destinée a travailler sur la hadronthérapie quand j’ai fait
mes premiers pas dans le monde de la recherche, en temps que jeune thésarde
assez persuadée de ne jamais réussir a décrocher le précieux sésame du poste
permanent. D’ailleurs, je ne me destinais pas non plus a une carriere dans la
recherche, ayant 'ambitieux objectif lorsque j’étais enfant de devenir vendeuse
de chats. Cependant, devant le manque de perspective d’emplois que m’offrait
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cette carriere (statistique surprenante : il semblerait qu’il y ait moins de ven-
deurs de chats en France que de chercheurs), je dus revoir mes plans. C’est donc
un peu par hasard que je me suis retrouvée en post-doctorat au GSI (Darm-
stadt) sur cette thématique, en envoyant un mail sans trop y croire au chef du
groupe Biophysics, qui cherchait justement quelqu’un pour un contrat Marie
Curie (j’aurais tres clairement di jouer au loto ce jour-1a). C’est la-bas que j’ai
découvert la hadronthérapie, la vie dans un groupe de renommeée internationale,
la curry wurst (¢a, je m’en serai passé), et pu apprécier I'effervescence existant
autour d’un accélérateur de particules tel que le SIS. Le deuxieme chapitre de
ce document est d’ailleurs une synthese des résultats que j’ai obtenus durant
cette période riche en enseignements.

Apres deux ans de cantine allemande m’ayant appris & aimer la cuisine du
CROUS, et suite & un concours de maitre de conférence m’ayant permis de
rejoindre la grande famille des ”permanents de service”, je suis revenue en
terres alsaciennes afin de continuer a travailler dans ce domaine (et aussi, ne
nous le cachons pas, afin de pouvoir ENFIN re-manger des quantités totalement
déraisonnables de fromage). J’ai commencé ma carriére d’enseignant-chercheur
en septembre 2013, partagée entre le département Mesures Physiques de I'IUT
Louis Pasteur et le groupe anciennement CAN de 'IPHC, ou je passais mon
”temps libre a faire de la physique appliquée”. Quelques mois plus tard, la team
Hadron rejoignait feu le groupe ImaBio, devenu aujourd’hui le département
DRHIM. A 'PHC, je me suis impliquée notamment dans la conception d’un
plan de traitement pour les irradiations petit animal, utilisé pour le projet
rpPET et sur la plateforme PRECy, mais aussi sur la caractérisation de la ligne
d’irradiation du méme projet rpPET. J’ai choisi néanmoins de ne présenter
dans ce manuscrit que la partie plan de traitement, et de ne pas aborder les
différentes mesures auxquelles j’ai contribué sur cette ligne. A présent, mes
activités se focalisent sur la problématique des mesures de sections efficaces
des réactions nucléaires d’intérét pour la hadronthérapie, qui est 'objet du
dernier chapitre de ce mémoire. Cette derniére partie présente mon projet futur
dans la thématique de la hadronthérapie, dans laquelle j’espere poursuivre mon
travail le plus loin possible, malgré les temps difficiles que vivent aujourd’hui
la recherche scientifique en général, et la physique appliquée en particulier.
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Introduction

When I'm sad, I stop being sad and be awesome instead.
True story.
B. Stinson

Considéré comme un probleme de santé publique majeur, le cancer est aujour-
d’hui la premiere cause de mortalité en France, devant les maladies cardio-
vasculaires. L’institut national du cancer (INCa) estime que 382000 nouveaux
cas ont été diagnostiqués en 2018, pour 157400 déces cette méme année. Derriere
ces chiffres se cachent de grandes disparités entre les taux de guérison suivant
les types de cancers concernés et le stade de la maladie au moment du diag-
nostic, mais aussi entre les méthodes de traitement utilisées. Actuellement, la
chirurgie, la chimiothérapie et la radiothérapie sont les méthodes le plus cou-
ramment utilisées lors d’un traitement, et sont la plupart du temps combinées.
Malgré une augmentation constante du nombre de cas diagnostiqués depuis les
années 90, en grande partie due a la croissance de la population ainsi qu’a son
vieillissement, la part des déces imputables au cancer est en recul [Inc]. Cette
diminution s’explique en partie par la baisse de I'incidence de certains cancers,
par un diagnostic plus précoce, et par l'amélioration des techniques de soins.
En radiothérapie, par exemple, des outils d’irradiation stéréotaxique tels que
le CyberKnife permettent une délivrance de dose de haute précision a des vo-
lumes tumoraux inférieurs a 5 c¢m, alors que la chimiothérapie évolue vers les
thérapies ciblées, qui permettent un ciblage de la tumeur plus efficace.

L’évolution des méthodes de traitement passe également par I’émergence de
nouvelles modalités de traitement, telles que I'immunothérapie ou encore la ha-
dronthérapie. Cette derniere repose sur les mémes principes que la radiothérapie
conventionnelle, a savoir la destruction de la tumeur cancéreuse par 'utilisation
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de rayonnements ionisants, mais utilisant des ions (principalement protons et
12C) plutét que des rayons X. Clest des 1946 que le potentiel des ions pour
la radiothérapie est mis en avant [Wilson, 1946], et leur premiere utilisation
clinique remonte a 1954 au laboratoire LBL de Berkeley. La balistique favo-
rable offerte par les particules chargées, qui perdent la majeure partie de leur
énergie a la fin de leur parcours dans le pic de Bragg, ainsi qu’'une efficacité
biologique accrue pour les ions tels que le '2C, expliquent en partie I'essor de
la hadronthérapie observé ces dernieres années.

Cependant, cet avantage balistique s’accompagne également d’une contrainte
plus forte sur la maitrise des incertitudes liées a l'irradiation des volumes tumo-
raux. En effet, 'important gradient de dose au niveau du pic de Bragg implique
qu’un léger écart sur le parcours de ces particules dans la matiere peut en-
gendrer une sur-irradiation des tissus sains ou une sous-irradiation du volume
tumoral. La précision sur le parcours des particules est conditionnée par un
certain nombre de parametres, comme l'incertitude liée a I'imagerie, erreur de
positionnement du patient, changement de volume de la tumeur, changement
de ’anatomie du patient... En conséquence, suivant les centres de traitement,
des marges allant de 1 a 3 mm doivent étre ajoutées sur le volume a irradier
[Paganetti, 2012].

A ces incertitudes de parcours du faisceau incident s’ajoutent des incertitudes
sur la dose délivrée en elle-méme a la tumeur, qui proviennent notamment
des corrections apportées dans le plan de traitement pour la prise en compte
des effets biologiques, mais aussi des particules secondaires qui peuvent étre
générées par réactions nucléaires le long du parcours. En effet, les interac-
tions inélastiques entre le projectile et la cible produisent des particules secon-
daires plus légeres qui vont avoir un parcours distinct des ions incidents et,
par conséquent, un dépot de dose différent. Ces particules secondaires peuvent
contribuer & pres de 5% de la dose physique totale au niveau du pic de Bragg,
ne pouvant donc étre négligées. Ce sont également des particules ayant un haut
transfert d’énergie linéique (TEL) en comparaison aux particules incidentes :
par exemple, les particules a produites par l'interaction de protons de 160 MeV
dans un fantéme équivalent tissu ont un TEL compris entre 100 et 160 keV /um
tandis que le TEL du faisceau incident varie entre 1 et 12 keV/um [Grassberger
and Paganetti, 2011]. Le TEL étant directement 1ié & Defficacité biologique du
traitement, il est nécessaire de correctement prendre en compte les particules
secondaires produites lors d’une irradiation.

La réduction des marges des traitements ainsi que la meilleure évaluation
de I'impact des particules secondaires sur ces mémes traitements sont des
problématiques majeures de la hadronthérapie, puisque les incertitudes qu’elles
engendrent ne permettent pas d’exploiter pleinement ’avantage balistique des
ions. Par conséquent, I’amélioration des plans de traitement en hadronthérapie,
et donc de la délivrance de la dose au patient, passe par ces problématiques.

AMELIORATION DES PLANS DE TRAITEMENT EN HADRONTHERAPIE 4
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Ce manuscrit représente une syntheése de ma contribution passée et future sur
ce sujet précis, a travers quatre chapitres.

Le premier chapitre présente un bref historique et état des lieux de la thérapie
par particules chargées, ainsi qu’un rappel sur la physique de ces mémes parti-
cules chargées. Quelques notions sur les effets biologiques engendrés par cette
thérapie seront également présentés, pour finir sur la planification d’un trai-
tement et ses incertitudes. Le deuxieme chapitre se focalise sur la thématique
du suivi de dose par la détection de particules secondaires, qui est une des
pistes couramment proposée pour la réduction des marges via I’amélioration
de la précision sur l'estimation de la position du pic de Bragg. Dans cette
partie, je présente plus spécifiquement les résultats obtenus suite a des me-
sures sur les y-prompts émis lors de l'interaction d’un faisceau de 12C avec un
fantome de PMMA, effectuées au GSI (Helmholtzzentrum fir Schwerionenfor-
schung, Darmstadt) durant mes années de post-doctorat. Le troisieme chapitre
se concentre sur les développements réalisés autour d’études précliniques (in
vivo et in vitro), nécessaires pour une meilleure compréhension des effets bio-
logiques des particules chargées sur les tissus. Ces développements concernent
la mise en place d’un code analytique de plan de traitement pour les irradia-
tions en proton du petit animal (souris, rat,...), ainsi qu'une étude visant a
optimiser les parametres physiques, tels que ’énergie du faisceau, de ce méme
type d’irradiation. Enfin, le dernier chapitre s’intéresse a la mesure de sections
efficaces des réactions nucléaires d’intérét pour la hadronthérapie, a travers les
projets FOOT (pour FragmentatiOn Of Target) et CLIM (pour Cross-sections
of Light Ions Measurements). Contrairement aux chapitres 2 et 3 qui présentent
des résultats d’études finies, ces deux projets sont en cours, et constituent ainsi
la suite de mon travail au sein de I'IPHC.
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CHAPITRE 1

La thérapie par particules
chargées

Quelle physique ?

Mr D.
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1.1 Des rayons X aux particules chargées
Apparue durant la fin du 19°™¢ siecle, la radiothérapie s’est imposée comme
une composante essentielle de la thérapie contre le cancer. Cette modalité de
traitement utilise les propriétés ionisantes des rayonnements afin de détruire les
cellules cancéreuses. La combinaison de cette modalité avec la chirurgie et la
chimiothérapie est aujourd’hui devenue un standard, si bien que pres des deux
tiers des patients sont traités par radiothérapie. Les progres de la radiothérapie
au long de ces plus de 100 ans d’histoire sont principalement motivés par la re-
cherche d’une meilleure précision sur la dose délivrée au patient et une efficacité
biologique accrue. Le développement de nouvelles techniques de délivrance de
dose dans la radiothérapie X, telles que la modulation d’intensité (IMRT '), la
radiothérapie guidée par I'image (IGRT 2) ou encore la modulation d’intensité
volumétrique (VMAT 3) [Fontenot et al., 2012], sont autant d’illustrations de
cette recherche.

La radiothérapie au sens large utilise deux types de rayonnements : les rayons
X (ou 7), et les particules chargées (protons et '2C, principalement). La ra-
diothérapie X ”classique” représente la tres grande majorité des traitements
par radiothérapie, seuls 0,8% des patients étant traités par particules chargées
a travers le monde.

La hadronthérapie a été initialement proposée par Robert Wilson des 1946
[Wilson, 1946], pour traiter des tumeurs localisées profondément. Wilson mit
en avant ’avantage balistique, évident de prime abord, des particules chargées :
contrairement aux rayons X, ces particules perdent la majeure partie de leur
énergie a la fin de leur parcours. Ainsi, les premiers essais sur patient utilisant
des protons commencent au début des années 1950, mais sont vite limités par
la faible énergie des accélérateurs de ’époque. L’extension de la protonthérapie
a été lente en comparaison a la radiothérapie X conventionnelle. Les difficultés
techniques, le cout plus élevé et le manque d’évidences démontrant une plus-
value par rapport a la thérapie par photons X expliquent cette stagnation de
la protonthérapie sur une longue période.

Cependant, depuis le début des années 2000, la hadronthérapie, et plus par-
ticulierement la protonthérapie, connaissent un regain d’intérét : il existe au-
jourd’hui 67 centres en fonctionnement délivrant des traitements proton et 11

1. Intensity Modulated Radiation Therapy
2. Image-Guided Radiation Therapy
3. Volumetric Modulated Arc Therapy
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centres délivrant des traitements en '2C. La répartition de ces centres dans le
monde est présentée sur la Figure 1.1. Depuis 1954, un peu moins de 150000
patients ont été traités par protons, et un peu plus de 21000 par 2C depuis
1994 (données extraites de [PTCOG, Particle therapy co-operative group)).
D’autres particules chargées, telles que les ions hélium et oxygene, sont aujour-
d’hui également étudiées pour la thérapie : certains centres de traitement, tels
que le HIT & Heidelberg (Allemagne) ou MedAustron (Autriche), disposent de
sources pouvant produire des faisceaux a partir de ces particules.

© protons

o 12¢

FIGURE 1.1 — Répartition géographique des centres de traitements en proton
(bleu) et 12C (rouge). Le nombre de centres en construction est indiqué en grisé
(données extraites du site de PTCOG [PTCOG, Particle therapy co-operative
group)).

Actuellement, les indications thérapeutiques de la hadronthérapie concernent
principalement les cancers de l'oeil, les tumeurs cérébrales situées dans des
régions sensibles, et les tumeurs pédiatriques. La liste détaillée de ces indica-
tions pour chaque pays concerné est donnée dans le tableau 1.1. Néanmoins,
des études ont montré 'intérét des particules chargées dans le traitement de
certains cancers gastro-intestinaux. Par exemple, les travaux publiés par [Tera-
shima et al., 2012] et [Shinoto et al., 2016] montrent que la combinaison d’une
chimiothérapie & base de gemcitabine avec de la radiothérapie protons ou 2C
peut augmenter le taux de survie des patients a 2 ans a pres de 50%. A titre de
comparaison, les taux de survie a 2 ans avec un traitement combinant gemci-
tabine et radiothérapie X sont autour de 25% [Hong et al., 2008; Crane et al.,
2009; Ch’ang et al., 2011].

AMELIORATION DES PLANS DE TRAITEMENT EN HADRONTHERAPIE 8



CHAPITRE 1 LA THERAPIE PAR PARTICULES CHARCEES

Pays \ Groupe 1 (indications principales) \ Groupe 2 (indications potentielles)
e Tumeurs oculaires e Cancers du cou et de la téte
e Chordomes et chondrosarcomes e Tumeurs thoraciques

USA e Tumeurs de la colonne vertébrale | e Cancers abdominaux

e Hépatocarcinomes

e Tumeurs pédiatriques
e Patients avec des
génétiques

syndromes

e Cancers pelviens

Royaume Uni

e Chordomes de la base du crane et
du rachis

e Chondrosarcomes de la base du
crane

e Sarcomes des tissus mous

e Tumeurs pédiatriques

Ttalie

e Chordomes et chondrosarcomes de
la base du crane et du rachis

e Carcinomes adénoides kystiques
des glandes salivaires

e Mélanomes muqueux

e M¢élanomes oculaires

e Ostéosarcomes

e Tumeurs pédiatriques

France

e Chordomes et chondrosarcomes de
la base du crane et du rachis

e Tumeurs primitives de ’oeil

e Tumeurs pédiatriques

Pays-Bas

e Chordomes et chondrosarcomes de
la base du crane et du rachis

e Méningiomes

e Tumeurs pédiatriques

e Ré-irradiations

e Tumeurs des sinus paranasaux
e Carcinomes du nasopharynx
e Sarcomes rétropéritonéal

Canada

e Chordomes et chondrosarcomes
e Mélanomes oculaires

e Tumeurs pédiatriques

e Tumeurs bénignes du systeme ner-
veux central

e Tumeurs des sinus paranasaux et
de la cavité nasale

TABLE 1.1 — Indications recommandées pour la hadronthérapie dans différents
pays (d’apres [Durante and Paganetti, 2016]).

AMELIORATION DES PLANS DE TRAITEMENT EN HADRONTHERAPIE 9



CHAPITRE 1 LA THERAPIE PAR PARTICULES CHARCEES

1.2 La physique des particules chargées

La balistique favorable des particules chargées s’explique par la facon dont elles
interagissent avec la matiere. Ces interactions avec les atomes du milieu peuvent
avoir lieu soit avec les électrons, soit avec les noyaux des atomes cibles :

- La diffusion élastique sur un électron : elle n’a lieu que pour des parti-
cules chargées de faible énergie (< 100 eV).

- La diffusion élastique sur un noyau atomique : ce type de diffusion,
rendu célebre par Rutherford et I’expérience de Geiger et Marsden en
1911, est beaucoup plus rare (o de 'ordre du mb) que la diffusion sur des
électrons. Au cours de cette réaction, la particule incidente est déviée
d’un angle 6 sans rayonner ou exciter le noyau.

- La diffusion inélastique avec un électron : ¢’est le processus prépondérant
d’interaction des particules lourdes chargées. En fonction de 1’énergie
incidente, la réaction va conduire soit a ’excitation, soit a l’ionisation
du milieu. Pendant le ralentissement, des particules secondaires sont
créées (principalement des électrons de treés faible énergie). Par exemple,
une particule a de 5 MeV traversant de I’air va créer environ 150000 e-
jusqu’a son absorption totale. Dans certains cas, les électrons secondaires
sont suffisamment énergétiques pour ioniser la matiere a leur tour : ce
sont des électrons 4.

- La diffusion inélastique avec un noyau (collisions nucléaires inélastiques) :
dans ce cas, la particule est déviée et peut rayonner une partie de son
énergie par bremsstrahlung (ou rayonnement de freinage). La particule
peut aussi céder une partie de son énergie au noyau qui va alors se
retrouver dans un état excité, voire transformé.

Une illustration des principaux processus subis par un proton est présentée sur
la Figure 1.2. Par la suite, nous détaillerons principalement les phénomenes de
diffusion inélastique sur les électrons et sur les noyaux.

1.2.1 Diffusions multiples sur les électrons du milieu

En premiere approximation, les particules chargées intéragissent avec la matiere
principalement par diffusion inélastique avec le cortege électronique (Figure
1.2a), ce qui résulte en une perte d’énergie continue le long de leur parcours.
Selon la distance entre la particule et les électrons cibles, I’énergie transmise
peut étre suffisante soit pour permettre a un électron de changer de couche
électronique (excitation), soit pour arracher I’électron de I'atome auquel il est
lié (ionisation). Cette perte d’énergie progressive est modélisée par le pouvoir
d’arrét de la particule.

AMELIORATION DES PLANS DE TRAITEMENT EN HADRONTHERAPIE 10
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FIGURE 1.2 — Schéma des principaux processus d’interactions du proton : (a)
diffusion inélastique sur le cortege électronique, (b) diffusion élastique sur un
noyau atomique (diffusion de Rutherford), et (c) réaction nucléaire produisant
un noyau de recul, un proton secondaire (différent du proton primaire), un
neutron et un rayonnement y [Newhauser and Zhang, 2015].

1.2.1.1 Pouvoir d’arrét

Le pouvoir d’arrét d’un faisceau de particule, ou perte d’énergie par unité de
parcours, est défini par le rapport de I’énergie déposée dFE et la distance dx.
Ce pouvoir d’arrét (noté S) étant dépendant du matériau traversé, il est plus
courant de 'exprimer comme un pouvoir d’arrét massique :

5 _ _ldE (1.1)

p p dx
ol p est la densité du matériau traversé.
Différentes formulations de ce pouvoir d’arrét ont été proposées, mais la plus

utilisée demeure la formule de Bethe [Bethe, 1930] et Bloch [Bloch, 1933], pre-
nant en compte des effets de la mécanique quantique :

Cdr (4meo)?mec?3?

dE 422t NZ 2m.ec? 322 e [
I 2 Z

pour une particule incidente de charge ze, de vitesse réduite 8 = v/c, avec
v = (1 — ?)~/2, interagissant avec N atomes par cm® (d’un matériau de
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numéro atomique Z) et le potentiel d’ionisation moyen des électrons dans le
milieu étant I. Une des paramétrisations possibles est I = 162%9 eV. Les
termes § et C' prennent en compte différents effets : respectivement, I'influence
de la densité apparente du milieu aux tres hautes énergies et 'effet d’écrantage
des électrons du noyau cible a basse énergie. Ces termes correctifs comprennent
des corrections relativistes, et doivent par conséquent étre considérées dans le
cas de particules de tres hautes ou trés basses énergies.

Il est important de noter la dépendance de la perte d’énergie au potentiel d’io-
nisation I. Ce parametre doit en effet étre connu avec précision, car il influe
directement sur le parcours de la particule dans le milieu considéré. Une valeur
moyenne de 79.2 eV a été déterminée par [Paul, 2013] dans ’eau, mais cette
valeur peut s’étendre de 67 a 80 eV selon les sources. Cet écart de 13 eV peut
engendrer des différences de parcours de 3 mm sur des protons de 122 MeV
et de 6 mm sur des ions carbones de 430 MeV /u [Andreo, 2009]. Ceci justifie
la nécessité de déterminer ce potentiel d’ionisation avec précision pour la ha-
dronthérapie, ou des précisions de 'ordre de 1 mm sont souhaitées.

Une illustration du pouvoir d’arrét des protons en fonction de leur énergie est
présenté sur la Figure 1.3.

1000 . , VI e, 10°
ass oppin ower
C%)DERange 2
10
1
750 10
T 10°
3 T
o -1 o
™ 10 \
5 500 &
g 102 A
= @
7)) 1078
250
104
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0 ! 10—6
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E/ MeV -

FIGURE 1.3 — Pouvoir d’arrét massique (.5, courbe noire) des protons en fonction
de leur énergie (F) dans I’eau, et leur parcours correspondant (R, courbe rouge),
calculé par 'approximation CSDA (Continuous Slowing Down Approzimation)
[Newhauser and Zhang, 2015].
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1.2.1.2 Courbe de Bragg

La formule de Bethe-Bloch donnée en équation 1.2.1.1 implique que moins une
particule chargée possede d’énergie, plus elle cedera facilement cette énergie au
milieu traversé. Ce comportement implique que les particules chargées perdent
la majeure partie de leur énergie a la fin de leur parcours, dans un pic étroit
appelé le pic de Bragg. Ce profil particulier de dépdt d’énergie en fonction
de la profondeur atteinte dans le matériau est appelé courbe de Bragg, et est
illustré sur la Figure 1.4. Cette figure présente les profils de dépot de dose pour
différentes particules chargées (protons, *He, 12C) ainsi que celui correspondant
a des photons «. La forme de ce profil est similaire pour les photons X.

C’est cette différence dans les profils de dose entre particules chargées et pho-
tons qui constitue ’avantage balistique majeur de la hadronthérapie par rap-
port a la radiothérapie conventionnelle. En effet, contrairement aux ions, les
photons perdent tout au long de leur traversée dans la matiere, suivant une
décroissance exponentielle due a ’atténuation du faisceau. Cette caractéristique
va permettre aux traitements en hadronthérapie d’épargner plus facilement les
tissus situés derriere le volume tumoral a traiter, et ainsi de limiter les effets
déléteres des rayonnements ionisants sur les tissus sains.

Depth dose profiles

6 F 4
5F i
[(b]
[0)]
S, | ]
z — photons 21 MeV ) ~_
=3 —12C 270 MeV/u |
-+
« — protons 148 MeV/u | l
, 3He 170 TU
(L —

0 1 [ I 1 2 1 2 1 2 1 I
0 20 40 60 80 100 120 140 160

depth in water [mm]

FIGURE 1.4 — Profils de dépot de dose de photons de 21 MeV, d’ions 2C de 270
MeV /u, d’ions 3He de 170 MeV /u et de protons de 148 MeV. [Krimer et al.,
2016].

AMELIORATION DES PLANS DE TRAITEMENT EN HADRONTHERAPIE 13



CHAPITRE 1 LA THERAPIE PAR PARTICULES CHARCEES

1.2.1.3 Parcours des particules chargées

Comme illustré sur la Figure 1.4, les particules chargées ont un certain parcours
dans la matiere, dépendant de leur énergie initiale Fy et du matériau traversé.
Ce parcours moyen peut étre calculé théoriquement par 'intégration du pouvoir

d’arrét : )
0 (4dE\

R(E) = —/ — dE 1.2

() %(w> (12)

L’approximation couramment utilisée est la CSDA (pour Continuous Slowing
Down Approzimation) qui consideére que la particule perd son énergie de maniére
continue le long de sa trajectoire.

En pratique, la connaissance de dF/dx aux faibles énergies est incomplete et
ne permet pas d’obtenir d’expression analytique valable du parcours. Ainsi, il
est préférable de séparer l'intégrale en deux parties :

By -1
Respa = R(Emin) +/ (dE> dE (1.3)

Emin dx
La contribution R(Fyi,) au parcours est déterminée expérimentalement.

Une autre grandeur couramment utilisée est le parcours projeté qui donne la
profondeur maximale de pénétration. Elle est différente du parcours en raison
des nombreuses déviations angulaires que peut subir une particule (ceci est
particulierement vrai pour les électrons).

Pour une méme particule, de méme énergie, le parcours peut étre déterminé
par la regle de Bragg-Kleeman donnée dans 1’équation :

o _pr [A (1.4)
Ry p1V Ay '

avec Rj /Rg, P1 / p2 et Ap /Ag respectivement parcours, masse volumique et
masse atomique d’un matériau 1/2. Cette régle implique donc la connaissance
préalable du parcours dans un matériau étalon.

En hadronthérapie, les faisceaux utilisés doivent pouvoir atteindre des tumeurs
profondes, soit a une distance maximale de 30 cm dans l’eau. Ce parcours
correspond a une énergie maximale de 220 MeV pour des protons, et de 425
MeV /u pour des *2C.

La perte d’énergie d’une particule traversant un matériau d’épaisseur x, donnée
par I’équation 1.2.1.1, est une valeur moyenne, la perte d’énergie d’une particule
chargée étant un processus stochastique et statistique. Il y a donc dispersion
autour de cette valeur car statistiquement, les particules n’auront pas toutes
subi le méme nombre ni le méme type de collisions durant leur parcours. En
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conséquence, I’énergie du faisceau et son parcours fluctuent autour de sa valeur
moyenne : c’est cette fluctuation qui est appelée straggling.
L’écart quadratique moyen qui caractérise les fluctuations de la perte d’énergie
autour de la valeur moyenne < AFE > est donné par :

N 4

0% = —qegZQZmAx (1.5)

dmeg
ou Z et Z,, sont les numéros atomiques respectifs du projectile et de la cible, et
Ax Iépaisseur de matériau traversée. Les fluctuations sur le parcours projeté
sont reliées a cette relation par :

2
dE
0% = (dac) o2 (1.6)

La sommation des fluctuations sur chaque élément de parcours ((71%J /Azx) pour
I’ensemble du parcours R nous donne les fluctuations totales :

R 2 —2 Eo 2 -3
2_ [T ok (dE _ /OUE 4B
Ux_/o Ax(dm) de = o Azx\ dx b

Nt B (qp\ "
= gzmz2/ — | dE  (1.7)
dmeg 0 dx

Le parametre de straggling og = /20, correspond a la demi-largeur pour une
hauteur 1/e de la courbe de dispersion du parcours.

1.2.1.4 Notion de pic de Bragg étalé

La réalité clinique impose I’étalement volontaire du pic de Bragg, afin d’irra-
dier au mieux les tumeurs cancéreuses, dont les dimensions atteignent souvent
plusieurs centimetres. Pour produire ce pic de Bragg étalé (SOBP, Spread-
Out Bragg Peak), il faut superposer plusieurs pics de Bragg a des profondeurs
différentes, en modulant 1’énergie du faisceau incident.

Cette modulation est généralement obtenue de deux fagons différentes dans les
centres cliniques :

— une méthode dite passive, qui utilise un faisceau monoénergétique d’ions
dont I’énergie sera modulée par 'utilisation d’atténuateurs, puis d’un
diffuseur permettant d’obtenir un profil de faisceau transversal plat, et
finalement par un compensateur permettant de se conformer au mieux
a la forme de la tumeur;

— une méthode dite active, plus récente, qui varie rapidement 1’énergie
et la direction du faisceau, en utilisant un systeme d’aimants afin de
balayer la tumeur. Ce mode d’irradiation active permet une meilleure
conformation de la dose dans les volumes irréguliers, et une production
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FIGURE 1.5 — Exemple de pic de Bragg étalé (courbe rouge) construit avec 20
plans d’atténuation (courbes colorées) d’un faisceau de protons de 100 MeV.

moindre de particules secondaires.

La Figure 1.5 présente un exemple de pic de Bragg étalé obtenu par modula-
tion passive d’'un faisceau de protons d’énergie initiale 100 MeV. L’étalement
du pic de Bragg implique une irradiation additionnelle des tissus sains en amont
de la tumeur. Cette vision unidimensionnelle ne correspond pas complétement
a la réalité clinique : afin de se conformer au mieux au volume tumoral, les
traitements en hadronthérapie utilisent généralement plusieurs incidences de
faisceau (IMPT, Intensity Modulated Particle Therapy), de la méme fagon que
la radiothérapie conventionnelle X. Des exemples de différents plans de trai-
tement d’'un méningiome avec des photons X par IMRT, avec des protons et
des ions 12C (avec deux incidences de faisceau) sont présentés sur la Figure 1.6.
Dans les trois cas, la conformation de la dose au volume tumoral est bonne. Ce-
pendant, les organes a risque tels que le tronc cérébral et les yeux recoivent une
dose plus importante dans le cas du traitement X par rapport aux deux trai-
tements par particules chargées. Ceci illustre de nouveau ’avantage balistique
de la hadronthérapie, déja évoqué au paragraphe 1.2.1.2.

1.2.2 Interactions nucléaires avec les noyaux cibles

Comme déja mentionné au début du paragraphe 1.2, les ions intéragissent ma-
joritairement avec les électrons des atomes cibles, en raison de la différence de
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FiGURE 1.6 — Distributions de dose de différents plans de traitement d’un
méningiome (indiqué par le contour rouge) réalisés avec des photons X par
IMRT (A), avec des ions carbones (B) et des protons (C) [Kosaki et al., 2012].

taille entre un atome et son noyau. Cependant, la probabilité d’une réaction
entre la particule incidente et le noyau cible ne peut étre négligée, surtout dans
le cas d’une cible épaisse. Ces réactions nucléaires peuvent étre soit des diffu-
sions élastiques sur les noyaux du milieu traversé (diffusions coulombiennes) ou
des collisions inélastiques aboutissant a la fragmentation du projectile et/ou de
la cible.

1.2.2.1 Diffusions multiples

Les diffusions élastiques successives sur les noyaux vont engendrer une déviation
de la trajectoire initiale avec une ouverture angulaire oy. Différentes formula-
tions théoriques de cette ouverture angulaire existent, mais la plupart se basent
sur la théorie de la diffusion des particules chargées énoncée par [Molicre, 1947].
Une formulation corrigée donnée par [Nakamura, 2010] est :

13.6 x x
= — — |1 . log(— 1.
og pcB X, [ + 0.038 Og(X0 )] (1.8)

avec  I'épaisseur de matériau traversé, Z la charge du projectile, X la longueur
de radiation du matériau considéré en cm, et p la quantité de mouvement de la

particule. La longueur de radiation Xy dépend de la charge Z,, et de la masse
A, du matériau traversé, suivant I’équation :

Am
Xo = 716.4 1.9
° Z(Zim +1)In (ZL) (1.9)

Cette dépendance illustre que la diffusion angulaire des particules chargées est
plus importante dans les milieux denses. En revanche, a cible identique, plus
la particule incidente sera lourde, moins la diffusions sera importante. Cet ef-
fet est illustré par la Figure 1.7, qui montre la diffusion latérale (donnée par la
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FWHM, Full Width at Half Mazimum, du faisceau) en fonction de la profondeur
de pénétration des particules incidentes dans I’eau pour différentes particules
chargées (proton, 3He et 2C). L’élargissement du faisceau est plus important
pour les protons, plus légers, que pour les ions *He et 12C.

Lateral broadening
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FIGURE 1.7 — Elargissement de différents faisceaux de particules chargées (pro-
tons 'H, 3He, '2C), donné par la largeur dudit faisceau & mi-hauteur (FWHM,
Full Width at Half Mazimum) en fonction de la profondeur dans l'eau. [Kramer
et al., 2016].

La Figure 1.8 présente une distribution bidimensionnelle de dose de protons
de 150 MeV dans l'eau. L’élargissement du faisceau avec 'augmentation de la
profondeur dans I’eau est clairement visible.

1.2.2.2 Collisions inélastiques

L’impact des collisions nucléaires inélastiques est particulierement important
pour les particules d’énergie supérieure a la centaine de MeV/u, ce qui jus-
tifie leur prise en compte en hadronthérapie. Les réactions nucléaires les plus
fréquentes (dans le cas des particules plus lourdes que le proton) sont des col-
lisions périphériques ou le faisceau incident perd un ou plusieurs nucléons. Ce
processus peut étre décrit par le modele abrasion-ablation : les nucléons situés
dans la zone de recouvrement entre le projectile et la cible, appelés les nucléons
participants, forment une zone de réaction (”boule de feu”), alors que les autres
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FIGURE 1.8 — Distribution bidimensionnelle de dose simulée d’un faisceau de
proton de 150 MeV dans ’eau, en fonction de la profondeur z et de la distance
latérale x [Solov’yov, 2017].

nucléons spectateurs ne sont que peu affectés par la collision. Dans un second
temps, cette boule de feu ainsi que les projectile et fragments de cible restant
vont se désexciter en émettant des nucléons et autres noyaux, plus légers que
le projectile initial.

Ces réactions nucléaires ont lieu tout au long du parcours de la particule inci-
dente dans la matiere, et ont pour conséquence une consommation progressive
du faisceau. A titre d’exemple, 20% des protons de 150 MeV seront consommés
a la fin de leur parcours dans de ’eau.

Dans le cas des projectiles plus lourds que le proton, un deuxieme effet di aux
réactions peut étre observé : 'apparition d’une queue de distribution apres le
pic de Bragg, visible sur les Figures 1.4 et 1.9. Cette queue de distribution s’ex-
plique par la production de fragments légers : ceux-ci ayant une vitesse similaire
a celle de la particule incidente, mais une masse plus faible, leur parcours dans
la matiere sera plus grand. La Figure 1.9 présente la contribution de différents
fragments (figure du bas) produits par Pinteraction d'un faisceau de ?C dans
l’eau sur le profil de dose (figure du haut). La majorité des fragments produits
sont des ions ''C, He et B.
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FIGURE 1.9 — Courbes de Bragg d’un faisceau de 2C de 200 MeV /u dans I’eau :
en noir, la courbe totale ; en pointillés bleus, la contribution du faisceau primaire
uniquement ; en trait plein bleu, la contribution des fragments (en haut). Zoom
sur la contribution des différents fragments produits (en bas). [Gunzert-Marx
et al., 2008].

1.2.3 Grandeurs dosimétriques
1.2.3.1 Fluence

La fluence ¢ en un point M du champ est définie comme le nombre de particules
pénétrant dans une sphere de centre M et dont I'aire du plan diamétral est d.S :

_dN

== (1.10)

¢
Le débit de fluence est également une grandeur couramment utilisée. Elle cor-
respond a la dérivée de la fluence par rapport au temps :
_do d’N

V=3 T dnds (L11)
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Il est important de ne pas confondre la fluence avec le flux, exprimé en s~ et
donné par :

dN

o (1.12)

gp:

1.2.3.2 Dose absorbée

La dose absorbée par un matériau, notion fondamentale en dosimétrie des
rayonnements ionisants, est définie par 'ICRU comme le quotient de I’énergie
moyenne déposée dEqep par le rayonnement a I’élément de matiere dm :

dE dep

Dgps =
abs dm

(1.13)
Elle s’exprime en Gray (J/kg), et est mesurable & l’aide d’étalons primaires.

Elle peut également s’exprimer en fonction de la fluence du faisceau par 1’équation :

dE
Dps = 1.6 % 10—9‘26190 (1.14)

oll p est donné en g.cm™3.

1.2.3.3 Transfert d’énergie linéique

Le transfert d’énergie linéique (TEL) décrit la perte d’énergie par unité de
longueur d’une particule chargée ionisante traversant un matériau donné. Cette
grandeur est fortement liée au pouvoir d’arrét défini par ’équation 1.2.1.1, et
peut étre vue comme une définition locale de ce pouvoir d’arrét. En effet, le
TEL, qui s’exprime en keV /um, reflete la perte d’énergie d'un faisceau au coeur
de sa trace : les électrons arrachés par ionisation a la matiere sont en général
arrétés au voisinage de leur point d’émission, mais certains ont une énergie
suffisante pour déposer leur énergie loin de ce point. Ce sont ces électrons,
appelés électrons d, qui constituent la différence fondamentale entre le pouvoir
d’arrét et le TEL. Ce dernier peut donc s’exprimer comme :

dE
TEL=—— - > Ec(es) (1.15)
ou E.(eg) est 'énergie cinétique totale des électrons 4.

Le TEL peut également s’exprimer en fonction de la dose déposée :

p="27EL (1.16)

p
Une illustration de la notion de TEL est montrée sur la Figure 1.10, qui com-
pare la structure des traces de protons et d’ions '2C dans I'eau, a différentes
énergies (0.2, 1 et 10 MeV/u). Ces énergies correspondent a différentes zones
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de la courbe de Bragg : 10 MeV/u est équivalente a 1'énergie au niveau du
plateau de la courbe (avant le pic), 1 MeV /u a une énergie située dans le pic de
Bragg, et 0.2 MeV /u correspond a la fin de parcours des particules considérées.
D’apres cette figure, le TEL des '2C est plus important que celui des protons,
avec une densité d’ionisation bien supérieure a celle des protons, a toutes les
énergies considérées. Il est également intéressant de souligner que le TEL aug-
mente en fin de parcours, alors que la distribution de dose associée décroit.

Protons in H,O Carbon lons in H,O
20 =7 .
2, 0.2 MeV/u
G,
o K
£ 10 4 h
N .
=
20 {‘:‘-
1 MeV/u

z [nm]

20

10 MeV/u
E 0 DNA .
" 5
] . »[
0 10 0 10
x [nm] x [nm]

FIGURE 1.10 — Projections sur le plan XZ de segments de traces simulées
pour des protons (4 gauche) et des ions 2C de différentes énergies dans 1'eau.
[Krémer and Kraft, 1994].

Le TEL peut étre approximé de différentes fagons, notamment par le TEL
moyenné par la dose déposée, noté < TEL >p. Cette estimation permet de
rendre compte de I'importance des particules secondaires, dont la contribution
peut s’avérer significative, car présentant un parcours réduit et un TEL élevé.
Cette formulation est définie comme [Berger, 1993] :

S dE (B 2Ny (E, 2)dE

i=1J0o dzj
<TEL >p (z) = =2 J 1.17
» () Z?:l ()OO %j(Ea Z)NJ(Eaz)dE ( )

ou Ni(FE, z) est le nombre de particules de type k, d’énergie E a la profondeur z.
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Dans le cas de particules lourdes chargées, le TEL est équivalent au pouvoir
d’arrét. La similitude entre ces deux grandeurs implique que le profil du TEL
dans une cible donnée est semblable au profil de dépot de dose pour un fais-
ceau d’ions : le long du plateau de la courbe de Bragg, le TEL augmente tres
doucement, pour augmenter brutalement au niveau du pic de Bragg. Cette al-
lure est illustrée sur la Figure 1.11, qui montre la distribution en TEL d’un
faisceau d’alpha de 110 MeV/u en fonction de la profondeur dans l’eau. De
la méme fagon que ce qui était observé sur la Figure 1.10, le TEL continue a
augmenter de facon significative apres le pic de Bragg. Ce dernier point est par-
ticulierement important pour le choix des marges dans l'irradiation de volumes
tumoraux a proximité d’organes a risque.

La Figure 1.12 présente une situation plus réaliste en comparant les distribu-
tions en dose et en TEL d’un plan de traitement proton d’un patient atteint
d’un chordome [Paganetti and Giantsoudi, 2018]. Dans ce cas, il est notable de
constater que les zones recevant un TEL maximal, synonyme de dégats biolo-
giques accrus, ne correspondent pas a la zone tumorale ciblée. Ceci démontre
I'importance de la bonne connaissance et optimisation de ces distributions en
TEL couplé aux distributions de dose.
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FiGURE 1.11 — Distribution de dose et de TEL d’un faisceau d’alpha de 110
MeV /u dans de 'eau. [Sécher, 2018].

AMELIORATION DES PLANS DE TRAITEMENT EN HADRONTHERAPIE 23



CHAPITRE 1 LA THERAPIE PAR PARTICULES CHARCEES

100%

FIGURE 1.12 — Comparaison des distributions en < TEL >p (& gauche) et en
dose (& droite) d’un plan de traitement d’un chordome (indiqué par le contour
violet) [Paganetti and Giantsoudi, 2018].

1.3 Effets biologiques des rayonnements ionisants

Les effets biologiques induits par les rayonnements ionisants sur les cellules
dépendent de nombreux parametres : la dose physique absorbée, mais aussi le
TEL, le type de rayonnement, le type de cellule ciblé, son environnement, et son
niveau d’oxygénation. Les lésions produites sur les molécules de la cellule par
les rayonnements ionisants sont généralement le résultat de deux mécanismes
différents :

— un effet direct des rayonnements, résultant de I’ionisation ou ’excitation
des molécules de la cellule, qui peut conduire & la mort cellulaire par
apoptose (mort cellulaire programmée) ou & une mutation si la lésion
n’est pas réparée.

— un effet indirect, qui provient de la décomposition des molécules d’eau
en radicaux libres OH™ et H* par radiolyse. Ce sont ces radicaux libres
qui vont induire des dégats aux molécules constituant la cellule.

La destruction de la cellule est facilitée lorsque les lésions causées atteignent
I’ADN (Acide Désoxyribo-Nucléique) qui la constitue. La majeure partie des
dégats causés a cet ADN, qu’ils soient dus & des photons ou a des particules
chargées, proviennent des effets indirects. La contribution des effets indirects
tend a diminuer lorsque le TEL augmente : par exemple, ils contituent envi-
ron 65% des effets pour des particules de haut TEL (200 keV/um) [Ito et al.,
2006]. Cette tendance explique un effet biologique accru des particules chargées
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X-ray Proton Beam Carbon Ion Beam

F1GURE 1.13 — Différents modes de cassures de ’ADN selon le type d’irradia-
tion : rayonnements X (cassures principalement provoquées par les radicaux
libres produits par effets indirects), protons (augmentation du nombre de cas-
sures simple brin par effet direct, en comparaison aux rayonnements X), et 12C
(augmentation du nombre de cassures double brin par rapport aux protons)
[Marx, 2014].

de haut TEL par rapport aux photons X. En effet, il a été démontré que les
particules de haut TEL, telles que le '2C, augmentent la probabilité de cas-
sures double brin de ’ADN (Figure 1.13) et limitent la capacité de réparation
de ces cassures [Averbeck et al., 2016]. Les particules de TEL plus faibles (<
10 keV/um), tels que les photons X et les protons, provoqueront & l'inverse
majoritairement des cassures simples brin de ’ADN, plus faciles & réparer pour
la cellule. Une illustration des différents modes de cassures de ’ADN suivant
le type de rayonnement ionisant considéré est présentée sur la Figure 1.13.

La Figure 1.14 montre les cassures doubles brin (en vert) dans des cellules
d’adénocarcinome humain provoquées par des irradiations de 1 Gy en photons,
protons, *He et 12C. 1l est clairement observé I’augmentation du nombre de
cassures doubles brin avec ’augmentation du TEL, pour atteindre un maximum
dans le cas des ions 12C, de TEL maximal.

1.3.1 Courbes de survie

Pour étudier la sensibilité des cellules aux radiations, ’étude de la survie clo-
nogénique des cellules irradiées est considérée comme un ”gold standard” [Do-
kic et al., 2016]. La mesure de la mortalité des cellules, en corrélation avec la
dose de rayonnement délivrée, permet d’établir une courbe de survie cellulaire

AMELIORATION DES PLANS DE TRAITEMENT EN HADRONTHERAPIE 25



CHAPITRE 1 LA THERAPIE PAR PARTICULES CHARCEES

Photons

H ‘He

FIGURE 1.14 — Réponses de cellules A549 (adénocarcinome humain) au v-H2AX
foci (en vert), biomarqueur des cassures doubles brin de ’ADN, 30 minutes
apres irradiation. Les cellules ont toutes recues une dose de 1 Gy en photons,
protons (TEL = 5.5 keV/um), *He (TEL = 21.7 keV/um) et '2C (TEL = 95.2
keV/um) [Dokic et al., 2016].

S. Cette courbe peut étre modélisée par le modele linéaire quadratique (LQ)
suivant :

In(S) = aD + BD? (1.18)

ou D correspond & la dose absorbée, et a et 5 des parametres déterminés
expérimentalement, associés respectivement & des lésions létales (LD) abou-
tissant & la mort cellulaire sans réparation et des lésions sub-létales (SLD)
pouvant soit évoluer vers la mort cellulaire soit étre réparées. Une courbe de
survie typique pour les rayons X, comme montrée sur la Figure 1.15, présente
généralement un épaulement a basses doses puis une diminution exponentielle.
Dans le cas de particules de haut TEL, la courbe est d’ordinaire entierement ex-
ponentielle (voir Figure 1.15). En effet, avec 'augmentation du TEL, le nombre
de 1ésions létales augmente, et donc le rapport o/ également.

La validité du modele linéaire quadratique est parfois remise en cause, notam-
ment pour des doses inférieures & 1 Gy ou supérieures a 10 Gy [Paganetti,
2014].

1.3.2 Notion d’Efficacité Biologique Relative

Afin de pouvoir faciliter les comparaisons entre les différents types de rayon-
nements existant, la notion d’efficacité biologique relative (EBR) a été intro-
duite. Cette grandeur est mesurée a partir des courbes de survie cellulaire, et
est définie comme le rapport entre une dose considérée comme référence (dans
notre cas, en radiothérapie X conventionnelle) et la dose du rayonnement étudié,
pour une survie cellulaire équivalente :

Drs Dy

EBR = =
Dtest Dion

(1.19)
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FIGURE 1.15 — Survie cellulaire de cellules A549 en fonction de la dose délivrée
pour différents types de rayonnements ionisants (photons, protons, ‘He, '2C et
160). Les données expérimentales sont extraites de [Dokic et al., 2016].

La survie cellulaire étant directement liée au TEL des particules, il en est
de méme pour 'EBR. La Figure 1.16 présente cette EBR en fonction du TEL
pour différentes particules chargées (protons, *He, 12C, 2°Ne). Comme attendu,
I'EBR augmente avec le TEL jusqu’a une valeur d’environ 150 keV/um, ou
I’EBR commence a décroitre. En effet, une fois cette valeur maximale atteinte,
le dépot d’énergie additionnel n’aura pas d’effet, le nombre de 1ésions induites
étant déja suffisant pour provoquer la mort cellulaire.

Comme il a été précisé précédemment, en clinique, I’énergie utilisée pour les
protons varie entre 0 et 220 MeV, et entre 0 et 425 MeV /u pour les 2C. A ces
plages en énergie correspondent également des plages de TEL : en moyenne, le
TEL d’un faisceau proton clinique peut varier entre 1 et 15 keV/um environ,
le maximum de TEL étant atteint dans le pic de Bragg. Ces valeurs impliquent
que 'EBR du proton fluctue autour d’une valeur moyenne de 1.1, valeur com-
munément utilisée dans les plans de traitement des centres de protonthérapie
[Paganetti et al., 2002]. Les particules o ont un EBR légérement plus élevé,
pouvant varier entre 1.3 [Brahme, 2004] et 1.7 [Dokic et al., 2016] suivant les
études. Pour les ions '2C, le TEL dans le pic de Bragg peut étre supérieur & 100
keV/um, permettant d’atteindre des EBR comprises entre 3 et 5 [Weyrather
and Kraft, 2004], comme le montre la Figure 1.16.

Afin d’homogénéiser au mieux les effets biologiques dans le volume tumoral, la
dose physique délivrée est généralement corrigée en dose dite biologique, qui
s’exprime en Gy(RBE). Un exemple de pic de Bragg étalé corrigé est présenté
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FiGure 1.16 — EBR en fonction du TEL & partir de données extraites
d’expériences sur lignées cellulaires pour différents types de particules chargées
(protons, *He, 12C et 2°Ne). L’EBR a été calculée pour une survie cellulaire de
10%. Les données proviennent de la base de données PIDE (Particle Radiation
Data Ensemble) [Friedrich et al., 2013]. La plage de TEL clinique est indiquée
par une fleche pour chaque particule.

sur la Figure 1.17.

1.3.3 Influence de ’oxygénation

Comme il a été énoncé précédemment, I'impact biologique des rayonnements
sur les cellules dépend de nombreux facteur. L’un de ces facteurs est le niveau
d’oxygénation de la cellule. En effet, la majeure partie des dégats induits a la cel-
lule provenant des radicaux libres produits par effet indirect des rayonnements
ionisants, une concentration réduite en oxygene dans la cellule engendrera une
perte d’efficacité de l'irradiation. Cette radiosensibilité diminuée nécessitera
donc une dose deux a trois fois plus élevée pour détruire une cellule hypoxique
par rapport a une cellule bien oxygénée. Cet effet est quantifié par le rapport
OER (Ozygen Enhancement Ratio) :

OER(pO,y) = D(p0,) (1.20)

Daérobie

ou pO, représente la concentration d’oxygene, Dagrobie 12 dose dans des condi-
tions d’oxygénation normales (pasrobie ~20%) et D(pOy) la dose nécessaire a
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FIGURE 1.17 — Distributions de doses physique (trait plein) et biologique (trait
pointillé) dans un SOBP de 8 cm de largeur obtenu avec un faisceau d’ions *2C.
[Sakama et al., 2012].

une concentration d’oxygene inférieure (pOg < pagrobie) POUr obtenir le méme
effet biologique que dans des conditions normales. Plus 'OER sera faible, plus
le rayonnement considéré sera efficace pour traiter des tumeurs hypoxiques.

L’OER, tout comme I'EBR, dépend du TEL de la particule considéré, de par
la nature de 'effet oxygene. En effet, les rayonnements de haut TEL diminuent
drastiquement la proportion des dégats indirects provenant des radicaux libres
par rapport aux cassures directs de ’ADN. Ceci justifie une baisse de ’OER
avec 'augmentation du TEL, comme illustré sur la Figure 1.18, et démontre
l'intérét des particules & haut TEL, comme le 2C ou I''0, pour détruire les
cellules hypoxiques.

L’influence de I'oxygénation de la cellule est cruciale en radiothérapie, car les tu-
meurs cancéreuses sont généralement hypoxiques : en effet, la croissance rapide
de ces cellules résulte généralement en un éloignement des vaisseaux sanguins,
a l'origine de cette hypoxie. Cependant, la prise en compte de cet effet dans les
plans de traitement n’est pas triviale, car elle nécessite notamment la connais-
sance de la concentration d’oxygene dans les cellules. Des modélisations ont
cependant été développées pour prendre en compte la dépendance de 'OER au
TEL et & pO2 dans des plans de traitement de hadronthérapie [Scifoni et al.,
2013]. Un exemple de modélisation est présenté sur la Figure 1.19.
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Ficure 1.18 — OER en fonction du TEL a partir de données extraites
d’expériences sur différentes lignées cellulaires obtenues en expériences in vitro
(cercles pleins) et in vivo (cercles vides). Les différentes couleurs correspondent
a différentes lignées cellulaires : V79 en rouge, T1 en bleu, R1 en vert, HSG en
cyan, et d’autres types en noir. La ligne noir représente une modélisation de
POER [Wenzl and Wilkens, 2011].

La Figure 1.20 synthétise les différentes valeurs d’EBR et d’OER pour différents
rayonnements ionisants. En ne se focalisant que sur ces deux parametres, il sem-
blerait plus intéressant d’utiliser des ions les plus lourds possibles pour obtenir
un effet biologique accru. Cependant, les effets physiques doivent également
étre considérés, car plus le projectile sera lourd, plus l'effet de la fragmentation
présentée au paragraphe 1.2.2.2 sera important.

1.3.4 La hadronthérapie face a la réalité clinique

Considérant les propriétés physiques et biologiques des particules chargées
énoncés dans les paragraphes précédents, la hadronthérapie semble présenter
des avantages évidents par rapport a la radiothérapie conventionnelle, en parti-
culier pour les ions les plus lourds qui possedent une efficacité biologique accrue.
Cependant, ce constat se heurte assez rapidement au probleme du colt des ins-
tallations : les centres de traitement utilisant des particules de haut TEL telles
que le 12C ou I''50 ont un cofit entre 2 & 3 fois celui d’un centre proton, comme
résumé dans le Tableau 1.2. Les centres protons eux-méme représentent un in-
vestissement d’environ 50 M€[Vanderstraeten et al., 2014], quand un centre
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FI1GURE 1.19 — Représentation bidimensionnelle de la dépendance de ’OER au
TEL et & la concentration en oxygene pOg, modélisée par [Tinganelli et al.,

2015).
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F1GURE 1.20 — Valeurs de 'EBR et de 'OER pour différentes particules. Refaite
a partir de [Cussol, 2011].
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de radiothérapie conventionnelle en représente environ deux fois moins. Cette
différence de cott notable explique en partie ’essor relativement lent de la
hadronthérapie.

TABLE 1.2 — Estimation du cout relatif de centres de hadronthérapie selon
le type d’ion considéré (la référence étant prise par rapport a un centre de
protonthérapie) [International Particle Accelerator Conference, 2015].

Ion Contt relatif
Proton 1

“He 1.3

12¢ 2.3

160 3.0

20Ne 3.6

1.4 La planification du traitement et les incertitudes
de la hadronthérapie

Tout comme la radiothérapie conventionnelle, la planification du traitement
en hadronthérapie se base sur une imagerie par tomodensimétrie X (TDM-X).
Cette image permet au médecin de définir les contours du volume tumoral ainsi
que des organes a risque. Une fois ce contourage effectué, le logiciel de plani-
fication de traitement va calculer les différents parametres de ’accélérateur
afin d’optimiser la délivrance de la dose dans le volume tumoral pour un
accélérateur, un patient et une pathologie donnée. Ce plan de traitement est
généralement calculé par un code analytique, méme si les plans de traitement
basés sur des codes Monte Carlo commencent & se développer [Paganetti et al.,
2008; Perl et al., 2012; Parodi et al., 2012; Mairani et al., 2013]. Le traitement
est ensuite délivré, souvent en plusieurs fractions. Ces différentes étapes avant
la délivrance de la dose sont autant de sources d’incertitudes possibles sur le
traitement. Méme si un certain nombre de ces incertitudes sont communes a la
radiothérapie conventionnelle, la balistique particuliere des particules chargées
impose des contraintes supplémentaires sur la précision des plans de traite-
ment. Nous ne détaillerons ici que les sources d’incertitudes spécifiques a la
hadronthérapie.

1.4.1 Définition des volumes d’intérét

Lors du contourage de la tumeur, différents volumes de traitement sont définis
par 'ICRU [International Commission on Radiation Units and Measurements,
2010] :
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— le volume tumoral macroscopique GTV (Gross Tumor Volume),
qui correspond & la masse tumorale identifiable, palpable ou visible a
travers les techniques d’imagerie,

— le volume cible anatomo-clinique CTV (Clinical Target Volume),
qui doit permettre d’inclure les cellules malignes invisibles sur les images,

— le volume cible prévisionnel PTV (Planning Target Volume), qui
prend en compte les incertitudes des différentes machines.

Ces volumes permettent d’inclure des marges prenant en compte les différentes
incertitudes possibles.

1.4.2 Les incertitudes sur le parcours des particules

En radiothérapie conventionnelle, un léger changement des matériaux traversés
a un impact limité sur la dose délivrée dans le volume tumoral et dans les tissus
avoisinants, de par la nature du profil de dépot d’énergie des photons, comme
montré sur la Figure 1.21. Les conséquences d’un tel changement different pour
les particules chargées : 'important gradient de dose au niveau du pic de Bragg
implique qu’'un léger écart sur le parcours de ces particules dans la matiere va
résulter dans une sur-irradiation des tissus sains et une sous-irradiation du
volume tumoral (Figure 1.21). La précision sur le parcours des particules est
conditionnée par un certain nombre de parametres, comme l'incertitude liée a
I'imagerie, erreur de positionnement du patient, changement de volume de la
tumeur, changement de 'anatomie du patient. . .

protons (Bragg Peak) protons (SOBP)

depth

FiGURE 1.21 — Illustration de l'influence des incertitudes de parcours sur les
distributions de dose de photons et de protons [Knopf and Lomax, 2013].

Une des sources d’incertitudes classiquement évoquée provient de la conver-
sion nécessaire entre 'image TDM-X utilisée pour le diagnostic et le pouvoir
d’arrét relatif (ou RSP, Relative Stopping Power), qui permet de calculer le
plan de traitement en hadronthérapie. Cette conversion utilise un étalonnage
des unités Hounsfield (UH), qui constituent les voxels de I'image TDM-X et
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qui dépendent du coefficient d’atténuation du matériau considéré, vers le RSP.
De par la nature différente des mécanismes d’interaction entre les photons uti-
lisés pour l'imagerie et les particules chargées utilisées pour le traitement, cet
étalonnage, aussi précis soit-il, entrainera toujours une incertitude sur la conver-
sion. A ceci s’ajoutent les incertitudes liées a 'image en elle-méme (taille des
voxels, effets de volume partiel, durcissement du faisceau, présence potentielle
d’artéfacts,. . .).

En conséquence, suivant les centres de traitement, les incertitudes considérées
sur le parcours des particules chargées varient entre 2.4 et 4.6%, auxquelles des
marges allant de 1 & 3 mm sont ajoutées [Paganetti, 2012]. La réduction de ces
marges est une problématique majeure de la hadronthérapie, car elles diminuent
le potentiel de cette technique de traitement. En effet, elles imposent de choisir
la direction du faisceau de sorte a ce qu’aucun organe a risque ne se situe en
aval du plan distal du SOBP, afin d’éviter une sur-irradiation d’une structure
critique. Les directions du faisceau sont généralement choisies de sorte a utiliser
la pénombre latérale, afin de préserver les tissus sains environnants. L’avantage
balistique de la hadronthérapie n’est ainsi pas totalement exploité. La Figure
1.22 illustre ces différentes stratégies d’irradiation d’'un méme volume tumoral.

(a) “optimal”, single- (b) multi-field plan (c)patched-field plan
field plan
v tumor
soft tissue
g heart (OAR)
B lung

FI1GURE 1.22 — Différentes stratégies d’irradiation d’un méme volume tumoral :
(a) irradiation mono-champ avec une irradiation minimale des tissus sains, mais
risque de sur-irradiation de 'OAR (organe a risque) situé derriére le volume
cible; (b) irradiation multi-champ réduisant le risque d’irradiation de 'OAR
mais augmentant la dose délivrée aux tissus sains; (c¢) compromis entre les
situations (a) et (b) [Knopf and Lomax, 2013].

1.4.3 Les incertitudes sur la dose délivrée

L’incertitude sur la dose délivrée au volume tumoral lors d’un traitement en ha-
dronthérapie a principalement deux origines : I'incertitude sur la dose biologique
(si la dose physique est parfaitement connue), et celle sur la dose physique.
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1.4.3.1 Incertitude sur la dose biologique

Les corrections sur la dose évoquées au paragraphe 1.3.2 sont généralement ef-
fectuées dans les plans de traitement en supposant une valeur d’EBR constante.
Ces valeurs moyennes ne rendent pas toujours correctement compte de la va-
riabilité importante de 'EBR le long du SOBP : en effet, le TEL augmentant
drastiquement dans le pic de Bragg (voir paragraphe 1.2.3.3), il en va de méme
pour ’EBR. Celle-ci peut atteindre des valeurs de 1.7 pour le proton en fin
de parcours [Liihr et al., 2018]. Ceci est illustré sur la Figure 1.23, ou il est
clairement observé que ’'EBR maximal se situe a ’extérieur de la zone tumo-
rale. Méme s’il n’a pas été clairement démontré une corrélation entre 'EBR et
d’éventuels effets déléteres, une considération de sa variabilité dans les plans
de traitement permettrait de limiter I'irradiation des tissus sains, notamment
des organes a risque.

1.08
1.04
1.00

FIGURE 1.23 — Plan de traitement d’une tumeur cérébrale traitée avec 60
Gy(RBE) : (a) distribution de dose biologique, (b) distribution en TEL et
(c) distribution en EBR [Liihr et al., 2018].

1.4.3.2 Incertitude sur la dose physique

Comme mentionné précédemment, les logiciels de plans de traitement en ha-
dronthérapie sont généralement basés sur des codes analytiques. Cependant,
de plus en plus de plans de traitement basés sur des codes Monte Carlo se
développent, tels que TOPAS [Perl et al., 2012] basé sur le code GEANT4 ou
encore FLUKA [Mairani et al., 2013]. L’un des arguments principaux plai-
dant pour l'utilisation du Monte Carlo est la prise en compte des interac-
tions nucléaires entre le projectile et la cible. Néanmoins, la validité de la
modélisation de ces réactions nucléaires dans ces codes est souvent remise en
question aux basses énergies de la hadronthérapie (< 400 MeV/u). De nom-
breuses études ont en effet montrés des écarts significatifs entre les taux de
production des particules secondaires issues des processus nucléaires ayant lieu
le long du parcours de la particule chargée incidente [Dudouet et al., 2014;
Dedes et al., 2014; Divay et al., 2017]. Les énergies et distributions angulaires
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de ces secondaires présentent également des différences importantes avec la
réalité expérimentale.

Ces particules secondaires pouvant contribuer & pres de 5% de la dose totale
au niveau du pic de Bragg, elles ne peuvent étre négligées. Elles sont également
responsables de la queue de distribution visible sur le profil de dépot de dose
des particules de masse supérieure au proton (Figure 1.4 et paragraphe 1.2.2.2).
Cette dose additionnelle en aval du SOBP ne peut pas étre négligée car elle
contribue a une potentielle sur-irradiation des organes a risque localisés derriere
la tumeur.

l 100%
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40%
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20%

keVipm

FI1GURE 1.24 — Distributions en dose et en < TEL >p calculées pour le trai-
tement d’une tumeur de la prostate avec un faisceau de protons : (a) et (b)
présentent les distributions provenant des protons primaires, et (c) et (d) les
contributions des protons secondaires provenant des réactions nucléaires du
projectile avec la cible [Grassberger et al., 2011].

De plus, leur TEL est généralement plus élevé que celui de la particule inci-
dente : par exemple, le TEL des particules « produites le long du parcours
des protons lors d’'un traitement peuvent atteindre 190 keV /um [Grassberger
et al., 2011]. I’impact de telles particules sur la dose biologique ne peut pas étre
négligé, et il est donc important de modéliser correctement leurs propriétés. La
Figure 1.24 montre les distributions en dose et en TEL des protons primaires
et secondaires pour un traitement en protonthérapie d’un cancer de la pros-
tate. La contribution sur la dose des protons secondaires le long du parcours
du faisceau atteint 6%, et ces protons secondaires délivrent un TEL supérieur
au faisceau incident en fin de parcours.
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1.4.4 Comment améliorer les plans de traitement ?

Les différentes incertitudes existant en hadronthérapie diminuent de fait I’effi-
cacité des traitements. Il est donc nécessaire de travailler a I’amélioration de la
délivrance de la dose, et donc aux plans de traitement.

1.4.4.1 Réduction des marges

Différentes méthodes visant a réduire les marges ont été proposées. Une des pos-
sibilités est I’amélioration des techniques d’imagerie utilisées, afin d’obtenir une
estimation du RSP plus précise. L’imagerie par particule chargée (proton princi-
palement, mais aussi hélium ou carbone) permettrait de réduire les incertitudes
sur le RSP, en utilisant la méme sonde pour le diagnostic que pour le traitement.
De nombreux prototypes d’imageurs protons sont en développement [Schulte
et al.,, 2004; Amaldi et al., 2011; Bashkirov et al., 2016], et il a été montré
qu’une précision autour de 1% sur le parcours du proton peut étre atteinte [Sa-
drozinski et al., 2011; Arbor et al., 2015]. Cependant, il n’existe actuellement
aucun prototype utilisé en routine clinique, principalement en raison des taux
d’acquisition tres élevés (~ 100 MHz) que requiérent cette technique d’image-
rie.

L’imagerie DECT (Dual Energy Computed Tomography) permet également de
résuire drastiquement les incertitudes sur le RSP autour de 1% [Yang et al.,
2010; Li et al., 2017], jusqu’a 0.4% selon le type de tissus [Hiinemohr et al.,
2014]. Cette technique d’imagerie, déja disponible en clinique, utilise deux
énergies de photons contrairement a I'imagerie X classique pour scanner un
objet.

FIGURE 1.25 — Plans de traitement protons d’une tumeur (contour rose) loca-
lisée & proximité de la moelle épiniere avec des marges sur le parcours de 1%
(A) et de 3.5% (B) [Schulte, 2018].
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L’intérét de la réduction des marges est illustré sur la Figure 1.25, ou deux
plans de traitement protons ont été simulés avec des incertitudes respectives
de 1% (A) et de 3.5 % (B) sur le parcours. Dans le second cas, les marges
considérées entrainent une sur-irradiation conséquente du poumon, ce qui n’est
pas le cas avec une marge plus petite.

1.4.4.2 TUne modélisation de ’EBR variable

De nombreux travaux se penchent sur ’optimisation de la dose biologique plutot
que physique dans les plans de traitement [Wilkens and Oelfke, 2005; Frese
et al., 2011; Mairani et al., 2016]. Cette optimisation passe par la prise en
compte de la variabilité de 'EBR le long du parcours des particules chargées. La
prise en compte de cet effet est particulierement important pour les particules
de TEL élevés, comme les a ou les 12C [Mairani et al., 2016]. La Figure 1.26
présente des données de survie de cellules humaines d’adénocarcinome irradiées
avec des *He, comparées a une modélisation & EBR constante de 1.3 et une
modélisation a EBR variable. Dans ce dernier cas, la survie a proximité du
plan distal, qui correspond & la zone de haut TEL, est mieux reproduite.
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FIGURE 1.26 — Survie cellulaire de cellules A549 irradiée avec des 4He en fonc-
tion de la profondeur [Mairani et al., 2016].

1.4.4.3 Optimisation de la distribution en TEL

L’optimisation de plans de traitement basée sur la dose biologique plutot que
physique dépend fortement d’une mesure précise de 'EBR. Une surestimation
de cette EBR peut mener a un sous dosage dans le volume tumoral. Afin de

AMELIORATION DES PLANS DE TRAITEMENT EN HADRONTHERAPIE 38



CHAPITRE 1 LA THERAPIE PAR PARTICULES CHARCEES

s’affranchir de la dépendance a 'EBR, il a été proposé de combiner 'optimi-
sation de la dose physique et du TEL, afin de délivrer un TEL maximal dans
la zone tumorale. Les méthodes de TEL painting permettent en effet, pour une
dose physique similaire, d’augmenter considérablement le TEL dans la zone
cible [Bassler et al., 2014; Fager et al., 2015; Cao et al., 2017]. Un exemple de
plan de traitement optimisé par le TEL est présenté sur la Figure 1.27. D’autres
méthodes d’optimisation du plan de traitement se focalisent sur la diminution
du TEL dans les structures critiques [Unkelbach et al., 2016].
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F1GURE 1.27 — Distributions en dose physique et en TEL pour trois plans de
traitement différents d’une méme tumeur traitées en '>C. La zone entourée
en noire correspond a une zone hypoxique de la tumeur, ot le TEL doit étre
augmenté pour augmenter lefficacité du traitement [Bassler et al., 2014].

1.4.4.4 Mesures de sections efficaces

Comme montré dans le paragraphe précédent, la maitrise de la distribution du
TEL délivré dans la zone tumoral est cruciale pour limiter une sur-irradiation
dans les zones critiques. Si le TEL des particules incidentes doit étre considéré
pour l'optimisation des plans de traitement, celui des particules secondaires pro-
duites par réactions nucléaires du faisceau incident avec les tissus doit également
étre pris en compte. FEn effet, ces particules secondaires plus légeres possedent
généralement un TEL bien plus élevé que celui du faisceau incident, et peuvent
intéragir en dehors du volume tumoral. Elles peuvent donc contribuer a une sur-
irradiation des tissus sains, qu’il convient d’estimer. Actuellement, les données
de sections efficaces des réactions nucléaires responsables de la création de ces
particules secondaires sont incompletes, particulierement en 2C et 60O inci-
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dents. Des mesures de ces sections efficaces sont donc nécessaires, afin de les
implémenter dans les calculs de plans de traitement. Certains codes de plan
de traitement, comme TRiP98, prennent déja en compte la fragmentation du
projectile dans le calcul de dose [Kramer et al., 2016].

Nous reviendrons plus en détails sur 'importance des mesures de sections effi-
caces des réactions nucléaires en hadronthérapie dans le chapitre 4 de ce docu-
ment.

1.4.4.5 Controéle de dose en ligne

L’importante sensibilité du dépot de dose des particules chargées a la compo-
sition du milieu traversé pose la question de la vérification de la conformité
de la dose délivrée au volume tumoral. Les particules secondaires produites
par réactions nucléaires du faisceau incident pouvant potentiellement sortir du
patient, un suivi de l'irradiation du volume tumoral peut étre envisagé, en utili-
sant la corrélation existante entre la production de ces particules et le parcours
du faisceau primaire. Un avantage souvent mis en avant pour la mise en place
de ce suivi est la possibilité de le faire en ligne, c’est-a-dire en temps réel pen-
dant le traitement. Ces techniques ne sont cependant pas encore utilisées en
clinique pour l'instant. Nous pouvons lister parmi ces techniques de vérification
du parcours :

— le suivi par y-prompts, qui utilise les v produits par la désexcitation
des noyaux produits par les réactions nucléaires du faisceau de particules
incident avec la cible,

— le suivi par particules chargées secondaires (ou IVI, Interaction Vertex
Imaging), principalement utilisé pour la vérification du parcours des
particules plus lourdes que le proton,

— l'imagerie TEP (Tomographie & Emission de Positons), qui tire profit de
la production d’émetteurs ST produits le long du parcours du faisceau
incident [Parodi, 2012], et qui peut également étre effectuée ”hors ligne”
(apres le traitement),

— la détection des ondes acoustiques générées par la perte d’énergie des
ions incidents [Assmann et al., 2015].

Ces techniques seront abordées plus en détail dans le chapitre suivant.

1.5 Conclusion

Les marges imposées par 'importante sensibilité de la hadronthérapie aux in-
certitudes, notamment de parcours, limitent I'impact de cette technique de
traitement. Cependant, de nombreuses pistes existent pour I’amélioration de la
précision des plans de traitement et la réduction de ces marges. Certaines se fo-
calisent sur la réduction des incertitudes de parcours des particules incidentes,
d’autres sur une meilleure délivrance de la dose physique ou biologique.

La suite de ce document se concentrera sur mes contributions a certaines de
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ces pistes d’amélioration, en particulier au suivi de la dose par la détection
des y-prompts, aux études précliniques en protonthérapie, et aux mesures de
sections efficaces de fragmentation.
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Suivi de dose par détection
des particules secondaires
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Dans ce chapitre, nous allons aborder en détails le suivi de la dose délivrée
pendant l'irradiation en hadronthérapie, qui est un des outils proposé pour la
réduction des marges dans les plans de traitement. Plus spécifiquement, les
résultats d’'une expérience menée au GSI sur les y-prompts produits lors de
'interaction d’un faisceau de 2C sur une cible de PMMA seront présentés.
Cette campagne de mesure a donné lieu a plusieurs publications [Piersanti
et al., 2014; Battistoni et al., 2015; Mattei et al., 2015; Vanstalle et al., 2017;
Mattei et al., 2017].

2.1 La problématique du suivi de dose en hadronthé-
rapie

Comme il a déja été spécifié dans le chapitre précédent, la vérification de la
position du volume irradié est une problématique majeure en hadronthérapie.
En effet, la grande sensibilité du dépot de dose aux changements anatomiques
du patient, aux incertitudes de positionnement, ou encore de parcours de la
particule incidente justifie un controle accru de la bonne délivrance de la dose
au volume tumoral. Comme précisé précédemment, différentes techniques pour
effectuer ce controle ont été proposées. Nous détaillerons ici uniquement celles
utilisant les particules secondaires produites par 'interaction du faisceau inci-
dent avec la cible.

2.1.1 Tomographie a émission de positons

Proposée des 1975 par [Bennett et al., 1975, 1978], la TEP permet de visua-
liser les émetteurs B+ produits par lirradiation par particules chargées, en
détectant les photons émis par "annihilation des positons émis. Ces émetteurs
BT ont pour la plupart une demi-vie de 2 & 20 minutes, et sont donc appropriés
pour effectuer une imagerie TEP soit pendant le traitement (mode ”en ligne”),
soit rapidement apres (modes in-room et "hors ligne”). Les irradiations proton
et carbone produisent principalement les émetteurs 'C et 120, mais d’autres
émetteurs spécifiques a chaque type d’irradiation peuvent également étre pro-
duits : 13N dans le cas des protons et 1°C dans le cas des carbones. Dans le cas
d’une irradiation carbone, les émetteurs ST sont produits principalement par
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fragmentation du projectile, contrairement & ’irradiation proton qui ne génere
que la fragmentation de la cible. Ceci explique la différence existante entre les
profils d’activité 31 générée le long du passage de la particule incidente (figure
2.1) : ce profil sera plus piqué en fin de parcours des ions carbones de par le
déplacement des fragments du projectile, alors qu’il sera quasi-continu le long
du parcours du proton.
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FIGURE 2.1 — Activité BT mesurée en fonction de la profondeur d’une cible
de PMMA irradiée par des protons de 110 MeV (A) et des ions carbones de
212.12 MeV/u (B). La ligne pointillée représente le profil de dépot de dose
associé [Parodi, 2012].

La figure 2.2 montre un exemple de répartition de I'activité ST associée & la
dose délivrée dans une tumeur située a la base du crane.

FIGURE 2.2 — Principe du suivi du volume irradié par imagerie TEP avec un
exemple d’irradiation d’une tumeur de la base du crane : la distribution de
dose est indiquée & gauche, et la répartition de 'activité 3+ correspondante est
présentée au milieu (prédiction) et a droite (mesure) [Enghardt et al., 2004].

La TEP est actuellement la seule modalité de suivi de dose mise en place en
routine clinique. Elle est cependant utilisée uniquement en mode ”hors ligne”,
comme par exemple au MGH (Massachusets General Hospital) ou au HIT (Hei-
delberg Ion-Beam Therapy Center) qui utilisent des systémes commerciaux de
PET/CT situés a 'extérieur des salles de traitement. Les inconvénients prin-
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cipaux de l'utilisation ”hors ligne” sont d’une part la diminution de 'activité
des émetteurs & courte demi-vie, tels que 'O (2 minutes), et d’autre part
le phénomene de washout biologique qui dégrade la corrélation spatiale entre
Iactivité et le dépot de dose.

L’utilisation de la TEP en ligne permettrait de résoudre ces problémes, mais
présente aussi ses propres challenges techniques. La TEP comme outil pour
le suivi de dose en ligne a été notamment tres utilisée par le GSI [Enghardt
et al., 2004] lors du traitement par '2C de quelques 400 patients. L'un des
principaux freins a I'utilisation en ligne de la TEP est la difficulté d’inclure un
tomographe complet dans la salle de traitement, directement autour du patient.
Ceci impose une limitation angulaire au systeme, nécessitant I’amélioration des
techniques de reconstruction existantes et des cotits plus importants. Un autre
inconvénient de la TEP en ligne est I'importante production de ~-prompts qui
constituent un bruit physique conséquent au signal des photons d’annihilation.
Tous les modes d’utilisation sont cependant limités par les faibles activités (<
10 kBq/Gy/mL) générées par le traitement. Cependant, des études récentes
ont montré que 'utilisation du temps de vol [Crespo et al., 2007; Surti et al.,
2011] ou l'utilisation de nouveaux arrangements géométriques [Tashima et al.,
2012] permettent d’améliorer les performances de la méthode en ligne.

2.1.2 Les y-prompts

Les y-prompts sont produits par la désexcitation des noyaux excités par le pas-
sage des particules chargées dans la matiere. La corrélation du profil d’émission
de ces v avec la distribution de dose a amené a envisager de les utiliser pour
effectuer le suivi de dose en protonthérapie [Min et al., 2006; Polf et al., 2009]
et en carbonethérapie [Testa et al., 2010]. Un exemple de profil d’émission ob-
tenu avec un faisceau de protons est présenté sur la figure 2.3. Globalement,
le nombre de y-prompts produits croit doucement le long du parcours de la
particule jusqu’a diminuer légerement en amont du pic de Bragg.

De nombreuses solutions technologiques pour exploiter ce profil d’émission des
~-prompts ont été proposées : caméras Compton [Roellinghoff et al., 2011;
Kormoll et al., 2011; Kurosawa et al., 2012; Llosa et al., 2013; Krimmer et al.,
2015b; Mackin et al., 2013; McCleskey et al., 2015; Polf et al., 2015], caméras
collimatées [Bom et al., 2012; Priegnitz et al., 2015; Verburg and Seco, 2014;
Krimmer et al., 2015a; Min et al.; 2012] ou encore des technologies exploitant
I'énergie et le temps de vol des v [Verburg et al., 2013; Polf et al., 2013] :

— Caméras Compton : les caméras compton utilisent au minimum un
diffuseur dans lequel le v va subir une diffusion Compton, puis un
détecteur dans lequel ledit v sera absorbé en partie ou en totalité.
Connaissant les énergies déposées dans le diffuseur et dans ’absorbeur,
il est possible de remonter a l'angle de diffusion, et en utilisant des
méthodes de reconstruction, remonter au point d’émission du +.
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FiGURE 2.3 — Profils d’émission des y-prompts émis par 'interaction d’un

faisceau de 10'° protons dans une cible d’eau. Le profil en bleu utilise les ~y
d’énergies 3 a 7 MeV, en vert les 7 de 6.13 MeV, en rouge de 4.44 MeV et en
cyan de 5.2 MeV. Le profil du pic de Bragg est présenté en noir [Verburg et al.,
2013].

— Cameéras collimatés : un collimateur pouvant étre mono ou multi
fentes est placé devant un détecteur v (généralement un scintillateur),
permettant ainsi de reconstruire un profil d’émission unidimensionnel
des ~-prompts.

— Prompt-y timing : les techniques de prompt-y timing utilisent le
temps de vol des y-prompts entre leur détection et la radiofréquence
de laccélérateur. La largeur ainsi que la position du pic v dans la dis-
tribution en temps de vol sont directement corrélées au parcours des
particules chargées dans la matiere.

— Information en énergie : il a été proposé d’utiliser le spectre en
énergie des y-prompts afin d’extraire des informations sur la compo-
sition des tissus traversés, en plus du parcours des particules incidentes.
L’utilisation du profil d’émission plus piqué des v de 4.44 MeV émis
par le 12C excité, par exemple (voir figure 2.3), ainsi que la corrélation
entre les sections efficaces nucléaires et l'intensité des différentes raies
d’émission, doivent permettre une amélioration de la détermination du
parcours [Verburg et al., 2013].

Malgré un effort de recherche important dans ce domaine, I'utilisation des ~-
prompts pour effectuer un suivi du parcours des particules dans la matiere
reste limitée par la statistique relativement faible des v produits au regard du
nombre de particules incidentes délivrées pendant une fraction d’un traitement.
Une étude publiée par [Schmid et al., 2015] basée sur des simulations Monte
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Carlo réalisées avec GEANT4 conclue que des déviations de parcours de £2 mm
peuvent étre obtenues en utilisant les y-prompts. Ce chiffre est cependant a
considérer avec prudence : d’une part, le Monte Carlo surestime généralement
les taux de production des y-prompts, comme nous le montrerons par la suite, et
d’autre part aucun systéme de détection n’a été simulé. En effet, ces systemes de
détection étant limités en efficacités géométrique et intrinseque, les résolutions
sur le parcours des particules chargées des prototypes développés n’atteignent
généralement pas le millimetre souhaité pour une application clinique. Dans
[Polf et al., 2015], les auteurs précisent que, pour étre viable en conditions
cliniques, leur efficacité de détection devrait étre augmentée d’un facteur 25.
Des pistes d’amélioration sont cependant proposées pour porter cette efficacite
a 10 fois sa valeur actuelle. Un des prototypes en cours de développement le
plus avancé est la caméra knife edge, qui atteint au mieux une précision de
4 mm sur la position du pic de Bragg pour un spot proton, mais peut des-
cendre autour de 2 mm en regroupant plusieurs spots [Janssens et al., 2015].
Une autre étude montre que la meilleure précision atteinte par cette caméra
dans une cible hétérogene est de 7 mm [Priegnitz et al., 2015]. La technique de
prompt-y timing implémentée par [Hueso-Gonzdlez et al., 2015] peut mesurer
des différences de parcours de 5 mm par spot de 10® protons. Enfin, les tech-
niques utilisant I'information en énergie sont d’autant plus tributaires du faible
taux de production des v, les différentes raies d’émission considérées (4.44 MeV
émis par le 12C excité ou encore 6.13 MeV émis par 1’60 excité) ne constituant
qu’une partie des y-prompts émis.

2.1.3 Imagerie des vertex d’interaction

L’imagerie des vertex d’interaction (ou IVI), initialement proposée par [Amaldi
et al., 2010], est une technique utilisant la détection des particules secondaires
chargées (principalement les protons) produites le long du parcours de la par-
ticule incidente pendant le traitement et sortant du patient. La reconstruction
des points d’interaction du faisceau primaire avec les noyaux de la cible a l'aide
de trajectographes permet de reconstruire le profil d’émission des particules
secondaires, qui est directement corrélé au profil de dépot de dose, d’une facon
similaire aux «-prompts. Un exemple de distributions de vertex mesurées avec
un trajectographe constitué de capteurs CMOS (Complementary Metal Oxide
Sensor) suite & I'irradiation d'une cible de PMMA avec des ions 12C est présenté
sur la figure 2.4. La corrélation entre les vertex et le profil de dose est clairement
observable.

Cette technique présente 'avantage d’une efficacité potentiellement plus élevée
que les v-prompts, de par un taux de production de protons secondaires plus
élevé. Cependant, elle ne peut étre utilisée en protonthérapie. Cette technique
est également fortement tributaire de I'importante diffusion des protons dans le
milieu traversé, qui réduit considérablement la résolution pouvant étre atteinte.
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FIGURE 2.4 — Distributions des vertex obtenues pour une irradiation d’une
cible de PMMA par des ions 2C de 297.8 MeV/u (en bleu) et 293.5 MeV /u
(en rouge), correspondant a ~ 3 mm d’écart en parcours. Les profils de dépot
de dose correspondant sont également présentés pour comparaison [Finck et al.,
2017].

Contrairement & la TEP et aux y-prompts, 'imagerie des vertex d’interaction
est encore a ce jour peu développée. Quelques travaux ont cependant déja étudié
cette technique en simulation [Henriquet et al., 2012] ou expérimentalement
[Gwosch et al., 2013; Piersanti et al., 2014; Finck et al., 2017]. Dans [Gwosch
et al., 2013], le parcours des ions incidents dans une cible homogene de PMMA
a pu étre mesuré avec une précision comprise entre 1 et 3 mm. Cependant,
le nombre d’ions incidents utilisés dans cette expérience était de 2x10° ions
120, ce qui est bien supérieur au nombre usuel d’ions carbones par spot dans
un traitement [Kraemer et al., 2000]. Une précision de 4 & 5 mm dans des
conditions cliniques a été extrapolée par [Finck et al., 2017] avec un systeéme
de trajectographes CMOS. Dans les deux cas pré-cités, les auteurs suggerent
qu’une augmentation de ’acceptance du systéme de détection peut permettre
de se rapprocher d’une résolution de 2 a 3 mm en conditions cliniques.

2.1.4 Conclusion

En dépit des nombreuses études dans le domaine du suivi de dose en ligne,
aucune technique n’est actuellement utilisée en routine clinique. La principale
limitation des méthodes utilisant la détection des particules secondaires pro-
duites lors du traitement est le faible taux de production de ces secondaires au
regard du nombre de particules incidentes utilisées en clinique. L’amélioration
significative des efficacités intrinseques et géométriques des systemes de détection
est nécessaire pour espérer se rapprocher de résolutions millimétriques sur le
parcours des particules chargées.
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2.2 Expérience autour des y-prompts

De nombreuses études sur les y-prompts se basent sur des simulations Monte
Carlo pour Iestimation de la précision sur la mesure du parcours des particules
chargées [Schmid et al.; 2015; McCleskey et al., 2015]. Cependant, de nom-
breuses études ont montré que le Monte Carlo ne reproduisait pas correctement
les taux de production des réactions nucléaires aux énergies d’intérét de la ha-
dronthérapie suivant les modeles utilisés [De Napoli et al., 2012; Braunn et al.,
2013; Dudouet et al., 2014; Jeyasugiththan and Peterson, 2015; Resch et al.,
2017]. Il est donc crucial de vérifier ces modeles par des mesures expérimentales.

Dans ce contexte, une expérience sous faisceau 12C a été menée au GSI (Helm-
holtzzentrum fiir Schwerionenforschung) a Darmstadt (Allemagne) au prin-
temps 2012. L’objectif de cette expérience était double : d’'une part, obtenir
une mesure des taux de production des v-prompts a une énergie d’intérét cli-
nique, et d’autre part extraire les spectres en énergie desdits . Toutes ces
mesures ont pu étre ensuite comparées a des simulations Monte Carlo.

2.2.1 Dispositif expérimental

Les mesures expérimentales présentées dans ce chapitre ont été conduites dans
la cave A du GSI. Le dispositif est présenté sur la figure 2.5. Dans cette
expérience, un faisceau d’ions carbone 2C de 220 MeV /u était arrété dans
une cible de PMMA (Polyméthacrylate de Méthyle, C502Hg) de 5x5x20 cm?.
Les ~-prompts étaient mesurés par un cristal scintillant de fluorure de ba-
ryum (BaFs). La forme du faisceau était gaussienne, avec une largeur dans le
plan transverse de opeam ~1 cm, mesuré avec une incertitude relative d’envi-
ron 1% par les moniteurs faisceaux du GSI. L’intensité du faisceau délivrée
de plusieurs MHz était vérifiée par deux scintillateurs plastiques de 1.1 mm
d’épaisseur (notés SC1 et SC2), placés respectivement a 37 et 16 cm en amont
de la cible. Chaque scintillateur était couplé a un photomultiplicateur (PMTs,
de type Hamamatsu 10580) de chaque coté. L’ensemble du systeme de détection
des particules secondaires étaient placés sur deux bras pouvant tourner entre 60
et 120°. Le scintillateur SC2 et le BaF, étaient utilisés respectivement comme
Start et Stop dans une fenétre de coincidence de 80 ns afin d’extraire le temps
de vol de chaque particule.

Le scintillateur BaFs, similaire a celui décrit dans [Novotny, 1991}, a été choisi
en raison du temps de décroissance tres court (0.6 ns) de la composante rapide
de son spectre de radioluminescence [Vladimirov et al., 2001]. Cette propriété
permet d’obtenir des bonnes résolutions en mesures de temps de vol [Testa
et al., 2010]. Le détecteur, de forme hexagonale avec un rayon circonscrit de
5.4 cm et d’une longueur de 14 cm, était placé a 73 cm du centre de la cible. Il
est enveloppé par une couche d’aluminium de 1 mm, et la lumiere est collectée
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FIGURE 2.5 — Schéma du dispositif expérimental. SC1 et SC2 correspondent
aux deux scintillateurs plastiques start (Scint.) adjoints de deux photomulti-
plicateurs (PMTs). Le VETO placé en amont du fluorure de baryum (BaF)
est un scintillateur plastique permettant la discrimination particules chargées-
neutres. La chambre a dérive DC est utilisée pour la trajectographie des parti-
cules chargées.

par un photomultiplicateur similaire a ceux de SC1 et SC2.

Afin d’extraire les spectres en énergies des photons prompts, le scintillateur a
été étalonné avec des sources radioactives émettrices v : ?2Na (émettant des
raies principalement & 0.511 and 1.275 MeV), ¥7Cs (0.662 MeV), °Co (1.17
et 1.33 MeV) and 23°PuBe (émettant un pic & 4.44 MeV, provenant de la
décroissance du '2C*). La courbe d’étalonnage obtenue, présentée sur la figure
2.6 est linéaire sur la plage énergétique 1-4.4 MeV, et cette linéarité est sup-
posée valable jusqu’a 10 MeV. La résolution en énergie obtenue est de 8% a
1 MeV, mais est déteriorée a basse énergie en raison du bruit physique du a
la source interne du fluorure de baryum, provenant d’impuretés émettrices «
(?26Ra, ??2Rn, 2'¥Po, 214Po) présentes dans le cristal. Le seuil sur le signal du
BaFy, permettant de réduire le bruit interne du cristal, était de 200 mV (cor-
respondant & environ 0.22 MeV), et une haute tension de 2000 V était appliquée.

En amont du BaFs était placé un scintillateur plastique appelé VETO, de di-
mension 10x10x0.2 cm?3. Ce VETO est utilisé pour sélectionner uniquement

AMELIORATION DES PLANS DE TRAITEMENT EN HADRONTHERAPIE 50



CHAPITRE 2 SuIlvi DE DOSE

500
450
400
350
300
250
200
150
100

50

p =-20.13+0.08
0

qdc (pC)

p,=109.70 £ 0.04
1

||||I|||II||||I|||II||||I|||||||||||||||||||||||L

[
N
w

m .

—~

<

(¢}

S

F1GURE 2.6 — Courbe d’étalonnage du scintillateur BaFs donnant la charge
qdc en pC en fonction de 1’énergie en MeV des . Les parametres p0 et pl
correspondent respectivement a I’ordonnée a l'origine et au coefficient directeur
de la droite d’étalonnage (en vert).

les particules neutres (v et neutrons) pour la construction de la carte d’iden-
tification E-ToF (Time-of-Flight). En effet, ce scintillateur étant tres fin, les
particules neutres n’intéragissent que tres peu : ’absence de signal dans le
VETO indique donc le passage d’un v ou un neutron. La discrimination entre
les y-prompts et les neutrons était assurée par la corrélation entre ’énergie
déposée dans le cristal et le temps de vol de chaque particule. En effet, les
~y-prompt se déplagant a la vitesse maximale par rapport aux autres particules,
leur signal apparait clairement sur les cartes d’identification E-ToF, telle que
présentée sur la figure 2.7. Il est important de noter que le temps de vol défini
ici correspond a la différence de temps entre la détection d’un ion '2C dans le
SC2 et celle d’une particule secondaire dans le BaFs.

2.2.2 Méthode de déconvolution

Les spectres en énergie des y-prompts ont été produits en déterminant le
nombre de y-prompts (N,) a partir de la distribution bidimensionnelle (E,
ToF), avec un pas de 0.1 MeV (en accord avec la résolution en énergie & 1 MeV
du scintillateur). Pour chaque pas en énergie, le parametre N, a été déterminé
par un ajustement gaussien de chaque projection correspondante sur ’axe des
abscisses (ToF). Le bruit physique du aux neutrons, qui n’ont pas pu étre filtrés
par le VETO, est décrit par une distribution de Landau. A ceci s’ajoute fina-
lement un fond du aux fausses coincidences (notamment avec le signal de la
source interne du scintillateur), ajusté par un polynoéme. Un exemple d’ajus-
tement d’une projection de la carte présentée sur la figure 2.7 est montré sur
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FIGURE 2.7 — Carte d’identification énergie (notée E, en MeV)- temps de vol
(noté ToF, en ns) obtenue pour le fluorure de baryum situé & 60° par rapport
au faisceau incident. Le temps de vol a été corrigé par rapport au signal . Ce
signal v apparait ainsi clairement & 0 ns.

la figure 2.8.
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FIGURE 2.8 — Projection de la figure 2.7 sur une tranche en énergie (entre 1.5 et
1.6 MeV) suivant 1’axe ToF (ns). L’ajustement gaussien du signal «-prompts est
dessiné en traits pleins bleus, le bruit physique du aux neutrons est représenté
par une distribution de Landau en traits pointillés verts, et ’ajustement total
incluant les fausses coincidences (ajustées par un polynéme) est présenté en
traits pleins rouges.

Afin de s’affranchir de Defficacité du détecteur et de sa résolution, les spectres en
énergie déposée mesurés ont été déconvolués en utilisant une méthode itérative
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décrite dans [Guttormsen et al., 1996]. Cette méthode exprime le spectre convolué
f (correspondant ici au spectre mesuré) comme :

f = R(Edep7 Ezn) tUu (21)

ol u est le spectre déconvolué. Une matrice réponse du détecteur R(Eygep, Ein),
ou Ey., est I'énergie déposée dans le scintillateur et Ej, 'énergie incidente
du ~ considéré, est produite en utilisant une simulation GEANT4 d’une source
~v d’énergie uniforme entre 0 et 20 MeV. Un exemple de matrice réponse est
montré sur la figure 2.9. Quand le spectre convolué f est similaire au spectre
mesuré, la procédure de déconvolution est arrétée, et le spectre déconvolué
ainsi obtenu doit correspondre a la distribution en énergie incidente des ~-
prompts. La similarité entre les spectres convolué et mesuré est quantifié par
une minimisation du 2. Cette minimisation a permis de déterminer que la
convergence de la méthode est obtenue apres 20 itérations. La stabilité de la
méthode par rapport au nombre d’événements dans la distribution considérée a
été testée en déconvoluant des distributions simulées de différentes statistiques.
Les incertitudes liées a la méthode ont été estimées en variant les différents
parametres de la procédure (e.g., nombre d’itérations) et en comparant les
différences obtenues. Au final, une incertitude relative systématique sur le taux
de production des y-prompts de 2% a été obtenue pour cette méthode.
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FIGURE 2.9 — Matrice réponse utilisée pour la méthode de déconvolution, don-
nant la corrélation entre 1’énergie du ~ incident et 1’énergie déposée dans le
scintillateur BaFq. Cette matrice a été générée par simulation Monte Carlo
d’une source uniforme distribuée entre 1 et 20 MeV (voir paragraphe 2.3.3).
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2.2.3 Taux de production des y-prompts

Les taux de production absolus des y-prompts ont été calculés a partir des
spectres expérimentaux suivant 1’équation suivante :

_ Ny
"~ Ne X (1=7) X £geo X Cfits X S

o, (2.2)
ou N¢ correspond au nombre d’ions carbones incidents, 7 la correction due
au temps mort de I'acquisition (~ 30%), egeo U'efficacité géométrique et ¢y
efficacité de I'ajustement utilisé pour extraire IV, .

L’efficacité géométrique e4e0 a été calculée par simulation Monte Carlo a I’aide
du dispositif décrit dans le paragraphe 2.3.3, et est définie comme le nombre de
~ arrivant sur le BaFy divisé par le nombre total de v émis depuis la cible de
PMMA. Comme la source 7y est une source étendue, £ge, n’est pas un parametre
purement géométrique, car elle dépend de 1’énergie initiale du v considéré. En
effet, I’épaisseur de la cible implique que le y-prompt sortant de la cible de
PMMA a été atténué, cette atténuation pouvant atteindre jusqu’a 20% pour
des v de 1 MeV.

De plus, de par le fait que certains noyaux excités sont en mouvement lors
de I’émission des y-prompts, ceux-ci ne sont pas émis de fagon isotrope dans
le laboratoire : ils sont préférentiellement émis vers I’avant dans le cas d’une
émission par décroissance du projectile, ou de fagon isotrope s’ils sont pro-
duits par décroissance d’un noyau cible. Ce phénomene a été pris en compte
dans le calcul d’egeo. Cette efficacité géométrique en fonction de ’énergie des
considérés est présentée sur la figure 2.10.

Le nombre d’ions carbones incidents N¢ a été mesuré par les scintillateurs SC1
et SC2. Une simulation Monte Carlo dédiée a été effectuée pour corriger de
I’empilement dans SC1 et SC2 dans une fenétre temporelle de 80 ns, suivant
la méthode présentée dans [Mattei et al., 2015]. Les facteurs correctifs obtenus
sont 1.1240.07 a 90° et 1.37£0.19 a 60°.

Le parametre cy;s permet de prendre en compte le biais di a l'ajustement
décrit au paragraphe 2.2.2 permettant d’obtenir V., et a été évalué en utilisant
une simulation GEANT4 . Il est défini comme le ratio du nombre de ~ extraits
de 'ajustement avec le nombre vrai de v atteignant le fluorure de baryum.

2.3 Simulations Monte Carlo

Toutes les simulations Monte Carlo présentées dans ce chapitre ont été conduites
en utilisant GEANT4 10.01 [Agostinelli et al., 2003]. Différents modeles de pro-
cessus hadroniques ont été testés, et seront brievement décrits.
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FIGURE 2.10 — Efficacité géométrique ege, du BaFy en fonction de I'énergie des
~y-prompts produits, pour chaque configuration angulaire, obtenue par simula-
tion GEANT4 .

2.3.1 L’outil Geant4

GEANT4 (GEometry ANd Tracking) est un code de simulation Monte Carlo
développé par le CERN et utilisant la programmation orientée objet (C++).
Il est essentiellement utilisé en physique subatomique, physique médicale, as-
trophysique et physique des accélérateurs. C’est un des rares codes de simu-
lation Monte Carlo libre. Il est spécialisé dans l'interaction des particules et
spécifiquement des photons dans la matiere.

Tous les outils pour modéliser une simulation GEANT4 correspondent a des
classes C++ : géométrie, matériaux, processus physiques, événements, trajec-
toires,. .. Les particules sont générées a partir d’'un point source. Le calcul des
trajectoires des particules dans la matiére se fait suivant les processus physiques
qui modélisent les interactions avec le milieu. Un processus décrit la maniere et
la fréquence d’un type d’interaction spécifique le long de cette trajectoire. Pour
une particule donnée, plusieurs processus sont possibles. Toutes les particules
(y compris les secondaires) sont suivies jusqu’a leur arrét total (“mort”).

Les processus physiques de GEANT4 sont décrits par un ensemble de modeles
qui décrivent le comportement des particules dans la matiere sur une tres large
gamme énergétique (quelques eV a plusieurs PeV). Ces modeles sont basés
sur des données issues soit de la théorie, soit de mesures, soit encore de pa-
ramétrisations.
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2.3.2 Modeles physiques

Dans GEANT4 , I'ensemble des processus physiques (hadroniques, électromagné-
tiques, optiques, ...) sont regroupés et gérés par la " physics list 7. Les colli-
sions d’ions qui interviennent en hadronthérapie sont gérées en deux étapes :
d’une part, la voie d’entrée qui gere la dynamique de la réaction, et d’autre
part la phase de désexcitation qui entre en jeu une fois que le systeme est a
I’équilibre, qui est appelée voie de sortie. Les collisions peuvent étre soit dis-
tantes, périphériques ou centrales.

Les collisions distantes favorisent la diffusion élastique de Rutherford, méme
si d’autres processus peuvent également intervenir. La proportion de processus
inélastiques est plus importante dans les collisions périphériques, dont le pa-
rametre d’impact est plus faible et qui constituent la majorité des collisions :
I’énergie cinétique du projectile est en partie convertie en énergie d’excita-
tion du systeme. Plus le parametre d’impact de la collision diminue, plus cette
conversion est importante. Aux énergies de la hadronthérapie (> 100 MeV /u),
le modeéle Abrasion-Ablation, qui décrit les collisions périphériques, est domi-
nant. Dans ce modele, les nucléons des deux noyaux en collisions sont séparés
en deux types : les nucléons participants, qui se situent dans la zone de recou-
vrement des deux noyaux et qui possedent une énergie d’excitation élevée, et
les nucléons spectateurs extérieurs a cette zone. Les spectateurs originaires du
projectile vont former le quasi-projectile, et ceux originaires de la cible seront
la quasi-cible. Enfin, les collisions centrales entrainent la fusion totale (a basse
énergie < 30 MeV/u) ou partielle (a haute énergie) du systeme. La partie du
systeme n’ayant pas fusionné va dissiper son énergie d’excitation par 1’émission
de particules rapides au début de la collision. Cette phase d’émission est appelée
7 pré-équilibre”.

2.3.2.1 Modéeles hadroniques

Les processus hadroniques gerent les réactions élastiques et inélastiques des
hadrons ou ions avec le noyau atomique (jusque 100 TeV). Différents modeles
peuvent étre choisis pour chaque processus considéré selon le type de particule
considéré, ainsi que son énergie. Il est souvent nécessaire de coupler plusieurs
modeles afin de couvrir toute la gamme en énergie. Un schéma des princi-
paux processus hadroniques existant dans GEANT4 en fonction de ’énergie
considérée est présenté sur la figure 2.11. Les processus Pre-compound et De-
excitation sont des modeles de voies de sortie.

Trois modeles de processus hadroniques ont été utilisés en voies d’entrée dans ce
travail : le modele de la cascade binaire BIC [Folger et al., 2004], le modele QMD
(Quantum Molecular Dynamics) [Koi, 2008] et le modele de la cascade intra-
nucléaire de Liege INCLT" [Boudard et al., 2013]. Ces modeles ont été choisis
car ils sont couramment utilisés dans le domaine de la physique médicale [Boeh-
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FIGURE 2.11 — Schéma des principaux processus hadroniques existant dans
GEANT4 | avec leur plage d’utilisation en énergie.

len et al., 2010; Dedes et al., 2014; Dudouet et al., 2014; Pinto et al., 2015].
Le modele BIC, recommandé pour la hadronthérapie [Lechner et al., 2010],
est géré par la classe G4BinaryLightlonReaction, qui est une extension du
modele de la cascade intranucléaire binaire aux noyaux légers (A<12). Dans
ce modele, les nucléons participants sont décrits par des fonctions d’onde gaus-
siennes, et sont ensuite propagés jusqu’a leur sortie du noyau. Ce modele ne
considere pas les interactions entre participants.

Le modele QMD, géré par la classe G4AQMDReaction, représente également
les nucléons participants par des fonctions d’onde gaussiennes. Cependant, dans
ce cas, tous les nucléons sont pris en compte et intéragissent via un potentiel
nucléon-nucléon. Il est important de préciser que le modele QMD ne s’applique
qu’aux particules plus lourdes que les protons et les neutrons, comme il est
illustré dans le tableau 2.1.

Enfin, le modele de cascade intranucléaire de Liege INCLT a également été
utilisé. Dans ce modele, les nucléons sont modélisés par un gaz de Fermi dans un
puits de potentiel statique. Une quasi-cible est construite a partir des nucléons
du projectile entrant dans la cible et sera directement traitée par le modele
INCL, tandis que les nucléons spectateurs formant le quasi-projectile seront
traités par le modele de voie de sortie choisi. Il est a noter que INCL ne gere
pas les projectiles de masse supérieure a 18. Dans notre cas, nous avons utilisé
la physics list pré-définie QGSP_INCLXX_HP.

Les modeles QMD et INCL n’incluent pas de modele de pré-équilibre, ce qui
n’est pas le cas de BIC qui utilise le modele de pré-équilibre natif de GEANT4
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géré par la classe G4PreCompound, basé sur le modele de I'exciton [Gudima
et al., 1983]. La désexcitation des noyaux résiduels & la collision est gérée par la
classe G4ExcitationHandler [Zacharatou Jarlskog and Paganetti, 2008], qui
propose cing modeles différents de désexcitation. Nous pouvons notamment ci-
ter le modele de I’évaporation de Weisskopf-Ewing [Weisskopf and Ewing, 1940]
qui permet ’émission séquentielle de particules, et qui gere également la fis-
sion ou I’émission gamma. Le modele utilisé par défaut pour les noyaux légers
(A<16) est celui du Fermi break-up [Fermi, 1950], qui traite la décroissance
d’un noyau excité en N fragments stables produits dans leur état fondamental.

Tous ces modeles ont été implémentés dans des physics list , qui seront sim-
plement dénommées BIC, QMD et INCL™" par la suite. Le détail des modeles
utilisés pour chaque type de particule ainsi que la table de sections efficaces
associées sont indiqués dans le tableau 2.1.

Particules Modeles Sections efficaces
proton | G4BinaryCascade G4ProtonlnelasticXS
BIC neutron | G4BinaryCascade G4NeutronlnelasticXS
d,t,a | G4BinaryLightlonReaction G4ComponentGGNuclNuclXS
ions | G4BinaryLightlonReaction G4ComponentGGNuclNuclXS
proton | G4Cascadelnterface G4BGGNucleonlnelasticXS
G4NeutronHPInelastic (E<20 MeV) G4NeutronHPInelasticData
QMD REULTOn | 4 Gascadelnterface (E>20 MeV) G4BGGNucleonInelasticXS
d,t,a | G4QMDReaction G4TripathiLightCrossSection
ions | G4QMDReaction G4TripathiCrossSection
proton | G4AINCLXXProtonBuilder G4BGGNucleonlInelasticXS
G4NeutronHPInelastic (E<20 MeV) G4NeutronHPInelasticData
INCL PCUMOM | G INCLX XNeutronBuilder (E>20 MeV) | G4NeutronInelasticXS
d,t,a | G4AINCLXXInterface G4Component GGNuclNuclXS
ions | G4INCLXXInterface G4ComponentGGNuclNuclXS

TABLE 2.1 — Liste des modeles hadroniques et sections efficaces utilisés pour
chaque type de particule dans les trois physics lists considérées.

2.3.2.2 Modeles électromagnétiques

Les modeles électromagnétiques dans GEANT4 geérent notamment les processus
de diffusion multiple, d’ionisation, ainsi que tous les procédés d’interaction des ~y
avec la matiere (effet photoélectrique, effet Compton, création de paires,...). Un
certain nombre de physics list pré-définies sont disponibles dans GEANT4 : dans
notre cas, nous avons utilisé pour BIC la liste GAEmStandardPhysics_option3,
qui inclue les données de pouvoir d’arrét de 'ICRU 73 jusqu’a 1 GeV /u [lvan-
chenko et al., 2011] et qui est traditionnellement recommandée pour les applica-
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tions médicales. Une liste électromagnétique ”"maison”, équivalente a G4Em-
StandardPhysics_option3, a été utilisée dans QMD. Finalement, la liste pré-
définie QGSP_INCLXX_HP utilise G4EmStandardPhysics.
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FIGURE 2.12 — Comparaison entre les valeurs de parcours (& gauche) des '2C
données par 'ICRU (lignes noires) et celles données par les trois physics list
de GEANT4 testées dans ce chapitre dans différents matériaux (eau, PMMA
et os compact). Les graphiques de droite indiquent la valeur de la différence
de parcours entre 'ICRU et GEANT4 (points) et la différence relative (lignes
pleines) donnée en %.

Afin de valider les différents modeles électromagnétiques utilisés, les parcours
obtenus par simulation GEANT4 dans différents matériaux d’intérét ont été
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comparés aux valeurs prédites par 'ICRU. Cette comparaison est illustrée sur
la figure 2.12. Dans tous les matériaux et physics list testés, la différence relative
de parcours entre 'ICRU et les valeurs obtenues avec GEANT4 ne dépasse pas

4%.

2.3.2.3 Autres modeéles

D’autres processus doivent étre définis dans une physics list : les décroissances
(radioactives ou non), les collisions élastiques nucléaires des hadrons, la phy-
sique des muons, ou encore les effets relativistes des interactions électromagnétiques.
Le tableau 2.2 résume les différents modeles utilisés pour chaque type de pro-
cessus. La plupart de ces modeles sont communs aux trois physics lists . Le
processus de décroissance radioactif n’est pas toujours pris en compte car étant
d’un intérét limité pour les applications en hadronthérapie (sauf dans le cas
d’étude des émetteurs ST).

\ BIC | QMD | INCL
Electromagnétique G4EmStandardPhysics_option3 G4EmStandardPhysics
Décroissance radioactive | G4RadioactiveDecayPhysics ‘
Décroissance G4DecayPhysics
Radiation synchrotron G4EmExtraPhysics
Diffusion élastique G4HadronElasticPhysics
Muons G4StoppingPhysics

TABLE 2.2 — Liste des processus intervenant dans les trois physics lists utilisées.

2.3.3 Dispositifs simulés

Dans le cadre de ce travail, différents dispositifs ont été simulés :

— Le dispositif expérimental complet, tel que décrit sur la figure 2.5, avec
un faisceau incident gaussien de '?C de largeur o=1 cm et d’énergie 220
MeV /u. Cette simulation a été utilisée afin de permettre une comparai-
son quantitative avec les résultats de ’expérience décrite dans la section
2.2.

— Le méme dispositif que précédemment sans les deux scintillateurs SC1
et SC2, avec une source de < incidents d’énergie uniforme distribuée
entre 1 et 10 MeV, située dans la cible de PMMA, utilisé pour calculer
Iefficacité géométrique eg4¢, du détecteur BaFs. La distribution spatiale
de la source était également uniforme le long de la cible jusqu’a la pro-
fondeur maximale d’émission (correspondant au parcours du ?C dans
la cible). Les particules 7 étaient émises de fagon anisotrope, suivant la
distribution angulaire donnée par GEANT4 .
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FIGURE 2.13 — Spectres en énergie des y-prompts détectés par le BaF a 90° (a)
et 60° (b). Toutes les distributions sont normalisées par rapport a leur intégrale.
Les incertitudes sont purement statistiques.

— Un scintillateur BaFs seul, irradié par une source de «y incidents d’énergie
uniforme distribuée entre 1 et 20 MeV, utilisé pour générer la matrice
réponse nécessaire a la méthode de déconvolution décrite dans le para-
graphe 2.2.2.

— Une simulation dédiée du détecteur SC2 irradié par un faisceau gaussien
(0=1 cm) de 220 MeV /u de 12C, afin d’obtenir les facteurs correctifs de
I’empilement des événements dans ce méme SC2. Pour cette simulation,
la structure temporelle du faisceau a été implémentée.

2.4 Résultats

Dans cette section, les différents résultats obtenus pour ’expérience décrite
dans le paragraphe 2.2 sont présentés.

2.4.1 Comparaison entre spectres expérimentaux et simulés

Chaque physics list a été validée en comparant le spectre v en énergie déposée
simulé avec le spectre expérimental ”brut”, i.e. sans aucun facteur correctif ap-
pliqué. Afin d’obtenir une meilleure comparaison, les spectres ont été normalisés
par leur intégrale. Ces distributions en énergie déposée sont présentés sur la fi-
gure 2.13, pour les mesures a 90° (a) et 60° (b). L’accord entre les formes des
distributions est quantifié par la méthode des moindres carrés : le calcul du x?
par degré de liberté (x2/ndf) et sa probabilité (notée p-value) correspondante
donne une information sur la compatibilité des formes des distributions. Quand
la probabilité est supérieure a 5%, les deux distributions sont considérées com-
patibles a 20.

Visuellement, BIC et INCL semblent étre en meilleur accord avec les distribu-
tions expérimentales que QMD, malgré une surestimation du pic & 4.44 MeV
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x%/ndf | p-value
BIC 2.31 <0.00001
60° QMD | 0.82 0.88
INCL** 0.72 0.97
BIC 2.24 0.45
90° QMD | 1.71 0.83
INCL** 1.40 0.83

TABLE 2.3 — Valeurs du x2 réduit et p-values correspondantes entre les spectres
en énergie simulés et expérimentaux a 60° et 90°. Les valeurs ont été calculés
pour une énergie supérieure a 2 MeV.

par INCL. Cependant, les valeurs de x?/ndf correspondantes (obtenues pour
des énergies supérieures a 2 MeV) ne vont pas dans le sens de cette tendance,
avec des valeurs plus élevées pour BIC (voir tableau 2.3), illustrant un désaccord
de forme plus important entre les spectres. Selon ces valeurs, INCL est la phy-
sies list qui présente le meilleur accord avec l'expérience, particulierement a
60° avec une p-value de 0.97.

2.4.2 Spectres déconvolués

Les spectres expérimentaux des v émis par la cible, obtenus par déconvolution
des distributions de la figure 2.13, sont présentés sur la figure 2.14. Le pic prin-
cipal de 4.44 MeV, provenant de la désexcitation du niveau 2+ du 2C [Clegg
et al., 1961], est clairement identifiable pour les deux angles. La bosse visible
entre 2 et 3 MeV correspond a la combinaison de v émis respectivement par
le 1B produit par la réaction 12C(n,x)!'B (2.13 MeV), par le N (2.31 MeV)
et par I''°0 (décroissance du niveau 2~ & 2.74 MeV) [Murphy et al., 2011]. Le
pic observable entre 3.5 et 4 MeV est une combinaison de deux décroissances
provenant du '3C, produit par la réaction °0(n,x)'3C, émettant des v de 3.68
et 3.85 MeV. Un pic est également identifiable autour de 5 MeV, provenant des
décroissances 5/2+ —1/27 (5.27 MeV) et 1/2% —1/27 (5.29 MeV) du N,
chacune produites par la diffusion inélastique de neutrons sur I''0 [Belhout
et al., 2007]. Certaines lignes « apparaissent décalées d’environ 0.1 MeV sur le
spectre a 60°, en raison de 'important effet Doppler dans la cible.

La comparaison entre les spectres déconvolués et simulés est montrée sur la
figure 2.15. De la méme fagon que pour les spectres bruts présentés sur la fi-
gure 2.13, INCL est la physics list qui est en meilleur accord avec le spectre
expérimental (a E, >2 MeV). La liste QMD est également en bon accord avec
les données. Néanmoins, le pic de 4.44 MeV est mieux défini par QMD et BIC,
INCL surestimant la contribution de la décroissance du 2>C excité. La légere
bosse observée autour de 6 MeV aussi bien sur la distribution obtenue avec
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FIGURE 2.14 — Spectres en énergie expérimentaux des y-prompts en sortie de
cible pour chaque angle, obtenus par déconvolution des distributions montrées
en figure 2.13. Les incertitudes comprennent les contributions statistiques et
systématiques.

INCL que la distribution expérimentale provient de la décroissance du niveau
3~ vers le 07 de I''°0 & 6.13 MeV.

L’accord entre simulation et expérience est détérioré aux énergies inférieures
a 2 MeV et supérieures a 7 MeV. Les trois physics lists prédisent un pic vy
autour de 1.5 MeV, qui n’est pas observé sur la distribution expérimentale. Ces
différences s’expliquent en partie par le bruit physique du aux neutrons et a la
source « interne du scintillateur.

La faible statistique de v d’énergie supérieure a 7 MeV engendre une instabi-
lité de la méthode de déconvolution utilisée, ce qui engendre artificiellement le
désaccord plus important observé. Cependant, ces événements ne représentent
que 6% du nombre total de v émis : leur contribution est par conséquent
négligeable sur 'incertitude du taux de production des y-prompt, qui est tota-
lement dominée par les effets systématiques du temps mort.

2.4.3 Taux de production des y-prompts

Les valeurs obtenues pour les taux de production des y-prompts simulés et
mesurés sont résumées dans le tableau 2.4, pour chaque angle. Les incertitudes
indiquées incluent les contributions statistiques et systématiques, ces dernieres
constituant la source d’erreur dominante.
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FI1GURE 2.15 — Comparaison entre les distributions en énergie expérimentales
et simulées (BIC, QMD, and INCL**) des y-prompts en sortie de cible, & 90°
(a) et 60° (b). Tous les spectres ont été normalisés par leur intégrale pour une
meilleure comparaison.

Les deux valeurs expérimentales mesurées a 60° et 90° sont en excellent accord,
avec un écart de seulement 2% compris dans les barres d’erreur. La physics list
INCL™T est la seule liste compatible avec les données & 20 (particulierement &
90°). A l'inverse, QMD et BIC surestiment le taux de production & 60° respec-
tivement de ~2.2 et ~2.4. Ces chiffres sont en accord avec les résultats publiés
par [Dedes et al., 2014], qui estime la surestimation de la production des ~-
prompts & un facteur compris entre 1.8 et 2.8, pour des ions '2C incidents entre
95 et 310 MeV /u.

60° 90°
Mesure | (1.04 + 0.11)x1072 | (1.06 4 0.12)x 10>
BIC (2.27 £ 0.08)x1072 | (2.28 & 0.08)x 102
QMD (2.43 £ 0.11)x1072 | (2.27 £ 0.10)x 1072
INCL** | (1.31 + 0.09)x1072 | (1.37 4 0.09)x 102

TABLE 2.4 — Taux de production expérimentaux et simulés (avec BIC, QMD
et INCL*1) des y-prompts aux différents angles de mesure (60° and 90°). Les
résultats sont présentés en (sr/Ng)~L.

Ces taux de production expérimentaux sont également en accord a 20 avec
la méme mesure effectuée avec un scintillateur LYSO (Lu; g§Y2SiO5 :Ce), qui
prédit des taux de production de (6.6942.09)x 1073 st~ 4 60° et (6.274£2.29)x 1073
st & 90° [Mattei et al., 2015]. Les différences entre les deux mesures s’ex-
pliquent par ’acceptance plus faible du LYSO par rapport au BaFs, ne lui
permettant pas de détecter efficacement les v d’énergie élevée. Cette différence
d’efficacité a été estimée par simulation & 14% pour des vy d’énergie supérieure
a7 MeV.
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Notre mesure peut également étre comparée a des valeurs expérimentales ob-
tenues & d’autres énergies d’ions 12C : d’apres [Agodi et al., 2012], le taux de
production obtenu ici pour une énergie de 220 MeV /u a 90° est 4.5 fois plus
important que celui obtenu pour des ~y-prompts produits par un faisceau de
12C de 80 MeV /u. Une simulation GEANT4 des deux expériences prédit un fac-
teur 4.6+0.2 entre 1’émission photon a 80 et 220 MeV /u, en accord avec 1’écart
expérimental obtenu.

Finalement, dans [Pinto et al., 2015], le taux de production différentiel par
unité d’angle solide et par mm de parcours de l'ion incident mesuré pour des
120 de 310 MeV /u est (11241t & 225y5) x 1075, Ce chiffre peut étre utilisé
pour extrapoler un taux de production intégré sur tout le parcours d’un 2C de
220 MeV /u dans le PMMA égal a 8.8 cm. De cette fagon, nous obtenons un
taux de production intégré équivalent & 0.99x1073 st~! /N¢ pour notre énergie,
ce qui est compatible avec nos taux de production mesurés.

2.4.4 Processus physiques a ’origine des y-prompts

Les y-prompts sont produits principalement par diffusion inélastique de ’ion
incident sur les noyaux de la cible, mais aussi par diffusion des particules secon-
daires produites sur ces mémes noyaux, les particules secondaires majoritaire-
ment produites étant les protons et neutrons. La proportion de chaque proces-
sus va fortement influencer la forme du spectre en énergie des y-prompts : c’est
pourquoi nous nous sommes intéressés dans la suite de ce travail a la contribu-
tion de chaque type de diffusion inélastique dans chaque physics list utilisée.

Diffusion inélastique | BIC | QMD | INCL™™
Ton + cible 0.62 | 0.31 0.46
Neutron + cible 0.13 | 0.35 0.24
Proton + cible 0.07 | 0.26 0.07

TABLE 2.5 — Proportion de «-prompts créés par les principaux processus ha-
droniques selon les différentes physics lists de GEANT4 utilisées (BIC, QMD et
INCL™T).

Le tableau 2.5 donne la proportion de y-prompts produits par chaque type de
diffusion inélastique pour chaque physics list utilisée. Dans le cas de BIC et
INCL™™, les «v-prompts sont majoritairement produits par diffusion inélastique
des ions incidents sur les noyaux cibles, représentant 62% et 46% des ~ émis
respectivement. Le processus minoritaire dans ces deux physics list est la dif-
fusion de protons sur la cible, qui ne représente que 7% des v produits dans les
deux cas. La répartition entre les différents processus est plus équilibrée pour
QMD, avec respectivement 35% et 26% de v émis par collision inélastique de
neutrons et de protons sur la cible.
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FiGure 2.16 — Comparaison entre les spectres de v émis par diffusion

inélastique entre ions incidents et noyaux cibles de 2C (a) et de O (b), si-
mulés avec BIC, QMD et INCL™T. Les spectres ont tous été normalisés par le
nombre total de vy émis.

2.4.4.1 Diffusions inélastiques ion incident-noyau cible

Les spectres des 7 émis seulement par les diffusions inélastiques 2C+'2C et
1204160 simulés par BIC, QMD et INCL*T sont présentés sur la figure 2.16.
Bien que ce processus soit majoritaire dans la physics list BIC (tableau 2.5),
cette liste ne reproduit pas correctement les pics v qui peuvent étre observés sur
la figure 2.15. En effet, le pic principal de désexcitation du '2C & 4.44 MeV, ainsi
que les autres raies attendues, n’apparaissent sur aucun des spectres. Le fait
que BIC ne reproduise pas correctement le processus dominant a l’origine des
~y-prompts explique le mauvais accord entre BIC et les données expérimentales,
comme illustré sur la figure 2.15 et le tableau 2.4. A l'inverse, INCL*™ prédit
la plupart des pics de décroissance du '2C dans le cas des réactions 2C+160,
a 3.21 et 4.44 MeV notamment. Ce dernier pic est également observable sur le
spectre généré avec QMD. Cependant, cette raie d’émission n’est pas observée
avec INCLTT dans le cas des réactions 2C+'2C.

Dans tous les cas, les pics v observés sur la figure 2.16 sont plus larges que ce
qui pourrait étre attendu. Ceci est dii & 'important effet Doppler, les noyaux
de la cible étant de masse comparable & la masse du projectile.

2.4.4.2 Diffusions inélastiques ?C(n,x) et °O(n,x)

Dans les trois physics lists considérées, la diffusion inélastique des neutrons se-
condaires sur les noyaux cibles génere de nombreux y-prompts. La figure 2.17
représente les distributions en énergie de ces v pour BIC, QMD et INCL*T.
Dans la figure 2.17a, qui présente les spectres des diffusions 2C(n,x), le pic de
4.44 MeV de désexcitation du niveau 2+ du '2C est clairement visible pour les
trois modeles, mais dans des proportions différentes : il est 2.8 fois plus impor-
tant pour INCL™" que pour BIC. QMD et INCL*T prédisent également deux
autres décroissances de niveaux du '?C, contrairement & BIC : la décroissance
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Ficure 2.17 — Comparaison entre les spectres de v émis par diffu-

sion inélastique entre neutrons secondaires et noyaux cibles 2C(n,x)(a) et
160(n,x)(b), simulés avec BIC, QMD et INCL**. Les spectres ont tous été
normalisés par le nombre total de v émis.

du 03 (3.21 MeV) et du 3~ (9.64 MeV). Le pic de 2.13 MeV de la désexcitation
du "B, produit par la réaction '2C(n,x)''B, n’est prédit que par INCL** et
BIC.

Bien que la proportion de réactions sur les noyaux de 2C de la cible soit majo-
ritaire dans la part des diffusions inélastiques des neutrons, un certain nombre
de y-prompts sont également produits par diffusion sur des noyaux d’'60. Les
spectres de ces y sont présentés sur la figure 2.17b, pour les trois physics lists
considérées. D’apres cette figure, la liste BIC ne reproduit aucune des raies
de I''60 attendues (6.13 MeV, 6.92 MeV et 7.11 MeV), exceptée la raie & 4.44
MeV provenant de la décroissance o de 1''0 en 2C. Ces raies sont cependant
toutes observées dans les spectres obtenus avec QMD et INCL™T, dans des pro-
portions différentes : décroissances des niveaux 2~ a 2.7 MeV, 37 4 6.13 MeV,
2% 5 6.92 MeV, et 1~ level & 7.11 MeV, provenant de la désexcitation de I'*60
[Olsson et al., 1990]. Le pic a 2.31 MeV émis par la réaction 160 (n,x)N est
modélisé uniquement par BIC et INCL™". Finalement, sur ces mémes spectres
BIC et INCL™ est visible un pic entre 5 et 5.5 MeV, qui correspond aux deux
raies d’émission & 5.25 et 5.30 MeV du 5N, produit par la réaction °O(n,x)"N.

La liste INCL est celle qui prédit le plus de transitions vy attendues dans le cas de
diffusions de neutrons sur des noyaux de carbone ou d’oxygene [Murphy et al.,
2011]. Les écarts observés entre les spectres générés par les différentes listes pro-
viennent uniquement des modeles utilisés, et non pas des données de sections
efficaces. En effet, INCL et BIC, par exemple, utilisent les mémes données pour
E,, >20 MeV (voir tableau 2.1). La liste QMD parvient a reproduire les raies
v d’énergies supérieures a 2.5 MeV dans des proportions inférieures a INCL,
mais ne modélise aucune transition en-dessous de 2.5 MeV.
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2.4.4.3 Diffusions inélastiques ?C(p,x) et O(p,x)

La figure 2.18 présente les distributions en énergie des v produits par les dif-
fusions inélastiques des protons secondaires sur les noyaux cibles de 2C et
160. Quel que soit le noyau cible considéré, QMD ne modélise aucune raie
d’émission dans ces spectres, prédisant un simple continuum, contrairement
aux listes BIC et INCL*T. De la méme facon que pour les spectres précédents,
les raies principales d’émission du 2C, notamment & 4.44 MeV, sont clairement
identifiables pour ces deux physics lists . La raie d’émission a 2.0 MeV prove-
nant de la décroissance du 'C produit par la réaction 2C(p,x)!1C, ainsi que
la raie & 2.12 MeV émise par le 1'B généré par 2C(p,x)!'B, sont toutes deux
observables sur les distributions de BIC et INCL** (figure 2.18a). Sur la figure
2.18b, les décroissances & 1.64 MeV et 2.31 MeV de la réaction °O(p,x)*N
sont également visibles, tout comme les raies a 5.18 MeV et 5.24 MeV pro-
venant de la décroissance de 1''>O [Kozlovsky et al., 2002] qui se regroupent
en un large pic entre 5 et 5.5 MeV. Finalement, la bosse visible autour de 6.5
MeV est attribuée a un mélange de plusieurs raies d’émission : 6.13 MeV de
160(p,p’), 6.17 MeV de 90(p,x)*?0, et 6.32 MeV de 90 (p,x)'°N.
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FiGure 2.18 — Comparaison entre les spectres de ~ émis par diffu-

sion inélastique entre protons secondaires et noyaux cibles 2C(p,x)(a) et
160(p,x)(b), simulés avec BIC, QMD et INCL**. Les spectres ont tous été
normalisés par le nombre total de v émis.

De la méme facon que pour les diffusions neutron-cible, les différences observées
sont exclusivement dues aux modeles hadroniques utilisés, et non aux sections
efficaces. En effet, les listes INCLTT et QMD utilisent les mémes tables de
sections efficaces (G4BGGNucleonInelasticXS), comme indiqué dans le tableau
2.1. Dans le cas des diffusions inélastiques des protons sur les noyaux cibles,
QMD utilise le modele de la cascade de Bertini (G4Cascadelnterface) [Heikki-
nen et al., 2003], qui est normalement appropriée pour les protons d’énergies
supérieures a 10 GeV. Cependant, les spectres présentés sur les figures 2.18(a)
et figure 2.18(b) démontrent que ce modeéle ne parvient pas a reproduire cor-
rectement les raies d’émission attendues, les modeles GEANT4 de la cascade
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binaire (G4BinaryCascade) et intranucléaire (G4AINCLXXProtonBuilder) étant
plus adaptés a notre application.

2.4.5 Conclusion sur les modeles hadroniques

Les différentes raies v observées sur la figure 2.14 proviennent principalement de
la désexcitation de niveaux des 2C et 100, et sont ainsi similaires aux spectres
7 qui peuvent étre obtenus en irradiation proton [Verburg and Seco, 2014;
Jeyasugiththan and Peterson, 2015]. La différence principale entre 1’émission
v générée en proton et en carbone est 'importante contribution, lors d’une
irradiation carbone, des processus de diffusion inélastique de neutrons et ions
sur les noyaux cibles, qui s’ajoutent aux réactions nucléaires induites par les
protons. Ceci se traduit par la présence de raies d’émission supplémentaires,
ou la proportion plus importante d’autres raies, comme le pic de 3.21 MeV
provenant de la désexcitation du '2C. La figure 2.19 compare les distributions
d’énergie des y-prompts générés par l'interaction de 2C de 220 MeV /u et de
protons de 125 MeV, simulés par GEANT4 .

0.05

0.04

Normalized counts

0.03

I'II|IIII|IIII|II

0.02

0.01

Energy (MeV)

FIGURE 2.19 — Comparaison entre les spectres de « émis par I'interaction de
12C de 220 MeV /u (traits pleins) et de protons de 125 MeV (points) dans la
cible de PMMA, simulés avec GEANT4 . Les distributions ont été normalisées
par leur intégrale pour permettre leur comparaison.

Les tableaux 2.6 et 2.7 résument les différentes raies + observables dans les
spectres des différents modeles utilisés. Au vu de ces tableaux, la liste INCL*
est celle qui reproduit le plus grand nombre de transitions 7, tout type de
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E, (MeV) | Réaction | BIC | QMD [ INCL*™*
50 12C(1ZC,X)11C v v
' 2C(px)tc v v
120(12C,X)HB
2.12 2Cmx)"B v v
2¢(px)''B v v
2C(px)tc v v
2.80 12C(1QC,X)HC v
12C(12C,X)12C v v
3.21 12C(n,n)12C v v
12C(p,p/)12C v Vv
12C(12C,X)12C v
4.44 12C(n,n)12C v v v
12c(p7p/)120 v v
4.80 2C(px)tc v v
6.34 2¢(px)tc v v
6.48 2¢(p,x)tC v v
6.74 L2C(px)''B v v
6.79 2Cpx)1'B v v
9.64 12¢(n,n")12C v v

TABLE 2.6 — Liste des raies d’émission « reproduites par les modeles BIC,

QMD et INCL** générées par réactions nucléaires sur les noyaux de 2C.

réactions confondues. Bien qu’il soit le modele couramment utilisé en hadronthé-
rapie, BIC ne parvient pas a correctement modéliser certaines transitions -y
attendues, en particulier celles générées par diffusions inélastiques de neutrons
et d’ions sur les noyaux cibles. Le processus le mieux modélisé est la diffusion
inélastique proton sur cible, mais celui-ci ne représente que 7% des 7 produits
(table 2.5), et n’est donc pas suffisamment significatif pour améliorer ’accord
général entre BIC et les données expérimentales. La situation est inversée pour
la liste QMD, qui ne reproduit pas les raies « produites par réaction nucléaire
des protons sur les noyaux cibles. Le continuum observé dans ce cas explique
pourquoi la liste QMD est celle donnant le taux de production de y-prompts le

plus élevé (tableau 2.4).

E, (MeV) | Réaction BIC | QMD | INCLTT
160 (n,x)“N v v
1.64 160(p,x) N v v
6o (12Cx) "N v v
1.89 160 (n,p)°N v v
' 0(p,2p)®N | v v
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E, (MeV) | Réaction BIC | QMD | INCL*™*

0 (p.x)°0 v v

2.0 60(px)tic v v
160(1207)()110 Ve v

160 (n,x) 4N v v

2.31 160(p,x) N v v
160(12C,X)14N Ve v

2.12 o(2cx)i'B v
160 (n,n")150 v v

2.74 1650(p,p’)t80 v v
160(12C,X)1GO v

3.09 160 (n,x)13C v v
391 160 (n,x)12C v v
' 160(p,x)t2C v v
160 (n,x)13C v v

3.68 160 (p,x)13C v
IGO(IQC,X)BC v

335 160 (n,x)!13C v v
' 160 (p,x)13C v v
160(n,a)2C v v v

4.44 160 (p,a)2C v v
160(12C,X)1ZC Ve Vv

511 160(p,x) N v v
: 160(120,X)14N v
594 160 (n,x)!50 v v v
' 160(p,x)150 v v
52T T 160mx)BN | v | v v
5.30 160(p,x) 15N v v
6.13 160 (n,n")150 v v
| woppo | v /
6.32 160 (n,x)5N v v
' 160 (p,x) 15N v v
092 1160 (mu)150 v v
-1 | P0p)0 | v 4

TABLE 2.7: Liste des raies d’émission ~ reproduites par
les modeles BIC, QMD et INCL™* générées par réactions
nucléaires sur les noyaux de 160.
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2.5 Conclusion

Au cours de 'expérience présentée dans ce chapitre, nous avons mesuré les taux
de production des v-prompts produits par l'intéraction d’ions carbone de 220
MeV /u avec une cible de PMMA. Ces taux, mesurés a deux angles (60° et 90°)
pour des énergies supérieures a 2 MeV, s’averent étre en bon accord :

D (g—g0r) = (1.06 & 0.01gtat & 0.114y5) x 10 sy~ (2.3)

D (9—g0") = (1.04 & 0.025¢at £ 0.09y5) x 107 %sr! (2.4)

Ces données expérimentales ont été comparées aux prédictions Monte Carlo de
trois modeles de physique hadronique de GEANT4 : BIC, QMD et INCL™T.
Notre étude montre que le meilleur accord entre données et simulations est at-
teint avec le modele INCL'T, qui donne des taux de production de y-prompts
compatibles avec les valeurs expérimentales a 20, et qui prévoit un spectre en
énergie en accord avec les mesures. Ces résultats vont dans la méme direction
que des études antérieures [Dudouet et al., 2014] qui ont également montré
un bon accord relatif entre INCL et ’expérience pour la mesure des fragments
chargés. Ce meilleur accord s’explique par une meilleurs prise en compte de cer-
tains processus hadroniques, tels que la diffusion inélastique ion incident-noyau
cible, par INCL.

La résolution sur la position du pic de Bragg atteignable par les systemes de
détection des ~-prompts est directement corrélée au nombre de ces v émis lors
de l'irradiation d’un patient, comme le montre [Smeets et al., 2012]. De nom-
breuses études sur les y-prompts se basant sur des simulations Monte Carlo,
il est donc essentiel de choisir un outil capable de reproduire au mieux les
données expérimentales. Cependant, il est important de préciser que la statis-
tique n’est pas le seul critére de choix du modeéle hadronique optimal : le suivi
de dose par les y-prompts reposant sur la mesure des profils d’émission desdits
~ le long de la trajectoire du faisceau incident, la reproduction correcte de la
forme de ce profil est également capitale. La figure 2.20 montre les différents
profils d’émission des «-prompts produits par 'intéraction d’un faisceau de 220
MeV /u de 2C avec du PMMA, obtenus avec différents modeles de GEANT4 .
Le modele particleHP, disponible depuis la version 10.04 de GEANT4 et basé
sur des données de la TENDL [Koning and Rochman, 2012], a été ajouté. Cette
figure illustre bien les écarts significatifs entre les différents modeles considérés
sur ces profils d’émission, et 'importance du choix du modele hadronique utilisé
dans les simulations Monte Carlo de ce type d’études.
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F1GURE 2.20 — Comparaison des profils d’émission des vy-prompts produits par
I'interaction de ?C de 220 MeV/u dans une cible de PMMA obtenus pour
différents modeles hadroniques disponibles dans GEANT4 (BIC, INCL, QMD
couplé a Bertini et BIC, et particleHP).
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Développements autour des
irradiations précliniques
proton

Les gens s’attendent a ce que nous échouions. Notre
mission est de dépasser leurs attentes.
G.W. Bush
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Comme il a été précisé dans le paragraphe 1.4.4 du chapitre 1, un des axes
d’amélioration des plans de traitement est une meilleure prise en compte des ef-
fets biologiques des rayonnements, souvent modélisés par 'EBR. Afin de mieux
comprendre et modéliser ces effets, des études radiobiologiques sur cellules (in
vitro) ou sur le petit animal (in vivo) sont nécessaires. L’intérét croissant de
la hadronthérapie a notamment entrainé une augmentation significative du
nombre d’études radiobiologiques utilisant des petits animaux tels que des ron-
geurs.

Dans ce contexte, 1'utilisation de modeéles animaux reproduisant au mieux les
pathologies et les méthodes de traitement des patients est primordiale. Ce-
pendant, les dimensions des tumeurs se développant chez le petit animal sont
bien inférieures a celles usuellement traitées chez ’humain. Par exemple, les
tumeurs cérébrales chez la souris sont généralement de 'ordre de 2 a 4 mm, et
les tumeurs pulmonaires peuvent atteindre des tailles sub-milimétriques [Wang
et al., 2014]. Ceci pose d’importantes contraintes techniques sur le systéme
d’irradiation de ces tumeurs, pour lequel une précision sur le positionnement
de 'animal inférieure & 0.025 mm [Tillner et al., 2016] et une résolution spa-
tiale sur le systéme d’imagerie inférieure a 0.145 mm [Verhaegen et al., 2011]
sont requises. Dans le cadre d’irradiations proton ou carbone, des énergies plus
basses (< 70 MeV) que celles usuellement utilisées en clinique sont nécessaires.
Quelques plateformes d’irradiation guidées par l'imagerie existent déja pour
la radiothérapie X [Wong et al., 2008; Verhaegen et al., 2011; Butterworth
et al., 2015], et plus récemment pour la protonthérapie [Greubel et al., 2011;
Takata et al., 2015; Russo et al., 2017; Ford et al., 2017; Meyer et al., 2017].
L’émergence de ces plateformes pose la question du développement d’outils de
calcul de dose spécifiquement adaptés aux précisions sub-milimétriques requises
pour lirradiation des petits animaux [Wang et al., 2014].

Ce chapitre présente les différents travaux menés dans le cadre de 'optimisa-
tion des plans de traitements dédiés aux irradiations précliniques in vivo, mais
également in vitro. Ces travaux ont donné lieu & x publications [Vanstalle et al.,
2018, 2019; Constanzo et al., 2018, 2019].

3.1 Développement d’un plan de traitement analy-
tique

Des logiciels de plans de traitement pour l'irradiation préclinique in vivo ont
déja été concus pour les plateformes d’irradiation utilisant la radiothérapie X
conventionnelle, tels que MuriPlan développé pour la plateforme SARPP (pour
Small Animal Radiation Research Platform) [Cho and Kazanzides, 2012] ou
SmART-Plan mis en place par le département de radiothérapie de la clinique
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MAASTRO [Hoof et al., 2013]. De la méme fagon, les plateformes d’irradiation
proton de petits animaux nécessitent un code de plan de traitement adapté.
Pour les plans de traitement développés en proton et hadronthérapie clinique,
les codes Monte Carlo sont considérés comme le gold standard, car ils prennent
en compte les différents types d’interactions subies par les particules incidentes
et secondaires [Paganetti, 2012]. De nombreux TPS (pour Treatment Planning
System) basés sur des codes Monte Carlo commencent a étre proposés pour une
utilisation clinique, la plupart se basant sur des codes existants tels que FLUKA
[Mairani et al., 2013] ou GEANT4 [Perl et al., 2012]. Cependant, des travaux
antérieurs ont montré que les parcours des particules chargés dans GEANT4
dévient d’environ 0.3 mm autour de leurs valeurs théoriques [Grevillot et al.,
2010]. Cet écart, qui peut étre considéré comme négligeable en clinique au re-
gard de la taille des tumeurs considérées, ne correspond néanmoins pas a la
précision requise sur la balistique de I'irradiation de petits animaux (inférieure
a 0.3 mm d’apres [Verhaegen et al., 2011]).

Dans le cadre de ce travail, nous avons développé un plan de traitement analy-
tique basé sur la formulation de [Bortfeld and Schlegel, 1996] du pic de Bragg,
qui utilise les données de parcours disponibles dans la base de données PS-
TAR [Berger et al., 2005]. Ce plan de traitement a été validé en comparant les
résultats obtenus avec des données de la littérature [Fiorini et al., 2014; Ulmer
and Schaffner, 2011; Park et al., 2011], des simulations effectuées avec GEANT4
et avec des calculs effectués a ’aide de PSTAR. Ce code analytique est actuel-
lement utilisé pour générer les plans de traitement permettant 'irradiation de
tumeurs de souris sur la plateforme préclinique proton adossée au cyclotron
Cyrcé.

3.1.1 Modélisation analytique du pic de Bragg

Le dépot de dose dans la matiere Dpp(z) (en Gy) suit la modélisation proposée
par [Bortfeld and Schlegel, 1996] :

®p

_ —-19
DBP(Z) =1.6 x 10 [J] X ppal/p(Ro — Z)lfl/p

(3.1)

ot @, représente la fluence des protons incidents (en cm~2), p la densité du
matériau cible, Ry le parcours CSDA (pour Continuous Slowing Down Approxi-
mation) dans le milieu (en cm) aprés modulation, z la profondeur considéré (en
cm). Les parametres p et o correspondent respectivement a une constante égale
a 1,805 pour 'eau et 'os compact, et un parametre proportionnel au ratio de
la racine carrée de la masse atomique effective et la densité du matériau cible,
égal & 1,9x1073 pour I'eau [Bortfeld and Schlegel, 1996] ou encore 1,11x1073.
La différence entre notre implémentation et celle de Bortfeld est 1'utilisation
de la base de données PSTAR [Berger et al., 2005] pour le calcul de Ry, qui
est obtenu directement par extrapolation a partir de ladite base de données.
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Dans [Bortfeld and Schlegel, 1996], le parcours est calculé en utilisant la regle
de Bragg-Kleeman, suivant I’équation suivante :

R =aE} (3.2)

Par la suite, la fonction analytique utilisée sera appelée fonction PSD.

3.1.1.1 Straggling

Comme précisé dans le chapitre 1 (1.2.1.3), un faisceau de proton verra son par-
cours fluctuer autour de leur valeur moyenne lors de la traversée d’un matériau.
Le parcours du proton peut ainsi étre modélisé par une distribution gaussienne
de valeur moyenne Ry et de déviation o (en cm). Par conséquent, I’équation
3.1 doit étre convoluée avec cette distribution gaussienne.

Une expression générale de ce straggling o (en cm) pour un faisceau de proton
mono-énergétique est donnée par [Bortfeld, 1997] :

o = o/p20z2/p/ (Ry — 2)27%/Pd (3.3)
0

La variable o/ étant définie comme :

, 1

4
= ——¢"NZ (3.4)
471'8(2)

ou e correspond a la charge de l’électron et NZ la densité électronique du
matériau. Dans l'eau, o vaut 0,087 MeV?/cm. Par conséquent, le straggling
en parcours d’un faisceau mono-énergétique de protons arrété dans la cible
(z = Rp) peut étre simplifié en :

o =0.012 x RY93% (3.5)

Cette derniere formulation n’est cependant pas compléte : comme mentionné
dans le chapitre 1, I’énergie du faisceau incident fluctue également suivant une
distribution gaussienne autour d’une valeur moyenne Ey avec une déviation
op (en MeV). Cette fluctuation va également se traduire par un étalement du
parcours, notée org (in cm) :

ORE = oEoszg*l (3.6)

Comme précisé dans le chapitre 1 (paragraphe 1.2.1.4), la production d’un pic
de Bragg étalé (SOBP) passe par la modulation de I’énergie du faisceau, qui
peut se faire de maniére passive ou active. Dans notre modélisation du faisceau
de proton, nous avons considéré une modulation passive, mise en place par
des atténuateurs de différentes épaisseurs (généralement en aluminium ou en
polyéthyléne), car il est pour 'instant le mode privilégié sur les plateformes d’ir-
radiation précliniques existantes [Greubel et al., 2011; Takata et al., 2015; Russo
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et al., 2017; Ford et al., 2017; Meyer et al., 2017]. En conséquence, cette mo-
dulation passive va induire une augmentation du straggling en énergie, et donc
également du straggling en parcours. Pour chaque plan de modulation, la valeur
finale du straggling sur le parcours du proton peut étre calculée en intégrant
I’équation 3.3 sur I’épaisseur d’atténuateur considérée. Dans le cas de ’alumi-
nium, sachant que o/, o et p valent respectivement 0,054 MeV?/cm, 1,10x1073
et 1,76, la contribution au straggling d’un plan d’atténuation d’épaisseur z4;
ainsi obtenue sera :

_ 3—2
oa1(za1) = 0.0062 x \/Rg P _ (Ro — ZAZ) P (3.7)

Le straggling total o sera la somme quadratique des équations 77 :

or =02 + oa(za)? + o2aPP? EP (3.8)

3.1.1.2 Diffusion

Le straggling en parcours d’un faisceau incident est principalement di aux
diffusions multiples subies par le proton dans la matiére. Pour correctement
reproduire la propagation du faisceau dans la cible, il est donc nécessaire de
modéliser cette diffusion. Comme précisé au chapitre 1 (1.2.2.1), de nombreuses
formulations théoriques de cette diffusion existent. Nous avons choisi d’utili-
ser le calcul de diffusion multiple proposé par [Kanematsu, 2008, 2009] , ou
I'étalement latéral o, (en cm) du faisceau incident est donné par :

Xow (1 3 R? R R? R
=R me—— | =t =— —2— — — In— 3.9
Uy(SC) 04| f 25 X0 (2 + 7 R(Q) R R% n Ry ( )

ol Xow=36.08 cm représente la longueur de radiation dans ’eau, Xg la lon-
gueur de radiation du matériau cible, p la densité de la cible et R = Ry — d
le parcours résiduel a une profondeur d dans le matériau considéré. Si le fais-
ceau est modulé par de ’aluminium, la longueur de radiation correspondante
est Xg = 8.897 cm. Le facteur f,,, dépend du type de particule incidente et
s’exprime comme :

—0.92
fmz = (1.0 x 1073) 770016 <m> (3.10)

mp

avec Z la charge de la particule incidente et m sa masse. Pour les protons, f,.
est égal & 1073,

L’équation 3.9 donne o,(Ry) = 0. C’est pourquoi une formulation spécifique
pour décrire la diffusion du faisceau a la fin de son parcours, notée og, est
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nécessaire. [Kanematsu, 2009] a proposé la modélisation suivante pour les systémes

homogenes :
X
o0(Ro) = 0.708 X Roy | firs — (3.11)
psXo

3.1.1.3 Consommation du faisceau

Les réactions nucléaires subies par le faisceau incident va avoir pour effet une
baisse de la fluence ®, (équation 3.1) de ce dernier. Cette atténuation dépend
de l'énergie du proton et va influer sur le calcul de dose [Ulmer, 2007] :

Eo— Eg\’ —
1_ <0th) w4 1+ erf<R0 d)] (3.12)
myp Ry OR

avec f = 1.032, m, = 938.276 MeV/c? (énergie de masse du proton), @
la fluence initiale du faisceau et Ejy, = 7 MeV. Cette derniere énergie Ejy,
correspond a une valeur seuil en-dessous de laquelle les réactions nucléaires ne
peuvent avoir lieu.

X

3.1.1.4 Modélisation du pic de Bragg étalé (SOBP)

Le pic de Bragg étalé (ou SOBP pour Spread-Out Bragg Peak) est une superpo-
sition discrete de plusieurs pics de Bragg d’énergies et d’intensités différentes,
définie afin d’obtenir une irradiation homogene dans le volume cible. La fluence
®; du i®™° pic composant le SOBP est décrite par I’équation :

O; =y x [(20 +1)7P — (20 — 1)1 7V/P] (3.13)

ou P représente la fluence de protons dans le pic distal et N le nombre de
pics composant le SOBP.

3.1.2 Validation de la modélisation du dépot de dose

La validation du calcul de dépot de dose a été effectué en le comparant a des
données expérimentales extraites de la littérature. Les caractéristiques phy-
siques des expériences choisies (énergie, straggling, matériau) sont résumées
dans les tableaux 3.1 et 3.2. Toutes les références présentées dans le tableau
3.1 sont des mesures effecuées en milieu homogene avec des chambres a ionisa-
tion, avec une épaisseur sensible équivalente a ~ 2 ym d’eau. Les références du
tableau 3.2 concernent des données en milieu hétérogene, utilisant des inserts
de matériaux équivalents tissus usuellement rencontrés en hadronthérapie (air,
os, poumon). Ces données ont été obtenues soit par calculs analytiques avec
l'algorithme ASPB (pour Analytical Superposition of infinitely narrow Proton
Beamlets) [Ciangaru et al., 2005], soit par mesures expérimentales avec des
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Référence | E (MeV) | o (MeV) | or (cm) | Cible oD
[Fiorini et al., 2014] 29.06 0.12 PMMA | 0.07%
[Ulmer, 2007) | 68.0 0.052 | Eau
[Ulmer and Schaffner, 2011] 97.66 0.052 Eau
[Park ot al, 2011] | 108.8 2.4 Eau

TABLE 3.1 — Résumé des différentes données expérimentales dans des milieux
homogenes utilisées pour la validation de notre modélisation du pic de Bragg.
Pour faciliter la comparaison, le PMMA utilisé dans [Fiorini et al., 2014] a été
converti en équivalent eau. L’incertitude relative sur la dose délivrée op est
indiquée si disponible.

Référence | E (MeV) | op (MeV) | Insert Pinsert (g.cm ™)
[Park et al., 2011] 108.8 24 Os compact 1.85
ST Os compact 1.82
[Paganetti et al., 2008] 140.0 Poumon 0.30
Ciangaru et al., 2005 200.0 Os (humérus 1.45
[

TABLE 3.2 — Résumé des différentes données expérimentales dans des milieux
hétérogenes utilisées pour la validation de notre modélisation du pic de Bragg.
Le type d’insert considéré est précisé.

chambres a ionisation [Paganetti et al., 2008; Park et al.; 2011].

Nos calculs ont été également comparés a des simulations Monte Carlo ef-
fectuées avec le code Geant4 10.01 [Agostinelli et al. 200‘3] Le modele de la
cascade binaire pour les ions légers (BIC) [Lechner et al., 2010], décrit plus
en détails dans le paragraphe 2.3.2.1, a été choisi. En effet, bien qu’il ait
été précédemment montré que ce modele n’est pas le choix optimal pour la
modélisation des interactions nucléaires des '?C d’énergie thérapeutique, il n’en
est pas de méme pour les protons. Le potentiel d’ionisation moyen de ’eau a
été fixé & 79.2 eV, selon la valeur moyenne précédemment mesurée [Paul, 2013].
La taille du step utilisé dans ces simulations était de 0,1 mm, avec une coupure
en parcours fixée a 1 mm, selon les recommandations de [Grevillot et al., 2010].

3.1.2.1 Milieu homogeéne

La figure 3.1 compare les pics de Bragg mesurés extraits de [Fiorini et al.,
2014; Ulmer and Schaffner, 2011; Ulmer, 2007; Park et al., 2011] avec ceux
générés avec notre fonction analytique et avec GEANT4. Dans les quatre cas,
notre modélisation est en bon accord avec les données expérimentales. Dans
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F1GURE 3.1 — Comparaison entre les distributions de dose en profondeur obte-
nues avec GEANT4 (en vert), la fonction PSD (en bleu) et les données mesurées
(points) & 29.06 MeV (a), 68 MeV (b), 97,66 MeV (c) et 108.8 MeV (d). Un

zoom sur la partie distale du pic de Bragg est également présenté.

le cas des données a 29,06 MeV, un léger écart de parcours de 0,1 mm entre
GEANT4 et les données est visible. Aux plus hautes énergies de 97,66 et 108,8
MeV, la fonction PSD sous-estime la dose délivrée en amont du pic de Bragg.
Cette différence entre données et fonction analytique atteint 18% en entrée de
la cible a 108,8 MeV.

3.1.2.2 Milieu hétérogene

Les cartes de dose en 2D obtenue avec notre fonction pour l'irradiation d’une
cible d’eau avec un insert d’os d’humérus de 2 cm avec un faisceau de protons de
200 MeV sont présentées sur les figures 3.2(a) et (b). Ces cartes sont similaires
a celles obtenues par [Ciangaru et al.,; 2005] avec I’algorithme de calcul ASPB.
Sur les figures 3.2(c) et (d) sont comparés les pics de Bragg correspondant
aux projections suivant les axes verticaux des figure 3.2(a) et (b) obtenus avec
ASPB, la fonction PSD et GEANT4 . Un bon accord est obtenu entre notre
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fonction et ASPB ainsi que Geant4 au niveau du pic distal. Cependant, de la
méme fagon que précédemment, la fonction PSD sous-estime la dose en amont
de ce pic. Par exemple, la différence entre ASPB et PSD atteint 30% en entrée de
cible. A mesure que le faisceau pénétre dans la matiere, et que les phénomeénes
d’ionisation deviennent plus dominants au regard des processus nucléaires, la
différence entre ASPB et PSD s’atténue. Ces écarts sont plus prononcés pour les
projections décalées de 1’axe principal (Off azis), pour lesquels ASPB présente
un meilleur accord avec GEANT4 .

Finalement, la figure 3.2e et f présente les profils de dose latéraux correspon-
dants, obtenus avec ASPB, PSD et Geant4 & différentes profondeurs de la cible
d’eau. Les trois courbes sont globalement en bon accord, méme si de petites
différences apparaissent a proximité de I'insert d’os (& z=1,9 cm et z=11,9 cm).
Dans ce cas, la dose est surestimée de 13% par notre fonction et par Geant4
sur les cotés de l'insert, quand celui-ci est placé a ’entrée de la cible d’eau.
La dose est correctement reproduite au niveau de l'insert par la fonction PSD,
alors que Geant4 la sous-estime d’environ 10%.

La figure 3.3(a) présente la carte bidimensionnelle de dose déposée par des
protons de 140 MeV traversant deux inserts, respectivement d’os de dimen-
sions 3x3x3 cm?® et de poumon de dimensions 3x3x5 cm?, placés & I’entrée
d’une cible d’eau, telle que décrit [Paganetti et al., 2008]. Ces deux inserts sont
séparés par un trou de 6 cm, de sorte a ce qu’ils ne couvrent pas la totalité
de I'entrée de la cible. Ainsi, la partie centrale du faisceau incident ne sera pas
atténuée, comme observé sur la figure. L’impact des deux inserts est clairement
visible, les protons traversant l'insert d’os étant arrétés bien avant la partie
non-atténuée du faisceau.

Sur la figure 3.3(b) sont comparés les profils de doses latéraux a la profon-
deur z=8 cm, extraits de [Paganetti et al., 2008] et obtenus avec PSD et avec
GEANT4 . Aussi bien notre calcul analytique et le Monte Carlo présentent des
fluctuations de la dose plus importantes que les données aux limites de 'insert
de poumon. Cependant, les discontinuités au niveau de l’insert d’os sont cor-
rectement reproduites.

Enfin, la figure 3.3(c) compare les distributions de dose en profondeur mesurées
par [Paganetti et al., 2008] avec celles calculées avec la fonction PSD et GEANTA4.
Ces distributions ont été obtenues par projections de la figure 3.3(a) suivant les
axes verticaux x=4,5 cm (faisceau atténué par l'insert d’os), x=0 cm (faisceau
non atténué) et x=4,5 cm (faisceau atténué par l'insert de poumon). Dans la
zone distale, les calculs de la fonction PSD et de GEANT4 sont compatibles avec
les mesures expérimentales, méme si un léger écart de parcours est visible sur
la distribution de dose traversant 'insert d’os. En amont du pic de Bragg, la
fonction PSD sous-estime la dose délivrée, comme déja observé précédemment.

Finalement, la figure 3.4 montre les distributions de dose expérimentales, si-
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FIGURE 3.2 — (a) et (b) : Cartes bidimensionnelles des dépots de dose d’un
faisceau de 200 MeV de protons de 4 cm de largeur traversant un insert d’os
d’humérus de 2 cm, situé a 'entrée (a) et & 10 cm de profondeur (b) d’un
fantome d’eau, obtenu avec notre plan de traitement. (c) et (d) : Comparaison
entre les pics de Bragg obtenus avec I'algorithme ASPB [Ciangaru et al., 2005]
(points), la fonction PSD (ligne pleine) et Geant4 (ligne pointillée), correspon-
dant aux projections suivant les axes verticaux centré en x=0 cm (CAX, en
bleu) et centré en x=1,5 cm (Off, en rouge) indiqués sur les cartes de dose (a)
et (b). (e) et (f) : Profils de dose latéraux a trois profondeurs différentes obtenus
avec l'algorithme ASPB (points), la fonction PSD (ligne continue) et Geant4
(ligne pointillée), correspondant aux projections suivant les axes horizontaux
indiqués sur (a) et (b).
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FIGURE 3.3 — (a) Carte de dose déposée par un faisceau de 140 MeV de
12 c¢m de largeur traversant un insert d’os compact de 3 cm et un insert de
poumon de 5 cm d’épaisseur, localisés sur les cotés de I’entrée d’une cible d’eau,
calculée avec la fonction PSD. (b) Profils de dose latéraux a z=8 cm obtenus
avec la fonction PSD (ligne pleine), GEANT4 (ligne pointillée), et extraits de
[Egashira et al., 2012] (points). (c¢) Comparaison entre les distributions de dose
en profondeur obtenues par projection de la distribution (a) le long des axes
x=-4,5 cm (rouge), x=0 cm (bleu) et x=4,5 cm (vert) avec PSD (ligne pleine),
GEANT4 (ligne pointillée), et expérimentalement (points).

mulées et calculées d’un faisceau de protons de 108,8 MeV pénétrant dans une
cible d’eau pourvue d’un insert d’os localisé a 6,5 cm de profondeur, soit juste
avant le pic de Bragg. La discontinuité due a l'insert est correctement prise en
compte, aussi bien par la fonction PSD que par GEANT4.
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(points) extraite de [Park et al., 2011], calculée avec la fonction PSD (ligne
bleue pointillée) et simulée avec GEANT4 (ligne verte pleine), dans une cible
d’eau avec un insert d’os de 1 cm d’épaisseur localisé a 6,5 cm de profondeur
irradiée avec des protons de 108,8 MeV.

3.1.2.3 Conclusion

Les résultats présentés montrent que la fonction PSD est capable de correcte-
ment reproduire le dépot de dose des protons dans la matiere a basse énergie
(E<70 MeV). La sous-estimation de la dose en amont du pic de Bragg a des
énergies plus importantes provient de la non-prise en compte des réactions
nucléaires entre le faisceau primaire et la cible, ayant principalement lieu avant
la fin du parcours du proton. Cet effet est moins prononcé, bien qu’également
présent, dans les simulations GEANT4. Cependant, notre modélisation analy-
tique étant destinée a étre utilisée pour la génération de plan de traitements
précliniques, et donc utilisant des énergies de faisceau plus basses, la contri-
bution des réactions nucléaires sur la dose peut étre négligée a ces énergies. A
titre d’exemple, les simulations GEANT4 prédisent qu’a une énergie de 25 MeV,
0,6% de la dose totale délivrée provient de ces réactions nucléaires.

Il a également été démontré que cette modélisation est capable de reproduire
les effets des hétérogénéités sur les distributions de dose. La fonction PSD peut
effectivement recréer les distorsions induites par des inserts situés a proximité
du pic de Bragg (figure 3.4) et de densités variées (os compact, poumon). La
formulation choisie pour décrire la diffusion du faisceau dans la matieére donne
également des résultats satisfaisants, les profils de dose latéraux dans des mi-

AMELIORATION DES PLANS DE TRAITEMENT EN HADRONTHERAPIE 85



CHAPITRE 3 DEVELOPPEMENTS IRRADIATIONS PRECLINIQUES

lieux hétérogenes étant correctement reproduits (figures 3.2 et 3.3b). Ce point
est crucial, car les calculs analytiques utilisés dans les plans de traitements sont
généralement considérés comme moins précis que le Monte Carlo dans la prise
en compte des hétérogénéités [Ciangaru et al., 2005].

3.1.3 Plans de traitement

Le code analytique mis en place a permis de générer les plans de traitement
utilisés sur la plateforme d’irradiation in vivo associée au cyclotron Cyrcé, qui
délivre un faisceau de protons de 24,85 MeV avec un straggling en énergie de
0,127 MeV [Constanzo et al., 2019]. Cette plateforme permet d’irradier des tu-
meurs sous-cutanées implantées dans les pattes de souris jusqu’a une profondeur
de 6 mm, correspondant au parcours maximal des protons délivrés par Cyrcé.
Une représentation schématique de la sortie de ligne simulée est présentée sur
la figure 3.5. La cible d’eau correspond au volume irradié. Une fenétre de 50
pm d’aluminium réduit la diffusion du faisceau lors & la sortie du vide. La
modulation passive du faisceau de protons est assurée par une roue pourvue
de différentes épaisseurs d’aluminium (de 147 & 2761 pm). Un collimateur de
diametre 10 mm permet d’adapter la forme du faisceau a la taille des tumeurs
sous-cutanées a irradier.

Roue de modulation

N

Collimateur
(2=10 mm)

—
Faisceau
incident
[

"

T e
Sortie air . 50mm 5mm 10 mm

e
AL50 pm 10 mm

FIGURE 3.5 — Schéma de la sortie de ligne d’irradiation préclinique de Cyrcé.

Un exemple de plan de traitement généré avec la fonction PSD et obtenu avec
20 plans d’atténuation est présenté sur la figure 3.6. Les différents pics de Bragg
composant le SOBP sont également montrés.
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FIGURE 3.6 — SOBP obtenu par calcul avec la fonction PSD pour 20 plans
d’atténuation en aluminium, pour irradier une tumeur sous-cutanées de 6 mm
implantée dans une patte de souris avec une dose de 1 Gy.

3.2 Optimisation des parametres physiques pour les
irradiations in-vivo

L’intérét croissant porté aux études radiobiologiques utilisant des petits ani-
maux pose la question de 'utilisation de modeéles animaux se rapprochant des
pathologies observées chez les patients. Les nouvelles techniques d’irradiation
précliniques utilisant des rayons X, telles que les plateformes SARPP, capables
d’irradier des tumeurs orthotopiques de tres petites tailles (e.g., tumeurs pul-
monaires milimétriques chez la souris [Saha et al., 2010]), montrent la voie
a suivre pour les plateformes d’irradiation proton. Cependant, une délivrance
de dose précise en protonthérapie ne dépend pas des mémes parametres phy-
siques qu’en radiothérapie X. Il est donc nécessaire d’estimer ces parametres
optimaux, permettant un dépot de dose physique maitrisé dans les tres petits
volumes tumoraux considérés dans le monde préclinique.

Dans ce contexte, nous avons mené une étude basée sur des simulations Monte
Carlo afin de déterminer ces parametres physiques, tels que ’énergie du fais-
ceau, son straggling, sa taille, ... Pour se faire, différents plans de traitement
ont été générés pour des volumes cibles de tailles comparables a des tumeurs
cérébrales ou pulmonaires de souris et de rats [Wang et al., 2014]. La formu-
lation analytique présentée dans la premiere partie de ce chapitre n’a pas été
utilisée ici, car elle ne reproduit pas les réactions nucléaires générées par la forte
atténuation des faisceaux de protons d’énergies supérieures a 70 MeV.
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3.2.1 Matériels et Méthodes
3.2.1.1 Géométrie simulée

Les simulations Monte Carlo ont été effectuées avec le code Geant4 10.03 [Agos-
tinelli et al., 2003], avec le modele de la cascade binaire, comme présenté
précédemment (3.1.2). Le dispositif simulé est similaire & la sortie de ligne
de faisceau de Cyrcé présentée précédemment (figure 3.5) et a celles d’instal-
lations précliniques existantes [Greubel et al.; 2011; Takata et al., 2015; Russo
et al., 2017; Ford et al., 2017; Meyer et al., 2017]. Comme dans le cas de Cyrcé,
le pic de Bragg étalé est construit de fagon passive, via une roue pourvue de
différentes épaisseurs d’atténuateurs en polyéthyléne. L'uniformité du faisceau
est assurée par un collimateur en aluminium de différents diametres (2 et 4 mm
dans notre cas).

Pour notre étude, nous avons considéré deux exemples de volumes cylindriques
représentant des tumeurs orthotopiques de tailles usuelles chez la souris [Wang
et al., 2014; Takata et al., 2015; Motomura et al., 2010] :

— un volume de 2 mm de diamétre et de 1,5 mm d’épaisseur (~ 5 mm?),
localisé & 4 mm de profondeur dans un volume d’eau, avec une épaisseur
d’os compact (p=1,85 g.cm™3) de 0,3 mm d’épaisseur en entrée de cible
(correspondant a ’épaisseur du crane d’une souris).

— un volume de 4 mm de diameétre et 4 mm d’épaisseur (~ 50 mm?),
localisé & 3 mm de profondeur dans un volume d’eau, avec une épaisseur
d’os compact (p=1,85 g.cm™3) de 1 mm d’épaisseur en entrée de cible
(correspondant a ’épaisseur du crane d’un rat).

Pour chaque configuration, une dose délivrée de D, =1 Gy était considérée.

3.2.1.2 Caractéristiques du faisceau de proton

Afin de déterminer les caractéristiques physiques optimales du faisceau de pro-
ton, plusieurs plans de traitements ont été simulés pour chaque géométrie
considérée, utilisant les énergies de faisceau (E) et les straggling en énergie
(o) avant modulation donnés dans le tableau 3.3. Ces énergies et leurs strag-
glings associés correspondent a des caractéristiques d’installations existantes.

Il est important de préciser que, la modulation du faisceau ayant lieu en amont
du collimateur et du fantome, le straggling en énergie est considérablement
augmenté pour les énergies les plus hautes, ce qui impactera fortement les
résultats présentés dans les sections suivantes. Afin d’estimer I'impact d’une
irradiation multi-champs, plusieurs configurations d’irradiation ont été testées :
e une irradiation mono-champ ;
e une irradiation multi-champ avec trois angles d’incidence a —45°, 0°, et
+45°;
e une irradiation multi-champ avec cinq angles d’incidence a —45°, —25°,
0°, +25°, et +45°.
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Energie | og (MeV) | Machine Référence

25 MeV 0,127 TR24 (Cyrcé) Constanzo et al., 2019]

30 MeV 0,353 MC-50 Ford et al., 2017]

50 MeV | 0,500 | MC-50 Ford et al., 2017]

68 MeV 0,547 Accel. MS Ulmer and Schaffner, 2011]
160 MeV 0,855 IBA DS (KNCC) | [Ulmer and Schaffner, 2011]
200 MeV 1,030 IBA DS (Florida) | [Ulmer and Schaffner, 2011]

—— — — — —

TABLE 3.3 — Résumé des caractéristiques des faisceaux de proton considérés
dans cette étude et type de machine associée.

Le pic de Bragg étalé pour lirradiation du volume de 5 mm? a été généré

avec 12 plans d’atténuation, modulant I’énergie des protons entre 19,72 MeV
et 23,67 MeV, tandis que l'irradiation du volume de 50 mm?® a nécessité 15
plans d’énergies comprises entre 18,76 et 28,37 MeV.

3.2.1.3 Evaluation des distributions de dose

La qualité des différentes distributions de dose générées a été évaluée par deux
méthodes couramment utilisées en radiothérapie conventionnelle :

— les histogrammes dose-volume (ou DVH) [Drzymala et al., 1991];

— le calcul de 'index gamma [Low et al., 1998; Depuydt et al., 2017].
Les DVH présentent la distribution de la dose dans un volume d’intérét, don-
nant ainsi une information sur 'uniformité de ladite dose dans le volume cible
ainsi que sur l'adéquation avec la dose prescrite. Le rapport 62 de 'ICRU
[on Radiation Units and Measurements, 1999] établit qu'une variation entre
+7% et -5% autour de la dose prescrite en radiothérapie X est acceptable. En
conséquence, le volume cible est considéré correctement irradié quand au moins
95% de ce volume regoit 95% de la dose prescrite (0,95 Gy dans notre cas) et
au plus 7% du méme volume regoit 107% de la méme dose prescrite (1,07 Gy
dans notre cas).
L’index gamma permet de comparer directement la dose prescrite a la dose
délivrée, en prenant en compte les résolutions spatiales et en dose des distri-
butions. Pour chaque position mesurée 7, cet index gamma est défini comme
[Low et al., 1998; Winiecki et al., 2009] :

. e Tml|* | [D(Fm) — D(7C)
V(Fm) zmm\/ o T N (3.14)

ou 7. correspond & la position de référence, |7, 7, | la distance entre les points
considérés, |D(7,) — D(7.)| la différence de dose entre ces mémes points, et
le DT A (pour Distance-To-Agreement) et AD représentent les précisions re-
quises sur la distance entre les points et la dose. Dans notre étude, ce DT A
a été choisi égal a 0,1, 0,2 ou 0,3 mm, qui correspondent respectivement aux
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résolutions spatiales idéales des distributions de dose pour des irradiations X de
souris, rat ou lapin, recommandées par [Verhaegen et al., 2011]. La résolution
sur la dose est fixée a AD = ngé’ , suivant les recommandations de 'ICRU
[on Radiation Units and Measurements, 1999]. Si la valeur v(7;,) est inférieure
a 1, la dose prescrite et celle effectivement délivrée sont considérées en accord.
Dans notre cas, 'index gamma a été utilisé uniquement pour estimer I'impact
de la résolution spatiale (DT A) sur la validité des irradiations mono-champs.
Dans la pratique clinique, 'index gamma compare la distribution de dose
théorique, générée via le systéme de plan de traitement, et celle effectivement
délivrée. Dans notre cas, les distributions obtenues par simulation Monte Carlo
font office de distributions mesurées. Cependant, nous ne disposons pas de dis-
tribution théorique. Nous avons donc défini deux distributions de référence,
considérées comme les distributions optimales pouvant étre obtenue pour l'ir-
radiation des deux volumes considérés dans notre étude. Elles ont été simulées
avec GEANT4 suivant le méme dispositif que celui décrit dans 3.2.1.1, en considé-
rant des énergies de proton non atténuées sans straggling en énergie.

3.2.2 Influence de la modulation du faisceau

La figure 3.7 compare les SOBP simulés obtenus avec les caractéristiques des
faisceaux de proton présentés dans 3.2.1.2 avec le SOBP de référence (ligne
noire) associé a la distribution de dose de référence définie dans le paragraphe
précédent. Les deux volumes considérés (5 mm?, Fig. 3.7a et 50 mm?, Fig.3.7b)
ont été irradiés avec une seule incidence de faisceau. A E= 25 MeV et 05=0,127
MeV, le SOBP généré pour irradier le volume de 1,5 mm est homogene (figure
3.7a), similaire au SOBP de référence. L’homogénéité du SOBP est dégradée
quand I’énergie augmente, en raison de I'important straggling en énergie généré
par l'atténuation du faisceau incident. La dose dans linsert d’os pour les
énergies les plus élevées (160 et 200 MeV) est deux fois supérieure a celle
déposée par les faisceaux d’énergie moindre (~ 0,5 Gy).

Pour le volume de 4 mm, un pic de Bragg étalé homogene est également obtenu
avec I'énergie de faisceau la plus basse (30 MeV, o =0,353 MeV), comme ob-
servé sur la figure 3.7b. Cependant, quand I’énergie est augmentée a 50 et 68
MeV, la limite du SOBP est décalée de 0,7 cm a 0,66 et 0,62 cm respectivement.
A 160 et 200 MeV, de la méme fagon que sur la figure 3.7a, les distributions de
dose simulées présentent un maximum de dose a la sortie de l'insert, entre 0,1
et 0,3 cm, en amont du volume visé.

L’atténuation passive de ’énergie des protons a également une conséquence sur
le profil du faisceau en sortie des collimateurs. Ces profils sont présentés sur la
figure 3.8. La diffusion est fortement augmentée par I’atténuation du faisceau,
dégradant ainsi 'uniformité du profil de dose. Dans les deux cas présentés,
cette uniformité n’est conservée que pour ’énergie la plus basse (25 MeV pour

AMELIORATION DES PLANS DE TRAITEMENT EN HADRONTHERAPIE 90



CHAPITRE 3 DEVELOPPEMENTS IRRADIATIONS PRECLINIQUES

=, F = . F
16— 1.6/~
S b — Reference — E=25MeV (a) ) o — Reference - - - E=30 MeV (b)
Q - - -+ E=30 MeV —— E=50 MeV [0 -
@ 14 D 1.4 —— E=50 MeV/ E=68 MeV/
o r E=68 MeV E=160 MeV o r
o B E=200 MeV 0,15 cm o F E=160 MeV E=200 MeV |
1.2 1.2 |
E - |
1= 1= |
r e r
08 G 08
r q r
06 0.6F
0.4 0.4 .
02 02 [ L
r [ k!
ol b b b b 1 H ol P P L
(] 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 X 0 01 0.2 . 0.8
Depth (cm) Depth (cm)

Fi1GURE 3.7 — Comparaison entre les SOBP simulés obtenus pour les volumes
cibles de 5 mm? (a) et de 50 mm? (b), irradiés avec des protons de 25 (uni-
quement pour le volume de 5 mm?), 30, 50, 68, 160 et 200 MeV. Le SOBP
référence est associé a la distribution de dose de référence définie dans le para-
graphe 3.2.1.3. La discontinuité de dose observée en entrée de cible correspond
a l'insert d’os.

la tumeur de 5 mm?, 30 MeV pour la tumeur de 50 mm3).
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FIGURE 3.8 — Profils de dose en sortie du collimateur .

3.2.3 Influence de la résolution spatiale

Les cartes d’index gamma calculées pour chaque configuration simulée ainsi
que leurs distributions de dose associées sont présentées sur les figures 3.9 et
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3.10. Les valeurs d’index gamma associées au plan de traitement simulé pour
lirradiation du volume de 5 mm3 avec un faisceau de 25 MeV (Fig. 3.9a)
sont toujours inférieures a 1, avec un DT A de 0,1 mm. A l'inverse, des écarts
avec la distribution de référence apparaissent quand 1’énergie du faisceau est
supérieure a 50 MeV. Un index gamma proche de 2 a la fin du volume cible
est obtenu avec des énergies de 50, 68 et 160 MeV pour un DT A = 0,1 mm,
correspondant au sous-dosage observé a la limite du SOBP de la figure 3.7.
L’augmentation du DT A a 0,2 et 0,3 mm ne permet pas de réduire I'index
gamma a une valeur inférieure a 1. De plus, lorsque ’énergie est augmentée
jusqu’a 160 MeV, d’importantes zones de 7 (7)) = 2 apparaissent avant et
apres le volume cible, illustrant d’importantes différences avec la distribution
de référence en amont et en aval du SOBP. Ceci est du & 'important étalement
du SOBP aux hautes énergies en raison de 'importante modulation du faisceau
incident.

Depth (cm)
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o
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Ficure 3.9 — Distributions de dose et cartes de I'index gamma des plans de
traitement simulés pour irradier le volume de 5 mm? avec une précision spatiale
DTA = 0,1 mm, avec des faisceaux protons en incidence simple de 25 (a), 30
(b), 50 (c), 68 (d) et 160 MeV (e). Le volume cible est indiqué par le rectangle
blanc. Les cartes d’index gamma associées a des DT'A de 0,2 et 0,3 mm sont
présentés dans les encarts.
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Pour le volume de 50 mm?, les valeurs de l'index gamma sont inférieures a 1
dans la zone cible irradiée avec un faisceau de 30 MeV (Fig. 3.10a), bien qu’une
région de valeurs plus élevées apparaisse dans la partie distale du SOBP pour
un DT A de 0,1 mm. Ces valeurs tendent & se rapprocher de 2 lorsque 1’énergie
augmente & 50 MeV (Fig. 3.10b). Cependant, lorsque le DT A est augmenté a
0,2 mm, ces zones s’atténuent pour disparaitre totalement pour un DT A de
0,3 mm. A linverse, pour les énergies supérieures a 50 MeV (Fig. 3.10c-d),
les index gamma restent proches de 2 pour toutes les valeurs considérées de
DT A, en raison de 'important straggling généré par I'atténuation. De plus, le
surdosage dans l'insert d’os, déja mis en évidence sur la figure 3.7, se traduit
également par des valeurs élevées d’index gamma.

3.2.4 Influence du nombre de champs

Sur la figure 3.11 sont présentés les DVH associés aux plans de traitement si-
mulés avec les six énergies de protons pour les deux volumes irradiés avec une
seule incidence de faisceau (haut), 3 angles d’incidence (milieu) et 5 angles
d’incidence (bas). Pour les deux volumes cible, les énergies minimales (25 et
30 MeV) permettent une irradiation mono-champ homogene dans l'intervalle
de tolérance de dose fixé (indiqué par l'aire hachurée). A plus hautes énergies,
une partie importante du volume d’intérét recoit une dose plus élevée que celle
prescrite. A titre d’exemple, pour une énergie de 200 MeV, 60% du volume de
50 mm? recoit 1,3 Gy.

Lorsque le nombre d’angles d’incidence du faisceau augmente (Fig. 3.11, mi-
lieu et bas), 'uniformité de la dose dans le volume cible est améliorée pour
toutes les énergies. Pour le volume de 5 mm?, lune irradiation & 3 angles
d’incidence permet de délivrer la dose dans l'intervalle de tolérance souhaité.
Malgré une amélioration significative de 'homogénéité de la dose délivrée a 160
et 200 MeV, un surdosage demeure toujours dans le volume cible, méme s’il
est considérablement diminué par rapport a une irradiation mono-champ. Par
exemple, 40% du volume de 50 mm? recoit plus de 1,07 Gy quand il est irradié
avec 3 angles d’incidence d’un faisceau de 200 MeV.

Les DVH des inserts d’os, résultant des conditions de normalisation utilisées
pour la figure 3.11, sont montrés sur la figure 3.12. La dose délivrée a 1’'os en
entrée de cible est toujours supérieure a 0,5 Gy pour les irradiations mono-
champ, quels que soient ’énergie et le volume cible. Au-dessus d’une énergie
de 160 MeV, l'os recoit toujours une dose supérieure a 1 Gy. Comme attendu,
I'augmentation du nombre d’angles d’incidence permet de réduire drastique-
ment la dose dans les inserts, avec 100% de leur volume recevant entre 0,15 et
0,3 Gy avec 5 champs d’irradiation. De fagon similaire & ce qui est observé en
incidence simple, les faisceaux d’énergies intermédiaires (25-68 MeV) déposent
des doses plus faibles dans les inserts en comparaison aux faisceaux d’énergies
plus élevées. Cependant, cette différence est tres nettement réduite par 1'utili-
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Ficure 3.10 — Distributions de dose et cartes de 'index gamma des plans
de traitement simulés pour irradier le volume de 50 mm?® avec une précision
spatiale DT'A = 0,1 mm, avec des faisceaux protons en incidence simple de 30
(a), 50 (b), 68 (c) et 160 MeV (d). Le volume cible est indiqué par le rectangle
blanc. Les cartes d’index gamma associées a des DT'A de 0,2 et 0,3 mm sont
présentés dans les encarts.
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FiGURE 3.11 — Comparaison des DVH pour les volumes cibles obtenus pour
les plans de traitement du volume de 5 mm3 (a) et 50 mm? (b) irradiés avec 25
(uniquement pour le plus petit volume), 30, 50, 68, 160 et 200 MeV. Les figures
du milieu présentent les DVH obtenus pour une irradiation avec 3 angles d’inci-
dence, et celles du bas les DVH pour une irradiation avec 5 angles d’incidence.
L’aire hachurée indique la tolérance en dose autour de la dose prescrite de 1
Gy. Ces DVH ont été normalisés & un point commun (en requiérant 100% du
volume recevant 0,95 Gy) pour une meilleure comparaison.

sation d’angles multiples d’incidence, la dose regue par 1’os passant de plus de
1,3 Gy en irradiation mono-champ a moins de 0,3 Gy avec 5 angles d’incidence
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FiGurE 3.12 — Comparaison des DVH pour les inserts d’os obtenus pour les
plans de traitement du volume de 5 mm? (a) et 50 mm? (b) irradiés avec 25
(uniquement pour le plus petit volume), 30, 50, 68, 160 et 200 MeV. Les figures
du milieu présentent les DVH obtenus pour une irradiation avec 3 angles d’inci-
dence, et celles du bas les DVH pour une irradiation avec 5 angles d’incidence.
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3.2.5 Discussion et conclusion

Les résultats de notre étude démontrent que l'irradiation uniforme de tres petits
volumes d’intérét peut étre obtenue avec un seul angle d’incidence de faisceaux
de basse énergie (<30 MeV). Cette uniformité ne peut étre assurée avec des
faisceaux de haute énergie (>160 MeV) tres atténués sans engendrer un sur-
dosage important des tissus sains périphériques. Par exemple, selon la figure
3.11a, plus de 60% du volume de 5 mm? recoit plus de 1,07 Gy lorsqu’il est
irradié avec une énergie supérieure a 50 MeV. L’important straggling en énergie
ainsi que 'augmentation de la diffusion du faisceau en raison de la modulation
d’énergie importante expliquent ce phénomene. A titre d’exemple, 16 cm de
polyéthyléne sont nécessaires pour réduire 1’énergie du faisceau de 160 MeV
afin d’irradier le volume de 50 mm3. Cet effet ne peut étre corrigé en chan-
geant ’espacement entre les plans d’atténuation. Ce surdosage dans les tissus
sains périphériques et dans le volume cible dis a ’atténuation du faisceau ont
déja été soulignés dans [Ford et al., 2017], qui a comparé les profils de dose
en profondeur dans l’eau de protons de 30 MeV et de protons de 100 MeV
atténués. Cependant, cet effet peut étre considérablement diminué, et 1’unifor-
mité de la distribution de dose dans le volume cible peut étre améliorée, par
'utilisation de plusieurs angles d’incidence lors de l'irradiation (Fig. 3.11). En
effet, il est possible d’obtenir une dose uniforme dans le volume cible avec trois
champs d’irradiation de faisceaux d’énergies intermédiaires (< 68 MeV). De
plus, I'utilisation d’un aimant de sélection en énergie peut également réduire
le straggling en énergie de facon significative. L’amélioration de I'uniformité de
la dose délivrée peut également étre obtenue en agrandissant le diametre des
collimateurs, diminuant ainsi la part de pénombre du faisceau, mais engendrant
également un surdosage latéral dans les tissus sains avoisinants.

Le choix des caractéristiques physiques optimales pour l'irradiation des petits
animaux dépend également fortement de la résolution spatiale requise (donnée
ici par le DT'A), qui elle-méme dépend du type d’animal & irradier. Par exemple,
I'utilisation d’un faisceau en incidence simple de 30 MeV pour irradier une tu-
meur de 5 mm? est adaptée lorsque le DT A est augmenté de 0,1 & 0,2 mm, qui
correspond & la résolution spatiale requise pour l'irradiation de rats [Verhaegen
et al., 2011]. De fagon similaire, 'impact du sous-dosage observé sur la partie
distale du SOBP généré avec un faisceau de 50 MeV (Fig. 3.7) est atténué si le
DT A est augmenté (Fig. 3.10Db).

Finalement, il est important de préciser que la délivrance d’une dose précise
dans des volumes millimétriques représente un challenge technique qui nécessite
des systemes d’imagerie (e.g., micro-CT ou IRM [Wang et al., 2014]) et de
positionnement tres précis. Plusieurs plateformes d’irradiation X guidées par
I’imagerie pour le petit animal existantes peuvent déja effectuer des irradiations
de tumeurs millimétriques orthotopiques, telles que des tumeurs pulmonaires
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de souris qui peuvent atteindre une taille de 1 mm, avec une précision de
0,1 mm ou moins [Song et al., 2010; Zhou et al., 2010]. Pour permettre des
inter-comparaisons entre les traitements utilisant des protons et des rayons
X, des précisions d’irradiation similaires entre les deux modalités doivent étre
atteintes, telles que proposées dans [Ford et al., 2017].
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Mesures de sections efficaces
pour la hadronthérapie

Attends, les T'Tree, c’est compliqué, des fois y a deux
branches. . .
O. Stezowski

Sommaire
4.1 Mesures de sections efficaces. . . . ... .. ... .. 100
4.1.1 Calcul des sections efficaces . . . . . ... ... ... 100
4.1.2 L’expérience FOOT . .. .. ... ... ... .... 101
4.1.3 Leprojet CLIM . . ... ... ... ......... 103
4.2 Evaluation des modeéles hadroniques pour la ha-

dronthérapie . ... ... ... ... 0000 104

4.2.1 Comparaison des modeles hadroniques avec les données
existantes . . . . . ... Lo Lo Lo 105

Aux incertitudes de parcours évoquées dans le chapitre 1 s’ajoutent des incer-
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proviennent notamment des corrections apportées dans le plan de traitement
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pour la prise en compte des effets biologiques, mais aussi des particules secon-
daires qui peuvent étre générées par réactions nucléaires le long du parcours.
Les particules secondaires plus légeres produites par interactions inélastiques
entre le projectile et le cible vont avoir un parcours et un profil de dépot de
dose distincts du faisceau incident. Elles peuvent ainsi contribuer & prés de 5%
de la dose physique totale au niveau du pic de Bragg, et leur impact biologique
sur les cellules saines périphériques peut s’avérer délétere, ces particules ayant
généralement un haut transfert d’énergie linéique (TEL). A titre d’exemple,
les particules o produites par l'interaction de protons de 160 MeV dans un
fantome équivalent tissu ont un TEL compris entre 100 et 160 keV/um tandis
que le TEL du faisceau incident varie entre 1 et 12 keV/um [Grassberger and
Paganetti, 2011]. Leurs contributions ne peuvent donc étre négligées, aussi bien
sur le calcul de la dose physique que biologique.

La bonne prise en compte des réactions nucléaires dans les calculs de doses
nécessite des mesures précises des sections efficaces de ces mémes réactions (de
lordre de 5 & 15% [Dudouet et al., 2014]). Méme si des expériences ont déja été
menées en cible épaisse [Schall et al.; 1996] et en cible mince dans la gamme
d’énergie utilisée en hadronthérapie (80 a 400 MeV /u) [De Napoli et al., 2012;
Dudouet et al., 2014; Divay et al., 2017; Horst et al., 2019], les données de
sections efficaces de fragmentation demeurent incompletes, notamment pour
les particules incidentes de Z supérieur aux protons, telles que le carbone ou
loxygene. Il est donc nécessaire de mener des campagnes de mesures de ces
sections efficaces.

Ce chapitre présente mes activités autour de ces mesures, dans le cadre de deux
expériences : FOOT (pour FragmentatiOn Of Target), qui a déja donné lieu a
plusieurs publications [Valle et al., 2019; Montesi et al., 2019; Morrocchi et al.,
2019; Battistoni et al., 2017], et CLIM (pour Cross-sections of Light Ions Mea-
surements), ainsi que le projet d’évaluation des modeles hadroniques associée
aux données qui seront collectées.

4.1 Mesures de sections efficaces

4.1.1 Calcul des sections efficaces

Les sections efficaces totales des réactions inélastiques dans la matiéres (en mb)
sont extraites en mesurant le nombre de particules secondaires produites N,g ¥
par l'interaction de N, particules incidentes dans une cible d’épaisseur e (en
cm) et de densité pepe (en g.cm™3), & partir de la formule suivante :

Nay X Ay
X cible
g = 1027 X

4.1
NinxpciblexexNA ( )

ot N4 est le nombre d’Avogadro et A le nombre de nucléons de la cible.
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Les sections efficaces différentielles o(F, #), qui permettent de préciser la dépendance
en énergie ou en angle de I’émission des particules secondaires, s’expriment en
mb. (st.MeV) ™! et sont calculées par :

NQX X Acible

E,0) = 10%"
o(E.0) 0 XmepciblexerxAExNA

(4.2)

ou ) représente l'angle solide de détection (en sr) et AFE le pas en énergie
considéré.

4.1.2 L’expérience FOOT

L’expérience FOOT a pour objectif de mesurer les sections efficaces des réactions
nucléaires produites lors de traitements en hadronthérapie, avec des faisceaux
d’160 et de '2C d’énergies comprises entre 150 et 400 MeV /u, sur des cibles
d’intérét telles que le carbone ou le polyéthylene. Le dispositif expérimental
doit permettre de mesurer les caractéristiques des fragments de Z>2 sur une ac-
ceptance comprise entre 10 et 20°, correspondant aux directions préférentielles
d’émission des fragments prédites par les simulations Monte Carlo. L’expérience
doit aussi permettre d’évaluer les sections efficaces des réactions de faisceaux
de protons sur des cibles de 2C et d’'°0 par cinématique inverse.

Calorimeter

Inner Tracker

Vertex Microstrip

\ [ Detector

el
U

Target
Start Counter

Magnets Scintillator

~150 cm

FIGURE 4.1 — Schéma du dispositif expérimental de FOOT [Valle, 2019].

Dans le dispositif expérimental de FOOT, présenté sur la figure 4.1, le mo-
nitorage du faisceau est assuré d’une part par un scintillateur plastique fin
(épaisseur de 250 pm), donnant également le signal de déclenchement pour la
mesure du temps de vol, et une chambre & dérive permettant la reconstruc-
tion de la trajectoire du faisceau incident. La cible est située derriere cette
chambre a dérive, et les trajectoires des fragments et du faisceau primaire sont
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reconstruites a partir d’un ensemble de trois trajectographes intercalés dans un
champ magnétique : un détecteur de vertex composé de quatre capteurs CMOS
de type Mimosa 28 (épaisseur de 50 um de silicium), un trajectographe interne
également constitué des mémes capteurs CMOS dans une architecture PLUME
[Nomerotski et al., 2011], et six plans de détecteurs a pistes en silicium de 150
pm d’épaisseur chacun. Un mur de temps de vol constitué de deux couches de 20
barreaux de scintillateur plastique, de 3 mm d’épaisseur chacune, permet I’iden-
tification et la mesure de I'énergie via le temps de vol des différents fragments. Il
est placé en amont d’un calorimetre constitué de 360 cristaux de BGO, arrétant
le faisceau primaire ainsi que les fragments générés. Ce dispositif doit permettre
d’atteindre des résolutions sur la mesure de 'impulsion des fragments de 5%
(op/p), de 100 ps sur le temps de vol et de 2% sur 'énergie (o /FE), dans le but
d’obtenir des sections efficaces avec une précision maximale de 5% [Valle, 2019].

L’ensemble de ce dispositif a été simulé & ’aide des codes Monte Carlo FLUKA
et GEANT4. La visualisation de ’expérience obtenue avec GEANT4 est présentée
sur la figure 4.2. Ces simulations permettent d’une part d’évaluer 'efficacité
compléte du dispositif (efficacité géométrique, efficacité du code de reconstruc-
tion de traces, effets des matériaux traversés par le faisceau. . .), et d’autre part
de comparer les données obtenues avec les prédictions des différents modeles
hadroniques de ces codes.

FIGURE 4.2 — Visualisation de la simulation Geant4 du dispositif expérimental
de FOOT. Le faisceau incident de 400 MeV /u d’*%0 y est indiqué en bleu, les
électrons en rouge, et les particules neutres (-, neutrons) en vert.
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Une premiére campagne de mesures avec un faisceau d’'1°0 de 400 MeV /u a été
menée en avril 2019 au GSI (Darmstadt). Cette campagne, utilisant une version
simplifiée du dispositif, devait principalement permettre de tester les éléments
de détection présents, a savoir le détecteur Start, le moniteur de faisceau, le
détecteur de vertex et le mur de temps de vol. Les données sont actuellement
toujours en cours d’analyse.

4.1.3 Le projet CLIM

Depuis quelques années, la thérapie par particules a connait un regain d’intérét,
ces particules présentant une diffusion moindre et une efficacité biologique ac-
crue par rapport aux protons, tout en permettant l'utilisation de techniques
d’accélération similaires a celles des protons (cyclotron), contrairement aux
ions plus lourds (*2C, 160) qui nécessitent, jusqu’a présent, I'utilisation de syn-
chotrons. Comme pour le 12C et I''%0, les données de sections efficaces pour ces
particules aux énergies d’intérét de la hadronthérapie ne sont pas completes.
Récemment, [Horst et al., 2019] a publié des mesures de sections efficaces de
réactions nucléaires o sur des cibles de 2C, 160, 28Si et 'H & des énergies in-
cidentes de 74, 119 et 213 MeV /u.

C’est pourquoi, en parallele de 'expérience FOOT, le groupe Hadronthérapie
de 'IPHC a lancé un nouveau projet, baptisé CLIM, qui doit permettre de
compléter les données déja obtenues, notamment en mesurant les sections effi-
caces différentielles des réactions nucléaires des a avec la cible au dela de 200
MeV /u. Le dispositif prévu dans le cadre de ce projet sera simplifié par rap-
port a l'expérience FOOT, et utilisera un scintillateur plastique Start et un
télescope AE-AE-ToF (énergie déposée - temps de vol) situé en aval de la cible
considérée, placé a différents angles, et constitué de deux couches de scintilla-
teur plastique fin, fournissant a la fois 'information sur ’énergie déposée et le
signal Stop pour le calcul du temps de vol. Un schéma du dispositif prévu est
présenté sur la figure 4.3.

Des simulations Monte Carlo sont en cours pour optimiser les différentes ca-
ractéristiques des détecteurs (épaisseur, type), qui doivent permettre d’obtenir
une résolution en énergie déposée suffisante pour permettre I'identification des
différentes especes de fragments. Un exemple de carte d’identification dE-ToF
simulée est présenté sur la figure 4.4, obtenu avec un faisceau d’'0 de 200
MeV /u interagissant sur une cible de '2C de 5 mm, et dont les fragments sont
détectés par un scintillateur plastique de 3 mm d’épaisseur, placé a 1 m et a 10°
de la cible. Les différents Z des fragments générés et détectés dans le scintilla-
teur (de Z=1, correspondant a la ligne d’énergie déposée la plus faible, jusqu’a
Z=8) sont clairement identifiables.
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AE+ToF
Start -
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FIGURE 4.3 — Schéma du dispositif de mesure envisagé pour les mesures de
sections efficaces «.
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FIGURE 4.4 — Energie déposée en fonction du temps de vol des différentes
particules secondaires issues de I'interaction d’'un faisceau d’*0 de 200 MeV /u
sur une cible de 5 mm de 2C (Courtesy of A. Sécher).

4.2 Evaluation des modeles hadroniques pour la ha-
dronthérapie

A T’heure ou les systemes de planification de traitements en hadronthérapie se
tournent de plus en plus vers le Monte Carlo au détriment des modélisations
analytiques [Paganetti et al., 2008], une prise en compte précise des réactions
nucléaires dans ces codes est cruciale. De plus, de nombreuses études se basent
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sur des simulations Monte Carlo pour évaluer 'influence des particules secon-
daires sur les plans de traitement en hadronthérapie [Grassberger and Paga-
netti, 2011; Lithr et al., 2012; Romano et al., 2014].

Bien que les données de sections efficaces soient incompletes pour les ions tels
que le 2C ou I''%0, de nombreuses mesures sur différents matériaux cibles ont
déja été effectuées pour les particules plus légeres telles que le proton. Cepen-
dant, la vaste majorité des codes Monte Carlo utilisent encore des modeéles
hadroniques pour décrire les interactions des protons incidents avec la matiere.
Comme il a déja été démontré dans le chapitre 2 (2.4.5), la plupart de ces
modeles hadroniques ne parviennent généralement pas a correctement repro-
duire les taux de production, les énergies et les distributions angulaires des par-
ticules secondaires aux énergies d’'intérét de la hadronthérapie (E<400 MeV /u)
[Dudouet et al., 2014; Dedes et al., 2014; Divay et al., 2017]. Il est donc
nécessaire de développer de nouvelles modélisations de la physique aux énergies
cliniques, utilisant directement les données mesurées. L’utilisation de bases de
données dans certains modeles commence a émerger dans certains codes de si-
mulation, avec par exemple la physics list particleHP de GEANT4 basée sur les
données de la base TENDL [Koning and Rochman, 2012].

4.2.1 Comparaison des modeles hadroniques avec les données
existantes

La capacité du Monte Carlo a prendre en compte les réactions nucléaires du fais-
ceau incident avec la cible est souvent mise en avant pour justifier sa supériorité
par rapport aux codes analytiques dans les systemes de plan de traitement
[Paganetti et al., 2008]. En effet, les sections efficaces de réactions nucléaires
totales sont bien reproduites par différents modeles hadroniques couramment
utilisés dans les code Monte Carlo [Braunn et al., 2015]. A titre d’exemple, la
figure 4.5 compare les sections efficaces totales de la réaction p+'2C obtenues
avec différentes physics list disponibles dans GEANT4 10.04 (BIC, INCL, Ber-
tini, particleHP et QBBC) avec les données de référence extraites de la base de
données EXFOR [Exf]. Les différents modeles hadroniques ainsi que les données
de sections efficaces utilisés ici sont rapidement décrits dans le tableau 4.1. Les
physics list BIC, Bertini (pour les protons) et INCL sont les mémes que celles
présentées dans le tableau 2.1 du chapitre 2. Dans le cas d’INCL, deux en-
sembles de données de sections efficaces ont été utilisés, suivant le travail de
[Jeyasugiththan and Peterson, 2015] : les données d’Axen-Wellisch utilisées par
défaut dans GEANT4 & partir de la classe G4ProtonlInelasticCrossSection [Wel-
lisch and Axen, 1996], et les sections efficaces calculées par Tripathi [Tripathi
et al., 1999]. Deux physics list supplémentaires sont considérées ici, en compa-
raison au chapitre 2 : la liste QBBC, qui est semblable a BIC, et qui combine
le modele de la cascade binaire avec Bertini, et la liste particleHP.
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FI1GURE 4.5 — Comparaison des données de sections efficaces totales de réactions
inélastiques p+'2C expérimentales (points noirs) avec les résultats simulés pour
différents modeles hadroniques de GEANTA4.

Physics Lists | Modeles hadroniques Sections efficaces

BIC G4BinaryCascade Axen-Wellisch

Bertini G4Cascadelnterface Axen-Wellisch

INCL G4INCLXXProtonBuilder Axen-Wellisch
Tripathi

QBBC G4HadronlInelasticQBBC Axen-Wellisch

particleHP G4HadronPhysicsQGSP_BIC_AIIHP | Axen-Wellisch

TABLE 4.1 — Liste des modeles hadroniques et sections efficaces utilisés pour
chaque type de particule dans les trois physics lists considérées.

Malgré le fait que le taux de réactions nucléaires total soit correctement repro-
duit par différents modeles hadroniques de GEANT4, il n’en est pas de méme
pour les taux de production des particules secondaires produites lors de ces
réactions. Ceci est illustré par la figure 4.6, qui présente les sections efficaces
de production de 'C suite & la réaction p+'2C. Dans ce cas, les différences
entre modeles et données d’une part, et entre les modeles eux mémes d’autre
part, peuvent atteindre un facteur supérieur a 2 a une énergie de 40 MeV. En
effet, a cette énergie, INCL prédit une section efficace de 36 mb, alors que celle
donnée par BIC se rapproche des données, avec une valeur de 80 mb. Le modele
particleHP est celui qui est en meilleur accord avec la base de données, malgré
un décrochage des valeurs a partir de 50 MeV.
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FIGURE 4.6 — Comparaison des sections efficaces expérimentales (points noirs)
et simulées de la réaction p+2C— C.

L’un des principaux problemes des modeles hadroniques utilisés dans les codes
Monte Carlo est qu’il n’en existe aucun capable de reproduire correctement
la totalité des propriétés des réactions nucléaires mises en jeu. Par exemple, le
modele particleHP évoqué précédemment, qui se base en partie sur des données
mesurées, donne le meilleur accord dans le cas de la figure 4.6, mais ne repro-
duira pas forcément correctement d’autres réactions. A titre d’illustration, la
figure 4.7 présente les sections efficaces expérimentales, extraites de [Dyer et al.,

1981; Lang et al., 1987] et simulées de la réaction 2C(p,p’v4.439)2C*, qui pro-
duit un 2C excité émettant un y-prompt de 4,44 MeV. Dans ce cas, les modeles
particleHP et Bertini sous-estiment largement la contribution de cette réaction,
a l'inverse de INCL, BIC et QBBC. Le modele INCL utilisant les données de
sections efficaces Tripathi donne les meilleurs résultats a basse énergie (E<10
MeV), en accord avec ce qui a été montré dans [Jeyasugiththan and Peterson,
2015].

Les différents modeles hadroniques utilisables présentent également des dis-
parités sur les spectres en énergie des particules secondaires produites par les
réactions nucléaires. A titre d’exemple, la figure 4.8 compare ces sections ef-
ficaces différentielles de production de H? et He?* par des protons de 68 MeV
sur une cible de 'C, mesurées & 25°. Aucun des trois modeles hadroniques
considérés (BIC, INCL et Bertini) ne parvient a reproduire les pics de résonance
observés expérimentalement aux énergies proches de celle du faisceau, et tous
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trois surestiment la contribution a basse énergie des secondaires.
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FIGURE 4.8 — Comparaison des sections efficaces différentielles de la réaction
p+12C— 2H (a) et p+12C— *He, obtenues avec un faisceau de protons incident
de 68 MeV et mesurées a 25°.

Ceci pose la nécessité de 'intégration des données de sections efficaces mesurées
dans les codes de simulation Monte Carlo, permettant ainsi une meilleure prise
en compte des particules secondaires dans les calculs de plan de traitement. En
plus d’une définition de la dose déposée dans les tumeurs et les tissus sains avoi-
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sinants plus précise, I'intégration directe des données de sections efficaces dans
le Monte Carlo permettra une meilleure modélisation du transfert d’énergie
linéique (TEL) dans les cellules, et donc une meilleure prise en compte des
effets biologiques dans le plan de traitement. En effet, les distributions en TEL
dépendent directement des spectres en énergie et des taux de production des
différentes particules produites pendant le traitement. La figure 4.9 compare,
a titre d’exemple, les distributions latérales en TEL d’un faisceau primaire de
protons de 100 MeV (en noir) avec les distributions des valeurs de TEL des
particules secondaires générées par ce méme faisceau dans une cible d’eau pour
différents modeles de GEANT4. La contribution de ces particules secondaires
est particulierement significative dans la zone de pénombre du faisceau, ou le
TEL peut atteindre des valeurs 6 fois supérieures & celui des protons primaires
(inférieur a 2 keV/pm).
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FIGURE 4.9 — Distributions latérales de TEL de protons de 100 MeV (ligne
noire) et de ses secondaires générés a la moitié du parcours du faisceau primaire
dans une cible d’eau, simulées avec trois modeles du code GEANT4 (INCL, BIC
et Bertini). La largeur du faisceau était fixée a 1 mm. Courtesy of A. Sécher.

Certains logiciels de plans de traitement intégrent déja des données de sec-
tions efficaces dans le calcul de dose pour certains faisceaux incidents, tels que
TRiP98 [Kriamer et al., 2016], utilisé au HIT. Dans ce cas, les sections efficaces
de fragmentation des faisceaux incidents d’4He sont calculés par une approche
semi-empirique, a partir des algorithmes Tripathi [Tripathi et al., 1999] et Sih-
ver [Sihver and Mancusi, 2009]. Cependant, une des principales difficultés de
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I'implémentation de ce type d’approche provient de la variété des canaux de
réactions possibles en fonction du type de faisceau incident. Par exemple, seul
un nombre limité de réactions possibles existe entre un faisceau d’*He et un
proton, mais il n’en sera pas de méme entre un faisceau de '2C sur une cible
d’eau. De plus, 'impact biologique des particules secondaires étant directement
corrélé a leur spectre en énergie, il est nécessaire de correctement implémenter
les sections efficaces différentielles des fragments, ajoutant a la complexité de
I’approche.
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Tempora mori, tempora mundis recorda.

Voila, eh ben ¢a par exemple, ¢a ne veut absolument
rien dire, mais l’effet reste le méme.

Le Roi Loth.

Malgré le fort potentiel de la thérapie par particules chargées, son utilisation
clinique est encore l'objet de débats [Widder et al., 2016; Vernimmen, 2016].
Afin de limiter la dose délivrée aux tissus sains et organes a risque, des marges
importantes doivent étre appliquées sur le volume & traiter, réduisant le po-
tentiel de cette technique d’irradiation. Afin de tirer profit au maximum de
lavantage balistique (et biologique pour les particules de Z>1) que présentent
les particules chargées, il est nécessaire de travailler & I’amélioration des plans
de traitement. Ce document présente donc une synthese de mes contributions
passées et a venir en vue de I'optimisation de ces plans de traitement.

Mes deux ans dans le département Biophysics du GSI m’ont permis de parti-
ciper a de nombreuses expériences sous faisceau, dont une qui nous a permis
d’extraire des taux de production et spectres en énergie mesurés de y-prompts
émis lors d’une irradiation d'une cible de PMMA avec du ?C. Ce type de me-
sures est essentiel pour la problématique du suivi de la position du pic de Bragg
pendant le traitement, car la résolution sur la position dudit pic est directe-
ment corrélée au nombre de y-prompts détectés (et donc produits) pendant
I'irradiation.

Mon retour a 'IPHC a été 'occasion de me pencher sur la mise en place d’'un
plan de traitement basé sur un code analytique pour lirradiation de souris
avec les protons produits par le cyclotron Cyrcé. Contrairement aux codes
Monte Carlo, les modélisations analytiques ne reproduisent généralement pas
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les réactions nucléaires subies par le faisceau incident ou par les noyaux cibles,
méme si certains plans de traitement commencent a s’y intéresser, a 'instar de
TRiP98 [Kriamer et al., 2016]. Ce point est souvent mis en avant pour justifier
I'utilisation des simulations Monte Carlo dans la planification de traitement, et
de nombreux travaux ont déja montré 'intérét de tels codes dans ce contexte
[Perl et al., 2012; Parodi et al., 2012; Boehlen et al., 2013; Mairani et al., 2013].
Cependant, il est essentiel de rappeler que la plupart de ces codes Monte
Carlo ont été développés et optimisés pour la physique des hautes énergies,
et les modeles hadroniques implémentés ne sont généralement pas adaptés aux
énergies de la hadronthérapie. Les résultats exposés dans ce document ont
démontré qu’il reste encore beaucoup & faire pour améliorer ces modeles aux
énergies qui nous intéressent, que ce soit au niveau de la production des par-
ticules secondaires neutres (chapitre 2) ou chargées (chapitre 4). Pour cette
raison, il est nécessaire de poursuivre les mesures de particules secondaires aux
énergies ou les données manquent.

La collaboration FOOT, et a plus petite échelle, I'expérience CLIM, devraient
fournir des données de sections efficaces a des énergies non ou peu explorées.
Dans le cadre de ’expérience FOOT, des mesures devraient avoir lieu au GSI et
au centre de thérapie CNAQO, a Pavie (Italie). En France, le centre Archade, qui
traite actuellement en protonthérapie, devrait se doter d’un cyclotron pouvant
délivrer des '2C jusque 400 MeV/u et d’une salle expérimentale associée.

Pour finir, en tant que physicienne, je n’ai logiquement traité la question de
I’amélioration des plans de traitement que sous l’angle de la physique. La
meilleure modélisation des phénomenes physiques en jeu lors d’'un traitement
en hadronthérapie ne constitue qu’une premiere étape vers une délivrance plus
précise de la dose et une réduction des marges. L’amélioration des plans de trai-
tement est indissociable d’études de radiobiologie, permettant d’évaluer 1’im-
pact de la physique sur la biologie des cellules ou de 1'organisme vivant dans
son ensemble.
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ABSTRACT: The radiation used in particle therapy treatments produces secondary particles, either
neutral or charged, when interacting with the patient body. The particles that exit from the body
can be used to provide a fast feedback on the treatment plans. Here we report the measurements of
prompt-7y ray fluxes produced by the interaction of a 220 MeV/u carbon ion beam at GSI, Darm-
stadt, with a polymethyl methacrylate (PMMA) target. The photons were detected by means of an
array of LYSO crystals, allowing for a measurement of time of flight and released energy. Differ-
ent angular configurations were explored, placing the prompt-y detector at 60°, 90°, and 120° with
respect to the primary beam direction. The prompt-y energy spectra have been obtained for the
different angular configurations after having taken into account the detector resolution by means
of an unfolding procedure tuned with a dedicated Monte Carlo simulation. The integrated fluxes
(over the full 47 solid angle), in the 2—-10 MeV prompt-y ray energy range, at 60°, 90° and 120°, are
measured as ®,(60°) = (6.7£1.7) x 1073 sr!, ®,(90°) = (6.3+2.1) x 1073 sr~! and ,(120°) =
(4.4+1.1) x 1073 sr~! respectively.
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Introduction

Presently, one of the major challenges in particle therapy is to provide a precise “in-treatment”
monitoring of the irradiated volume position [1]. Currently, the base-line proposed technique for
range verification is an in-situ Positron Emission Tomography (PET) scanner, which offers only
an offline control on the released dose and it is hence affected by uncertainties related to the body
motion and biological wash-out of the § emitters. Several methods have been proposed as an
alternative to the Offline-PET, not only to improve its accuracy, but also to include a real time
check of the delivered treatment plan [2]. All the novel techniques are based on the correlation
between the target volume position and the emission profile of secondary particles produced by
nuclear interactions of the primary beam with the patient’s body.

The yield of charged secondary fragments emitted at large angles (above 60° with respect to
the primary beam direction) by 220 MeV/u !2C ions interacting with a polymethyl methacrylate
(PMMA) target has been investigated and published recently [3]. In this paper, we report the study
of the prompt-7y production at several angles, performed using a detector equipped with LYSO crys-
tals. When a !2C ion interacts with the PMMA target, nuclear excitation can occur and prompt-y
(photons with a very short emission time) can be generated by the de-excitation of the involved nu-
clei. The measured production energy spectra as well as the total integrated fluxes in the 2—10 MeV
range are presented for three different angular configurations: 60°, 90°, and 120° with respect to
the primary beam direction. The experimental setup included also a BaF, detector (not shown in
figure 1), that could be placed at 60° and 90° w.r.t. the primary beam direction and that was installed
on the other side of the PMMA with respect to the LYSO. The results obtained with the BaF, detec-
tor, aiming for a significant neutron background reduction through the pulse-shape discrimination,
have been the subject of a dedicated paper that has already been submitted for publication.

The main prompt-y production mechanism is the nuclear de-excitation that follows the inter-
action of the impinging carbon ion with the target nucleus. Several measurements were made in
the past using carbon ion beams of 73 MeV/u [4, 5], and 80 MeV/u [6, 7]. The prompt-7y produc-
tion from a 160 MeV proton beam and from 95MeV/u and 310 MeV/u '2C ion beam, have been
recently published [8] as well.
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Figure 1. Scheme of the experimental setup (not to scale). The LYSO, DC and VETO detectors were fixed
on a moving bar that was placed at different angles with respect to the beam axis, 6 = [60,90, 120]°, during
the data acquisition.

The reported results enrich the landscape of available measurements with energies relevant for
charged particle therapy monitoring, allowing to probe the ~10 cm ion path range inside the patient
body and the relative y production.

1 Experimental setup

The experiment was performed at the GSI laboratory (Darmstadt, Germany), where a 20 x5 x5 cm?
PMMA target was exposed to a 220 MeV/u '>C ion beam. The experimental setup, shown in
figure 1, has been already described in detail elsewhere [3].

To detect the incoming carbon ions, two 1.1 mm thick plastic scintillators (StartCounterl, SC1
in the following, and StartCounter2, SC2 in the following) were placed at 37 cm and 16 cm, respec-
tively, upstream of the PMMA target. Each detector, used for triggering and ion counting purposes,
was read-out by two Hamamatsu 10580 photomultiplier tubes (PMTs). Both the start counters time
and charge information were acquired, but only the SC closer to the PMMA was used to build the
trigger, implemented as the OR of the two PMTs in coincidence with the LYSO detector signal.

A 10x10x0.2 cm? plastic scintillator (VETO in figure 1) was placed on the target side, before
the drift chamber LY SO crystal detector array, to stop electrons with energies < 0.55 MeV.

A 21 cm long Drift Chamber (DC) [3, 9, 10] was placed in front of the LYSO detector ar-
ray at 41 cm from the target center and provided additional useful information to reject possible
background from secondary low energy prompt charged particles.

A scintillation detector (LYSO), composed of an array of 4 LYSO crystals, 1.5x1.5x12 cm?
each, was placed at a distance of 65.8 cm from the target center for the detection of secondary
radiation. The scintillation light of the crystals was detected with an EMI 9814B PMT. The energy
and time calibration of the LYSO crystals have been described in detail elsewhere [3, 10].
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The whole detector setup (LYSO, DC and VETO) was fixed on a moving arm that was placed
at different angles (60°, 90° and 120°) with respect to the beam direction to study the angular
distribution of the detected particles.

The trigger signal was provided by the coincidence of the signals of the start counter closer
to the PMMA target (SC2) and the LYSO detector within an 80 ns time window. The threshold
used to discriminate the signal from the LYSO PMT was set to 130 mV corresponding, in terms of
calibrated energy deposited in the LYSO crystal (Eryso), to ~1 MeV. The trigger rate was of the
order of 1 kHz with a primary beam particle rate ~ 2 MHz. The temporal spectrum of the beam,
typical of a synchrotron machine, was pulsed and characterized by a 5-10 s long beam spill, with
nearly triangular shape and a peak rate occurring 2-3 s after the spill start, interleaved with a 2-3's
no beam time window. The observed rates, during the data taking, ranged from few hundred kHz
to few MHz, being limited by the SC rate capabilities (~10 MHz).

The front-end electronics was read-out by a VME system (CAEN V2718 VME-PCI bridge)
interfaced with a PC for the Data AcQuisition (DAQ). The time and charge information for the
signals of all the detectors were acquired using a 19-bit TDC Multi-hit (CAEN V1190B, time
resolution of ~100 ps), and a 12-bit QDC (CAEN V792N, resolution of ~0.1 pC).

The number of carbon ions (N¢) collected for a given data taking run was measured by count-
ing with a VME scaler (CAEN V560 N) the number of events in which both PMTs of SC2 were
giving a signal over threshold. Since the scaler allows for a maximum frequency of 100 MHz and
the beam rate was well below that threshold, the scaler counts were considered as DAQ dead time
(DT) free, and no DT correction was computed. Details on how N¢ has been corrected in order to
account for the event loss due to the signal discrimination implementation are given in section 3.

2 Prompt-y yields

The energy spectrum of the photons emitted from the PMMA was measured using the LYSO detec-
tor, and a detailed MC simulation has been used in order to take into account the detector efficiency
and resolution effects, when using the number of reconstructed photons (V™) to compute the num-
ber of photons (Ny) produced in the PMMA.

The energy deposition in the LYSO crystal vs the Time of Flight (ToF) was studied to separate
prompt-y rays from neutrons and other secondaries as, for example, charged particles. The ToF
was computed as the time difference between the signal detected in the SC2 induced by a traversing
carbon ion and the signal detected in the LYSO crystals (Tryso — Tsc2). We have not corrected the
measured ToF in order to take into account the time difference between the carbon ion interacting
in the SC2 and its prompt-y emission in the PMMA (~ 2 ns), since we use the ToF variable only for
the prompt-y selection and not to compute other prompt-y properties. The slewing effect induced
by the front-end electronics fixed voltage threshold on the ToF was taken into account as explained
in a previous paper [6]. The analysis of the two dimensional Eyyso vs ToF distribution allowed a
highly efficient selection of a pure sample of prompt-7 rays.

The correlation between the measured energy Eryso and the ToF is shown in figure 2. The hor-
izontal, low energy, band (Epyso ~ 1 MeV) is due to the LYSO intrinsic noise, the almost vertical
band at O ns is due to the signal from the prompt-7y and the diffuse cloud is mainly due to neutrons at
ToF values larger than those of the prompt-y population. Moreover, an exponential-like band is vis-
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Figure 2. Energy deposition in the LYSO crystals as a function of ToF. The prompt-y ray, neutrons and
charged particles populations are distinguishable as described in the text. The inset shows a zoom of the
spectrum in the range that is relevant for prompt-y rays.

Events / (0.2 ns)

ToF / O

Figure 3. Example of the ToF pull distribution for a given energy interval: 1.5MeV < E <1.6 MeV. The
dashed line indicates the Gaussian function fit to the signal; the dotted line indicates the Crystal Ball function
that was used to model the background, mainly due to neutrons.

ible up to high energies (~ 70 MeV), representing charged secondary particles, mainly protons. A
detailed view of the prompt-y region in the energy range 1-10 MeV is shown as an inset in figure 2.

To evaluate N, the time pull (ToF/orop) distribution, sampled in released energy bins of
0.1 MeV, has been used [6]. The number of reconstructed prompt-y rays (N,) in each energy
bin was measured using an unbinned maximum likelihood fit to the ToF pull distribution for each
energy bin. Hence, N;* has been extracted from the extended likelihood fit to the ToF pull distri-
bution for each energy bin. Figure 3 shows an example of the pull distribution in the energy bin
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Figure 4. Energy spectra of prompt-y rays detected by the LYSO detector at 60° (circles), 90° (triangles
up) and 120° (triangles down). These spectra are corrected taking into account the DT. The spectra have not
been normalized to the number of incoming carbon ions.

1.5MeV <Eryso <1.6 MeV, for one run in the experimental angular configuration at 90°. The total
fit function is superimposed (red solid line): the background, mainly due to neutrons, is described
by a Crystal Ball function [11] and shown as a dotted line, while the signal is modeled using a
Gaussian PDF (blue dashed line). The Crystal Ball function, consisting in a Gaussian core and a
power-law low-end tail (appearing as a tail on the left side of the Gaussian peak), has been selected
as it describes in a satisfactory way the background spectrum in the full energy range under study.
The raw energy spectra measured for different angular configurations are shown in figure 4. No
normalization to the number of incoming carbon ions is applied.

The measured photon spectra have to be corrected for the detector efficiency and energy res-
olution, in order to have access to the true prompt-y emission spectrum. The detector effects were
taken into account by using the TUnfold! unfolding algorithm [12]. The algorithm was trained
with the full FLUKA [13-15] Monte Carlo (MC) simulation of the experiment (referred as FULL
in the following), reproducing the geometric and physical characteristics of the experimental setup
components and including the observed light yield variations among the four LYSO crystals (where
the maximum observed variation was ~ 20%). In order to build the unfolding matrix, relating the
measured energy and the true Y emission energy, we used a MC sample (referred as FLAT in the fol-
lowing) with prompt-y rays generated with a uniform distribution in the energy range under study.

The configuration of the TUnfold algorithm, performed minimizing the differences of the
unfolded spectrum with respect to the true underlying one, was the following: regularization per-
formed using the kRegSize scheme, choice of 35 bins for the unfolded final output, starting from
90 measured energy bins, and regularization strength ~ 0.001, with small variations related to the
different sample statistics for the 60°, 90° and 120° analyses. The systematic uncertainty related to
the unfolding procedure is discussed in section 4.

Implemented in the ROOT TUnfold class.
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3 Prompt-y energy spectra

The prompt-7 flux is defined in each energy bin E; as:

Ni
_ Y
T N X (1= 1T) X €geo X Q

P, (E;) 3.1
where N is the number of carbon ions impinging on the PMMA, 7 is the fraction of events lost due
to DAQ DT, &, is the detector geometrical acceptance, €2 is the solid angle and N,", is the number
of prompt-7y rays measured from the unfolded spectrum in each energy bin.

The value of N¢ measured with the scaler needs to be corrected for the probability that more
than one carbon ion interacts with the SC2 detector within the discrimination time of the SC2 signal
(80 ns). In this time window, the arrival of multiple carbon ions cannot be measured by the scaler,
resulting in an underestimation of the incoming ion total number. A detailed MC simulation of the
beam rate and spill shape has been performed, allowing to compute the correction factor for the dif-
ferent beam rate conditions during the data taking. The simulation, properly reproducing the mea-
sured beam time profile and SC2 signal timing spectra, yielded a correction factor (corrgr) for each
data sample, taken with different angular configurations: corrgr(90?) = 1.1240.07, corrgr(60°) =
1.37+£0.19 and corrgr(120°) = 1.35£0.15. The uncertainty accounts for both the statistical and
systematic uncertainty, computed by varying the beam shape models and mean rate conditions.

The dead time was computed using the instantaneous event by event rate and the event size
measured during data acquisition. This information has been used to apply the 7T correction, for
each event, based on laboratory DT measurements performed with a DAQ system equivalent to
the one used during the data taking with which a calibration curve of 7 as a function of the DAQ
rate was obtained. To take into account the maximal and minimal DT configurations, we assigned a
systematic uncertainty to 7 by varying the DT vs rate shape used to reweight the events, accordingly
to different DAQ configurations for maximal and minimal event size occupancies.

The detector geometrical acceptance (€geo ~ 2+ 10~%) was calculated using the FULL simula-
tion with an uncertainty giving a negligible contribution to the total systematic uncertainty.

Figure 5 shows the unfolded prompt-y production flux as a function of the production energy
for the 60° (black circles), 90° (red triangles up) and 120° (blue triangles down) angular config-
urations. The shown uncertainties are statistical only and are the sum in quadrature of several
contributions: the unbinned fit result, the unfolding and detector geometrical acceptance, uncorre-
lated among different energy bins, and the uncertainties on the number of primary ions and on the
dead time inefficiency that are fully correlated. Fluctuations related to the unfolding technique are
responsible for the points in the high energy tail of the distribution that are slightly below zero. All
the points are, however, compatible with zero within the statistical uncertainties.

The spectra obtained for the 60°, 90° and 120° configurations, shown in figure 5 after the
unfolding procedure, have a similar shape, confirming the hypothesis of a dominant contribution
from target nuclei de-excitation isotropic emission of prompt-y rays. Nuclear de-excitation of
reaction fragments, that would imply a boosted spectrum in the forward (60°) direction, does not
give a significant contribution to the measured spectra.

Some of the structures visible in the unfolded spectra can be related to some known prompt-7y
nuclear de-excitation emission lines. Different ion inelastic scattering processes are contributing
to shape different regions of the emission spectrum: in particular it is possible to identify the
3.21 MeV line characteristic of '>C 05 decay, the 4.4 MeV line relative mostly to the 2" from 2c
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Figure 5. Unfolded energy spectra of prompt-y rays detected by the LYSO detector at 60° (circles), 90°
(triangles up) and 120° (triangles down). Fluctuations related to the unfolding technique are responsible for
the points in the high energy tail that are slightly below zero. All the points are, however, compatible with
zero within the statistical uncertainties.

(both target and the projectile) with a minor contribution from the o decay of '°O into '2C and the
~6.1 MeV lines of the 1°0 and 'O gamma decays.

4 Prompt-y integrated rates

Besides the energy spectra, the produced prompt-y integrated flux is another important information
that has to be precisely measured when developing photon detectors for dose monitoring applica-
tions [6].

The prompt-y rays production rate is defined as the energy integral of the spectra shown in fig-
ure 5 between 2 MeV and 10 MeV and the results for the 60°, 90° and 120° angular configurations
are:

Oy (E > 2 MeV @60°) = (6.69 +0.47g + 1.624) x 1072 577! 4.1
Oy (E > 2 MeV @90°) = (6.27 £ 0.2 1y £2.08y5) x 1077 577! 4.2)
@y (E >2MeV @120°) = (4.36 40255+ 1.04gy5) x 1073 577! 4.3)

The measurement uncertainties are dominated by the systematic contribution, that are taking
into account:

o the limited knowledge of the DT efficiency correction (6pr): the systematic uncertainty has
been computed assuming maximal and minimal DT configurations and recomputing the flux;
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Table 1. Systematic uncertainty contributions to the integrated flux measurement for the three different
angular configurations under study.

syst. (1073 s7~1) | 60° | 90° | 120°
Opr 1.03 | 0.72 | 0.66
OUnf 1.17 | 1.55 | 0.79
OPar 045 | 1.12 | 0.14

e the MC simulation used to build the unfolding matrix (Oyys): the flux has been recomputed
using the FULL simulation to produce the unfolding matrix, and the difference has been used
to quote a systematic uncertainty;

e the choice of the unfolding parameters (Op,r): the unfolding has been redone changing the
regularization strength within the stepping range used to scan the parameter phase when
performing the unfolding tuning.

The values obtained for the different systematic uncertainty contributions are reported in table 1.

To evaluate the systematic uncertainty related to the choice of the software used to build the
unfolding matrix, the raw spectra unfolding has been redone using the Geant4 simulation soft-
ware [16, 17]. The change in the final result when using Geant4 is smaller than the systematic
uncertainty already ascribed to the unfolding algorithm.

Another possible systematic effect that has been evaluated is related to the possibility that
low energy charged particle contamination is present in the N, signal, evaluated from the ToF
pull distributions. The Drift Chamber information has been used to recompute the fluxes while
explicitly rejecting any charged particle, identified using the number of cells (Npjs) hit in the DC
as discriminating variable. Charged particles were identified by the DC as events with Ny;;s > 8
with an efficiency of ~ 98% [3]. We verified that there was a negligible change in the measured
rate when including the Myjs < 8 requirement and hence no systematic uncertainty coming from
the DC selection has been quoted.

Conclusions

A measurement of the prompt-7y production rates and emission energy spectra was performed at the
GSI facility using a 'C beam of 220 MeV/u impinging on a PMMA target. Such measurements,
performed at different angles with respect to the incoming beam direction, are key ingredients of
any research and development strategy aiming for the construction of a dose monitor for particle
therapy applications exploiting the secondary prompt-y rays produced inside the patient.

The obtained result has been compared with the result of a measurement performed at 90° with
a lower energy (80 MeV/u) '2C beam [6], that provided a measured flux d,=(2.32£0.15) x 1073
st~ !. We used a Geant4 MC simulation to compute the expected increase in the photon production
rate due to the increased '>C beam energy. The study yielded an expected increase of 4.64-0.2
times, while the increase of the ratio of the two measurements is (2.740.9), thus compatible within
uncertainties.
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The agreement between the results obtained at 60° and 120° and the 90° measurement repre-
sents a clear indication that the dominant production mechanism of prompt-y rays is through the
de-excitation of target nuclei rather than from excited fragmentation products.
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Abstract

Purpose: The real-time monitoring of the spread-out Bragg peak would allow the planned dose
delivered during treatment to be directly verified, but this poses a major challenge in modern ion
beam therapy. A possible method to achieve this goal is to exploit the production of secondary
particles by the nuclear reactions of the beam with the patient and correlate their emission profile to
the planned target volume position. In this study, we present both the production rate and energy
spectra of the prompt-y produced by the interactions of the >C ion beam with a polymethyl
methacrylate (PMMA) target. We also assess three different Monte Carlo models for prompt-y
simulation based on our experimental data.

Methods: The experiment was carried out at the GSI Helmholtz Centre for Heavy Ion Research,
Darmstadt, Germany with a 220 MeV /u '2C ions beam impinging on a 5x5x20 cm® polymethyl
methacrylate beam stopping target, with the prompt-v being detected by a hexagonally-shaped
barium fluoride scintillator with a circumscribed radius of 5.4 cm and a length of 14 cm, placed
at 60° and 90° with respect to the beam direction. Monte Carlo simulations were carried out
with three different hadronic models from the GEANT4 code: binary ion cascade (BIC), quantum
molecular dynamics (QMD), and Liege intranuclear cascade (INCLTT).

Results: An experimental prompt-y yield of 1.06x1072 sr—!

was measured at 90°. A good
agreement was observed between the shapes of the experimental and simulated energy spectra,
especially with the INCL* physics list. The prompt-v yield obtained with this physics list was
compatible with the measurement within 20, with a relative difference of 26% on average. BIC
and QMD physics lists proved to be less accurate than INCL™T, with the difference between the
measured and simulated yields exceeding 100%. The differences between the three physics lists
were ascribed to important discrepancies between the models of the physical processes producing
prompt-y emissions.

Conclusion: In conclusion, this study provides prompt-v yield values in agreement with previously
published results for different carbon ions energies. This work demonstrates that the INCLT™

physics list from GEANT4 is more accurate than BIC and QMD to reproduce prompt-v emission

properties.
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INTRODUCTION

The verification of the irradiated volume position is a major concern in modern ion beam
therapy, as it provides a check of the dose deposited in the tumor and surrounding healthy
tissue. In ion beam therapy, the dose profile is very sensitive to the patients’ anatomical
changes and positioning uncertainties. Currently, several clinical centers performed dose
control by an offline (post-treatment) positron emission tomography (PET) scan. Real-
time monitoring would allow a cross-check of treatment planning and delivery during the
treatment.’ Methods for dose monitoring exploit primary ion fragmentation in the patient,
correlating the production of secondary particles with treatment planning. Experimental
approaches considered so far are based on tracking secondary protons®®°, detecting prompt-

6,7

v emission®’, or performing online PET gamma reconstruction.®> !9 Several modalities for

11-15 16-23

prompt-v imaging have been investigated: collimated cameras , compton cameras
and prompt-v timing.?* One important parameter is the production yield of secondary par-
ticles used in these methods during treatment, as this will affect the accuracy of the recon-
structed dose distribution.

In this paper, which focuses only on the prompt-y modality, two main aims are pursued.
First, this work aims to present an experimental measurement of prompt-vy yields produced
by 2C interactions in a polymethyl methacrylate (PMMA) target along with their associ-
ated energy spectra in order to complete existing data. Indeed, several prompt-vy spectra
are already available at 2C ions energies of 80, 95 and 310 MeV /u.?>?¢ As typical clinical
energies for 12C ions for hadrontherapy range between 80 and 480 MeV /u, this experiment
was performed with a mean energy of 220 MeV /u.

Second, this paper aims to complement the existing comparisons between data and nu-
clear reaction modeling used in Monte Carlo simulations for hadrontherapy, and to present
the performances of three different GEANT4 hadronic models in reproducing the emitted
prompt-y properties. These three models, referred to as BIC (for Binary Ion Cascade),
QMD (for Quantum Molecular Dynamics) and INCL™ (for Liege Intranuclear Cascade),
were chosen for their best agreement with experimental data for prompt-y?® and for charged
particles.?”*® QMD and BIC were studied for ?C ion energies of 95 and 310 MeV /u, and
it was demonstrated that the two models overestimate the prompt-v yields by 100% to

200%.2° It was also shown that none of the three tested physics lists were able to correctly

This article is protected by copyright. All rights nasgrved.



reproduce the production of secondary charged particles produced by 2C fragmentation in
the different types of targets, even if the agreement between INCL*" and the data is better
for lighter particles (i.e., protons, helium).?® In this study, the INCL** physics list was as-
sessed for prompt-y by comparing the simulated prompt-v yields and energy spectra with
the obtained measurements. The list was compared to the simulated results obtained with
BIC and QMD. The detailed processes producing prompt-v emissions were also compared

between the different tested physics lists.

I. MATERIALS AND METHODS
A. Experimental setup

Measurements were performed at the experimental cave A at the GSI Helmholtz Cen-
tre for Heavy Ion Research, Darmstadt, Germany. The experimental setup was similar to
that described in a previous study® (Figure 1). A 220 MeV /u fully stripped *C beam was
impinging on a 5x5x20 cm® PMMA target, allowing the primary ions to be completely
stopped. The beam spot was of Gaussian shape, with a standard deviation in the trans-
verse plane of oo, ~1 cm, measured with 1% relative uncertainty by the GSI beam
monitor chambers. The beam rate of few MHz was monitored by two 1.1 mm-thick plastic
scintillators (referred to as SC1 and SC2), placed 37 and 16 cm upstream from the PMMA
target, respectively. Each scintillator was coupled with two photomultiplier tubes (PMTs:
Hamamatsu 10580) on each side. Time and charge information was acquired from the start
counters SC1 and SC2, but only the scintillator closest to the target (SC2) was used to build
the trigger signal: the start signal was given by the SC2, and the stop signal by the gamma
detector (BaFs), in a coincidence window of 80 ns.

All detectors downstream from the target were mounted on arms that could be rotated at
two angles (60° and 90°) with respect to the primary beam direction. On each side of the
target, the produced fragments were characterized with a AE-E telescope composed of a

plastic scintillator and a barium fluoride (BaFy) crystal.

1'30

The BaFs scintillator, similar to that described in Novotny et al.””, was chosen for the

short emission time (0.6 ns) of the fast component radioluminescence spectrum.®" This
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Figure 1. Scheme of the experimental setup. SC1 and SC2 correspond to the two start counters
comprising two plastic scintillators (Scint.) and two photomultiplier tubes (PMTs). The VETO in
front of the 7 detector (barium fluoride BaF5) is a plastic scintillator used to distinguish charged

from neutral particles.

property allows to obtain good resolutions on Time-Of-Flight (ToF) measurements.” The
detector was placed 73 c¢m from the target center to detect the deposited energy of charged
and neutral secondary particles. The crystal was hexagonally-shaped with a circumscribed
radius of 5.4 cm and a length of 14 ¢cm (crystal part only), and incased in a 1 mm thick
aluminum layer. Further details about the crystal properties can be found in Vladimorov
et al..3! The crystal scintillation light was collected using a PMT. To calibrate the charge
collected by the detector and compute the relative particle-released energy, four v sources
were used: *?Na (0.511 and 1.275 MeV), 37Cs (0.662 MeV), %°Co (1.17 and 1.33 MeV) and
2%9PuBe (peak at 4.43 MeV from '2C* decay). The resulting calibration curve was linear in
the energy range of 1-4.4 MeV, and was assumed to be linear up to 10 MeV. The energy
resolution was around 8% at 1 MeV. In the low energy range, the resolution decreased due
to the internal background sources, relative to the alpha-emitter impurities (*?°Ra, ?*Rn,
218pg, 214Pg) . present in the crystal.

A 10x10x0.2 cm? plastic scintillator (VETO) was placed in front of the BaF, crystal to
measure the charged particles energy loss AE and distinguish it from neutral radiation. The
threshold on the BaF,; PMT signal, needed to reject the crystal’s large internal background,
was set to 200 mV (corresponding to approximately 0.22 MeV), and the applied high voltage

This article is protected by copyright. All rights nagerved.



was 2000 V.

Front-end readout electronics were implemented using a standard VME system. The col-
lected charge was measured using a 12-bit QDC, while the time signal of each detector was
acquired using a multi-hit 19-bit TDC with a resolution of 100 ps. The ToF was computed
as the time difference between the signal detected in the SC2 induced by carbon ion and

the signal obtained from the BaFs.

Prompt-y rays were separated from neutrons and other secondary charged fragments
using the measurements of both the energy deposited in the crystal and ToF. Particle iden-
tification was performed using the correlation between the energy released in the crystal (E)
and the ToF. Note that ToF as defined in this work is not the real ToF, because the time
difference between the carbon ion interacting in the SC2 and its prompt-y emission in the
PMMA (~2 ns) was not taken into account. The slewing effect induced by the front-end
electronics fixed voltage threshold was taken into account and corrected as described in

previous work.?>?? A cut on the VETO was performed to reject charged particle events.

B. Monte Carlo simulations

All Monte Carlo simulations conducted in this paper were performed using GEANT4

10.01.33

1. Simulated setups

Several simulations were performed for this study, with the following setups:

e The full simulation of the setup as presented in Figure 1, with a simulated Gaussian
beam of 220 MeV/u C (6=1 cm), used to obtain all of the simulated prompt-y

spectra and yields;

e The simulation of the setup as presented on Figure 1 without the two start counters
SC1 and SC2, but with an uniformly distributed v source between 1 MeV and 10 MeV
located in the PMMA target used to calculate the geometrical efficiency egeo. The
v source was uniformly spatially distributed along the carbon ion path. The v were

anisotropically emitted, following the true prompt-vy angular distribution;
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e A BaF, detector irradiated by a flat v source of 1 MeV<E<20 MeV, used to generate

the response matrix for the unfolding method described in Section 1 C below;

e A dedicated simulation of the start counter SC2 irradiated by a Gaussian beam of 220
MeV /u 2C (0=1 cm), to obtain the correction factors of the multiple ions counting
within the discrimination time of the SC2 signal (80 ns). For this simulation, the time

structure of the beam was implemented.

2. Physics lists

Three different models were used in this work: the QMD model of ion-ion collisions®*,

the BIC model®®, and the INCL** model.?

The BIC model used was G4BinaryLightlonReaction, which is an extension of the binary
cascade model ; the pre-defined physics list QGSP_BIC was employed in this work. In this
model, the participating particles, i.e., primary particles or particles generated during the
cascade process, are described by means of Gaussian wave functions. The QMD model,
called G4QMDReaction, considered all the nucleons of the projectile and of the target
as participating particles. It should be emphasized that the QMD model is only applied
to particles heavier than protons and neutrons, as can be seen in Table I below. In the
INCL++ model, nucleons are modeled as a free Fermi gas in a static potential well. A
quasi-target composed of participating nucleons from the projectile entering the target as
well as a quasi-projectile was built. The pre-defined QGSP_INCLXX_HP physics list was
used for this final model.

The exit channels were common to the three considered models: the used pre-equilibrium
model is based on the exciton model?” and is handled by the G4PreCompound class, and
the de-excitation of the equilibrated nucleus is treated by the G4ExcitationHandler class.®®

This last class manages five different de-excitation models, including the evaporation imple-

1 39 1.40

mented according to the Weisskopf-Ewing model,”” and the Fermi break-up mode
These models were implemented in the physics lists, which will be referred to as BIC, QMD,
and INCL*" in the following. The main differences between these three physics lists are
illustrated in Table I, which shows the different models and cross sections used for each
particle type. The main hadronic processes producing the prompt-v rays are related to the

ion, neutron and proton inelastic scatterings. Each GEANT4 process was studied in details
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between the data and Monte Carlo simulations.

for each tested physics list of GEANT4 in order to determine the origin of the differences

Table I. List of the models and cross sections used for each tested physics list in GEANTA4.

Particles Models Cross sections
proton G4BinaryCascade G4ProtonlnelasticXS
neutron G4BinaryCascade G4NeutronlnelasticXS
BIe d,t,« G4BinaryLightIonReaction G4ComponentGGNuclNuclXS
ions G4BinaryLightIonReaction G4ComponentGGNuclNuclXS
proton G4Cascadelnterface G4BGGNucleonlnelasticXS
G4NeutronHPInelastic (E, <20 MeV) G4NeutronHPInelasticData
QMD newtron G4Cascadelnterface (E, >20 MeV) G4BGGNucleonlnelasticXS
d,t,« G4QMDReaction G4TripathiLightCrossSection
ions G4QMDReaction G4TripathiCrossSection
proton G4INCLXXProtonBuilder G4BGGNucleonlInelasticXS
G4NeutronHPInelastic (E, <20 MeV) G4NeutronHPInelasticData
INCL** nentron G4INCLXXNeutronBuilder (E,, >20 MeV) G4NeutronlnelasticXS
d,t,« G4INCLXXInterface G4ComponentGGNuclNuclXS
ions G4INCLXXInterface G4ComponentGGNuclNuclXS

C. Energy spectra

The experimental energy spectra were built up by extracting the number of prompt-

v (N,) measured from the 2D (E,ToF) distribution, split into 0.1 MeV energy slices, in
agreement with the energy resolution of the detector at 1 MeV. In each energy bin, the
parameter N, was extracted using an unbinned maximum likelihood fit method, performed
using the RooFit package from ROOT.*!' The background, mainly due to neutrons, was
described using a polynomial function along with a Landau distribution, while the photon
signal was modeled using a Gaussian function.

Accounting for the detector efficiency and resolution, the measured spectra were unfolded
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by means of the folding iteration method.*? In this method, the folded spectrum f was
expressed as:

f=R(Eyep, Eir) - u (1)

where u was the unfolded spectrum. The detector response matrix R(Ejep, Ein), where Ege,
was the deposited energy in the scintillator and F£j, the incident v energy, was produced
using a GEANT4 simulation of a flat v source between 0 and 20 MeV. When the folded
spectrum f was similar to the measured spectrum, the unfolding procedure was stopped,
and the unfolded spectrum should correspond to the incident v energy distribution. The
similarity between the folded and measured spectra was quantified by a x? minimization.
From this minimization, an optimal number of 20 iterations to converge was extracted.
The stability of the method against the number of events in the data sample was tested by
unfolding the simulated distributions of different statistics. The unfolding uncertainties were
derived by varying the procedure parameters (e.g., iterations) and evaluating the change in

the integrated flux.

D. Prompt-v yields

The absolute prompt-v yield ®, was calculated from the experimental spectra according

to the following equation:

i 2)

'Y:NCX(l—T)XéSgeOXCﬁtSXQ

o

where N¢ is the number of incident carbon ions, 7 is the dead-time inefficiency, €4, is the
geometrical efficiency and cg;s corresponds to the efficiency using the maximum likelihood

fit.

Geometrical efficiency egeo was calculated using Monte Carlo simulations, as the number
of v impinging on the detector divided by the total number of + emitted from the target.
As the 7 source was extended (see the PMMA target described in Section I B above), egeo
was not a purely geometric parameter, as it depended on the initial energy of the . Indeed,
due to the target thickness, the prompt-y emerging from the PMMA were attenuated (up
to 20% for 1 MeV +), with this attenuation being directly correlated to the energy.

In addition, the prompt-vy were not isotropically emitted in the laboratory as a consequence
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of the center of mass velocity. They were preferentially emitted either in the forward direc-
tion if originating from the projectile decay, or isotropically if produced by a target nucleus
decay. This phenomenon was taken into account in the simulation carried out to compute
egeo. The angular distribution also depended on the quantum properties of the excited
nuclear level, as previoulsy highlighted.*® However, these properties were not computed in

GEANTA4.

Dead-time inefficiency 7 (~ 30%) was computed using the VME scaler counters related
to the trigger signal in which the DAQ busy logic was either present or absent, with their
values depending on the dataset and DAQ rate.

The number of carbon ions N¢ impinging on the target was measured with a VME scaler
to count the number of AND signals built from the output of SC2 PMTs. A dedicated
Monte Carlo simulation was performed to correct for the effect of multiple ions detected in
the start counters during the 80 ns coincidence window, following the method presented in
Mattei et al.**, and as described in Section IB. The obtained correction factors estimated

by the Monte Carlo simulation were thus 1.1240.07 at 90° and 1.3740.19 at 60°.

The parameter cy;s accounted for the biases in the IV, measurement introduced by the
maximum likelihood fits described in Section I C and was evaluated using GEANT4 simula-
tions. The ¢ values were computed as the ratio of the total number of gammas measured
with the likelihood fits, and the true number of gammas reaching the BaF5 detector obtained

from the Monte Carlo true information.

E. Comparison with the data

Each physics list was validated by comparing the predictions with the raw experimental
v spectra, i.e., without applying any corrections for detector and geometrical efficiency. To
permit a better comparison, the obtained spectra were normalized by imposing the same
integrals in the given energy range. The agreement in shape between the simulated and ex-
perimental distributions was quantified by the least-square method applied to the obtained ~
spectra. The calculation of the x? divided by the number of degrees of freedom (x?/ndf) and
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its corresponding p-value gave an information about the compatibility between the shapes
(and thus the calculated doses) of the considered Bragg peaks. When the probability was

greater than 5%, the compared distributions were compatible within 20 standard deviations.

II. RESULTS
A. Comparison between simulated and measured spectra

The reconstructed energy distributions are shown in Figure 2, for 90° (a) and for 60° (b).
In each figure the three simulated spectra (QMD, INCL*", and BIC) are overlaid.

The x?/ndf values calculated for energies above 2 MeV are reported in Table I1. These values

Table II. Reduced x? and corresponding p-values between experimental and simulated photon

energy spectra at 60° and 90°. Values are calculated for energy bins above 2 MeV.

x%/ndf| p-value

BIC| 2.31 |<0.00001
60° QMD| 0.82 0.88
INCL*+| 0.72 0.97

BIC| 2.24 | 0.45
90° QMD| 1.71 | 0.83
INCL*+| 1.40 | 0.83

illustrated the good agreement between the shape of the distributions, showing that the
discrepancies between the Monte Carlo and data were more pronounced for the BIC physics
list. According to this table, INCL*" gave the best agreement with the data (especially at
60° with a p-value of 0.97), which can also be seen from the spectra where the 4.43 MeV

peak from '2C was well reproduced.

B. Unfolding of the v spectra

Unfolded energy spectra obtained for each measured angle are shown in Figure 3. The

main peak from the de-excitation of 2C at ~ 4.43 MeV (27 level decay?®) was clearly
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Figure 2. Energy spectra of prompt-vy detected by the barium fluoride at 90° (a) and 60° (b). All
distributions are normalized imposing the same integrals in the range of interest. Uncertainties are

only statistical.

identified on both spectra. The bump observed between 2 and 3 MeV was ascribed to a
combination of v emitted by 'B produced by *C(n,x)''B reaction (2.13 MeV line), N
(2.31 MeV line), and %O (27 at 2.74 MeV)." The strong peak visible on both spectra
between 3.5 and 4 MeV was a combination of two lines from 3C de-excitation patterns,
produced by °O(n,x)!3C, at 3.68 MeV and 3.85 MeV. A small peak around 3 MeV was
identified on the 60° spectrum as the 3.21 MeV line from 2C. The peak visible around 5
MeV originated from the 5/2% —1/27 (5.27 MeV) and 1/2% —1/27 (5.29 MeV) decays of
15N, both produced by inelastic scattering of neutrons with 1°0.4” Some of these ~ lines were
shifted of ~0.1 MeV at 60°, because of the important Doppler effect in the target (e.g. the
4.43 MeV line decay from 2C).

The comparison between experimental data and GEANT4 simulations is illustrated in Figure
4, where the unfolded energy spectra at 90° (a) and 60° (b) are provided. The small bump
observed around 6 MeV on the 90° experimental spectrum corresponded to the 3= —07 (6.13
MeV) level of 60, as also observed on the simulated spectra. The discrepancy between the
data and the Monte Carlo simulation at an energy level above 7 MeV was artificially pro-
duced by the unfolding method due to the low sample statistics in this region. Nevertheless,
these events represented only 10% of the total (6% for the Monte Carlo), and thus they had
a negligible impact on the total integrated v yield (having a larger systematic uncertainty).
The overall agreement between the data and Monte Carlo simulation was better for the

QMD and INCL++ physics lists for energies above 2 MeV. Below this energy, the three
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Figure 3. Experimental energy spectra of prompt-v rays escaping from the target (estimated using
the folding iteration method) for each measured angle. Uncertainties include both statistical and

systematic contributions.
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Figure 4. Comparison between experimental and simulated (BIC, QMD, and INCL**) energy
distributions of prompt-vy rays escaping from the target at 90° (a) and 60° (b). All spectra were

normalized by imposing the same integrals in the range under study for better comparison.

simulated spectra predicted a v peak at around 1.5 MeV, which was not observed in the
experimental spectra. However, the 4.43 MeV line was better defined by the QMD and BIC
physics list, as INCL™t overestimated the contribution of this line, while QMD and BIC

were in agreement with the experimental data.

C. Prompt-v yields

Table III reports the values of the measured and simulated prompt-~ yields for each an-

gle. Both experimental yields (at 60° and 90°) were in excellent agreement, with only a 2%
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difference between the two values. INCL*" was the only physics list that was compatible
with the data within 20, especially at 90°. By contrast, QMD and BIC overestimated the
yield at 60° by a factor of ~2.2 and ~2.4, respectively. The uncertainties of our experimental
measurements included both statistical and systematic contributions. Systematic uncertain-
ties dominated the uncertainty budget, with the main contribution being the uncertainty of

the dead time 7 and on the unfolding method.

Table I1I. Experimental and simulated (GEANT4 using BIC, QMD and INCL™ ") differential rates
for prompt-y rays at the different detector angular configurations (60° and 90°). Results are

presented in (sr/N¢g)~ L.

60° 90°

Measured data|(1.04 & 0.11)x1072|(1.06 £ 0.12)x 102

( ( )
BIC (2.27 4 0.08)x1072(2.28 4+ 0.08)x10~2
QMD (2.43 £ 0.11)x1072{(2.27 4 0.10)x 1072
INCL*++ (1.31 £ 0.09)x1072{(1.37 £ 0.09)x 102

D. Physical processes producing the prompt-vy

The prompt-v fractions produced by each hadronic process are reported in Table IV for
the three physics lists. The prompt-vy produced by BIC and INCL** mostly originated from
the ion inelastic scattering processes (62% and 46%, respectively), while the distribution
among the different processes was more balanced in QMD. In both BIC and INCL*™, the

proton inelastic scattering contributed the least to the « producing processes (7%).

1. Ion inelastic scattering

Figure 5 shows the 7 spectra emitted only by (*C+'2C) and (**C+'0) inelastic scat-
tering, which were the main ion inelastic scattering processes of 12C in PMMA. The BIC
physics list did not correctly reproduce the v peaks plotted in Figure 4. Conversely, INCL*™*
predicted all expected peaks, in particular the 3.21 MeV and 4.43 MeV lines of 2C. The
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Table IV. Prompt-v fractions created by the main hadronic processes according to the different
GEANT4 physics lists used. Ioninel, ninel, and pinel correspond to the ion, neutron, and proton

inelastic scattering processes, respectively.

Hadronic process|BIC|QMD|INCL™"

Toninel 0.62| 0.31 0.46
Ninel 0.13] 0.35 0.24
Pinel 0.07| 0.26 0.07
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Figure 5. Comparison between QMD, BIC, and INCL™" emitted « spectra for inelastic scattering

between ions (2C+12C) and (12C+160).

4.43 MeV line was also observable on the QMD spectrum, while the 3.21 MeV line was not
well defined.

2. Neutron inelastic scattering

Figure 6 presents the energy distributions of the prompt-vy emitted by neutron inelastic
scattering processes 12C(n,x)(a) and °O(n,x)(b). In Figure 6(a), for the 2C(n,n’) process,
the main peak of 4.43 MeV from the 2% decay of 2C was present in the three tested physics
lists, but in different proportions: there are 2.8 times more ~y in this peak for INCL™" than
for BIC. QMD and INCL™* spectra also presented the other main ~ levels of 2C, including
the 03 (3.21 MeV), the 27 and the 3~ (9.64 MeV), conversely to BIC. The 2.13 MeV line
from 1B de-excitation produced by 2C(n,x)''B was only predicted by INCL™* and BIC.
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Figure 6. Comparison between QMD, BIC, and INCL™" emitted ~ spectra for neutron inelastic
scattering '?C(n,x)(a) and '®O(n,x)(b). These spectra are normalized to the overall number of

emitted .

Considering the prompt-vy generated by the *O(n,x) process shown in Figure 6(b), the BIC
physics list did not reproduce any of the expected °0O ~ rays (6.13 MeV, 6.92 MeV and
7.11 MeV), except the 4.43 MeV peak from the a decay of %0 into ?C. In the v spectra
obtained with QMD and INCL**, the following were observed, as expected*®: 2~ level at
2.7 MeV, 3~ level at 6.13 MeV, 27 level at 6.92 MeV, and 1~ level at 7.11 MeV from the 160
de-excitation. The 2.31 MeV + line originating from the °0O(n,x)*N reaction was predicted
only on BIC and INCL*™". Finally, a peak between 5 and 5.5 MeV was observed on the
INCL*™* and BIC spectra, which corresponded to the two peaks at 5.25 and 5.30 MeV from
15N generated by the %0(n,x)'*N reaction.

3. Proton inelastic scattering

Figure 7 illustrates the v spectra produced by 2C(p,x) and ®O(p,x) processes. For both
reactions, INCL*™" and BIC gave similar results, evident mainly at the 4.43 MeV peak of
120, while QMD showed a simple continuum. The 2.0 MeV line from the *'C decay produced
by the 2C(p,x)* C reaction as well as the 2.12 MeV from the ''B decay originating from the
2C(p,x)"'B reaction were both identified on BIC and INCL™" spectra as shown in Figure
7(a). In Figure 7(b), the 1.64 MeV and the 2.31 MeV peaks from the O(p,x)'"N reaction
are clearly identifiable. The large peak around 5 MeV, seen in the INCL*" and BIC spectra,
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was ascribed to a combination of the 5.18 MeV and the 5.24 MeV lines from the O(p,x)'%0
reaction®. The bump at around 6.5 MeV resulted from a mixture of several lines: 6.13 MeV

from 1°O(p,p’), 6.17 MeV from °O(p,x)1?0, and 6.32 MeV from %O(p,x)'°N.
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Figure 7. Comparison between QMD, BIC, and INCL™T emitted ~ spectra for proton inelastic
scattering 12C(p,x)(a) and °O(p,x)(b). These spectra are normalized to the overall number of

emitted 7.

IITI. DISCUSSION
A. Energy spectra

The energy spectra presented in Figure 2 showed a greater discrepancy between the
simulations and measurements below 2 MeV, which was confirmed by the unfolded spectra
presented in Figure 4. This effect was especially important for the QMD model (Figure 2).
In this energy range, discrepancies between the distributions can be partially explained by

the physical background, coming from neutrons and the detector internal a-sources.

B. Prompt-v yields

The experimental y yield measurement at 90° for the 220 MeV /u ?C beam was 4.5 times
higher than that measured with a 80 MeV /u '2C beam.? The GEANT4 simulation of the two
experiments confirmed this result, predicting a factor 4.6+0.2 between the photon emission
yield at 80 and 220 MeV/u. These values can also be compared with those presented in

1'50

Pinto et al.””, which gave differential yields in carbon ions per solid angle and mm of ion
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range for a 310 MeV /u *2C beam that can be used to extrapolate an integrated yield over
the whole range. Using this method, we obtained an integrated yield of 0.99x 1073 sr=! /N,
which was compatible with the result from Table III.

The overestimation of the yields by a factor 2.2 for QMD and 2.4 for BIC at 60° was also in

1‘26

agreement with the results of Dedes et al.”®, where the overestimation by a factor ranging

from 1.8 to 2.8 was observed when using GEANT4 simulations for 2C ions between 95 and

310 MeV /u.

C. Physical processes producing the prompt-v

The peaks visible in the spectra shown in Figure 3 mostly originated from the de-
excitation of ?C and 90O levels, similar to the ~ lines that can be observed in proton
irradiation.!3*! The main difference between proton and *2C irradiation in terms of prompt-
~ emission was, in the case of carbon, the important contribution of the neutron and ion
inelastic scattering processes in addition to the proton-induced nuclear reactions. This im-
plied the presence of additional v lines in the final spectra, e.g., the 3.21 MeV + line from
12C de-excitation.

The differences between the physical models used by GEANT4 were related to the various
hadronic processes that produced the prompt-v in the simulation. For example, in Figure
6, the 3.21 MeV peak was not well reproduced by BIC, which instead failed to properly es-
timate the contribution of inelastic scattering processes. The important differences between
BIC, QMD, and INCL* were hence ascribed to a combination of the different models and

cross sections, as illustrated in Table I.

1. Ion inelastic scattering

Although ion inelastic scattering reactions generated most of the prompt-v in BIC physics
list (Table IV), these processes were not well defined by BIC, as shown in Figure 5. Indeed,
none of the expected « lines were present in the generated spectra, which was not the case
for INCL** and QMD. The fact that BIC failed to correctly reproduce the dominant process
that produced prompt-v explained the poor agreement between BIC and the experimental

data as shown in Figure 4 and in Table III.

This article is protected by copyright. All rights neggrved.



2. Neutron inelastic scattering

The BIC physics list, using the G4BinaryCascade model, did not correctly reproduce
the emitted ~y spectra from the neutron inelastic scattering processes ?C(n,x) and °O(n,x).
Indeed, as illustrated in Figure 6(a), the lines at 3.21 MeV and 9.64 MeV from the 2C decay
were not reproduced. Figure 6(b) also shows that the expected peaks from the °O decay
are missing. As these peaks were present in the spectra generated with INCL**, which used
the same cross sections for neutrons as BIC (see Table I, for E,, >20 MeV), the discrepancies
between the physics lists originate from the different models used.

The QMD physics list also failed to reproduce several peaks from 1°0(n,x), similarly to the
lines produced by the 160 (n,x) !N reactions (2.31 MeV, 5.27, and 5.30 MeV). Furthermore,
this list predicted a continuum below 3 MeV, which was not observed in the other simulated
spectra. Finally, INCL* was the only tested physics list that reproduced all of the expected
prompt-v lines, given in Murphy et al.*, as produced by neutrons interactions with carbon

and oxygen.

3. Proton inelastic scattering

As illustrated in Figure 7, QMD did not reproduce the expected spectra and predicted
a simple continuum, while BIC and INCL** spectra fitted to the predicted distributions'
and reproduced all of the peaks from °O(p,x) presented in Kozlovsky et al..*® Similarly
to the two previously tested processes, these differences were only ascribed to the choice
of the model, as both INCL*™* and QMD used the same cross sections for proton nuclear
reactions, but different models (Table I). The model used in the QMD physics list for proton
inelastic scattering was the Bertini cascade (G4Cascadelnterface)®®, which was supposed to
be appropriate for protons of energies up to 10 GeV. However, the simulated spectra shown
in Figures 7(a) and Figure 7(b) demonstrated that the model was not suitable for this
process at the energies under study. Consequently, it would be more relevant to use the
Binary cascade (G4BinaryCascade) or the INCL model (G4INCLXXProtonBuilder) for this

process.
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4. Conclusion on the Geant4 physics lists

Regarding the results presented in Section IID above, INCL*" was the most suitable
physics list to simulate the prompt-y production induced by '2C nuclear interactions with a
PMMA target. BIC did not properly reproduce some well-identified v peaks, in particular
for ion and neutron inelastic scatterings. Proton inelastic scattering was the best modeled
process, although its low contribution to the overall prompt-vy production (7%, Table IV) was
not statistically significant, so it could not improve the general agreement of the BIC physics
list with the data. Although the QMD physics list predicted the expected v emissions from
neutron inelastic scattering, it failed to correctly account for the v lines originating from
proton inelastic scattering with 2C and 0. Finally, the observed continuum for QMD in
the spectra from ion, neutron and proton inelastic scattering partly explained why QMD

was the physics list that gave the higher simulated v yield.

CONCLUSION

Yields and energy spectra of prompt-y produced by the interaction of 220 MeV /u carbon
ions with a PMMA beam stopping target were measured at two angles (60° and 90°) with
respect to the primary beam’s incoming direction. The two measured yields, for energies

above 2 MeV, appeared to be in very good agreement within the measurement uncertainty:
(I)fy(ezgoo) = (106 :l: OOlStat :i: Ollsys) X 10_287"_1 (3)

B g0y = (1.04 = 0.0245¢ % 0.09sys) x 10~ 257! @

The experimental data were compared to the predictions obtained from GEANT4 using
three different reaction physics lists (BIC, QMD, and INCL*™) to assess their accuracy.
The study showed that the INCL** physics list predicted 7-yield values compatible with
the data within 20, while the obtained energy spectra were in good agreement with the
measurements. These results were consistent with a previous study performed by Dudouet
et al.?® for charged fragments. The discrepancies between BIC and the data were ascribed to
the hadronic models, which do not properly consider inelastic scattering processes between
ions (1?C+12C and ?C+'%0), as well as neutrons scattering. In addition, the QMD physics
list failed to model the prompt-y produced by proton inelastic scattering. Therefore, the
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INCL™* physics list is more suitable than BIC and QMD to simulate prompt-v emission for

carbon-ion therapy.

Iv.
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Purpose: Due to the considerable development of proton radiotherapy, several proton platforms have
emerged to irradiate small animals in order to study the biological effectiveness of proton radiation.
A dedicated analytical treatment planning tool was developed in this study to accurately calculate the
delivered dose given the specific constraints imposed by the small dimensions of the irradiated areas.
Methods: The treatment planning system (TPS) developed in this study is based on an analytical for-
mulation of the Bragg peak and uses experimental range values of protons. The method was validated
after comparison with experimental data from the literature and then compared to Monte Carlo simula-
tions conducted using GEaNT4. Three examples of treatment planning, performed with phantoms made
of water targets and bone-slab insert, were generated with the analytical formulation and GEaNT4.
Each treatment planning was evaluated using dose-volume histograms and gamma index maps.
Results: We demonstrate the value of the analytical function for mouse irradiation, which requires a
targeting accuracy of 0.1 mm. Using the appropriate database, the analytical modeling limits the
errors caused by misestimating the stopping power. For example, 99% of a 1-mm tumor irradiated
with a 24-MeV beam receives the prescribed dose. The analytical dose deviations from the pre-
scribed dose remain within the dose tolerances stated by report 62 of the International Commission
on Radiation Units and Measurements for all tested configurations. In addition, the gamma index
maps show that the highly constrained targeting accuracy of 0.1 mm for mouse irradiation leads to a
significant disagreement between GEANT4 and the reference. This simulated treatment planning is
nevertheless compatible with a targeting accuracy exceeding 0.2 mm, corresponding to rat and rabbit
irradiations.

Conclusion: Good dose accuracy for millimetric tumors is achieved with the analytical calculation
used in this work. These volume sizes are typical in mouse models for radiation studies. Our results
demonstrate that the choice of analytical rather than simulated treatment planning depends on the ani-
mal model under consideration. © 2017 American Association of Physicists in Medicine [https://
doi.org/10.1002/mp.12696]

Key words: analytical dose modeling, GEaNT4, millimetric target, protontherapy, small animal, treat-
ment planning

1. INTRODUCTION

The increased interest in proton therapy has led to an aug-
mentation in radiobiological studies worldwide, especially
using small animals (rodents). The choice of an accurate dose
calculation platform is crucial for irradiating small-size ani-
mal tumors using protons. It allows us to investigate the bio-
logical response to radiation in cancer cells and xenograft
tumors, for example, as well as the adverse effects on normal
tissues for the purpose of translational cancer research. The
dimensions of small animal tumors have higher constraints
on targeting accuracy.' For instance, in mice, a lung tumor
measures less than 1.0 mm, and a brain tumor between 2.0
and 4.0 mm, which requires accurate dose calculations with
a spatial submillimeter resolution.” To achieve high position-
ing accuracy (<0.025 mm)® and spatial resolution
(<0.145 mm for mice)* when irradiating small-size animal
tumors, image-guided irradiation platforms have been devel-
oped, both for conventional photon radiotherapy* and proton

470 Med. Phys. 45 (1), January 2018

therapy.” These platforms led to the development of dedicated
tools, including adapted treatment planning systems (TPS)
for small-animal irradiation. Specific TPS have already been
developed for conventional radiotherapy platforms, such as
MuriPlan for the Small Animal Radiation Research Platform
(SARPP),” and SmART-Plan developed by the Department
of Radiotherapy of the MAASTRO clinic.® Similar to the
photon platform, small-animal proton irradiation platforms
require adapted TPS. For the TPS of the proton and hadron
therapy of treated patients, Monte Carlo is considered to be
the gold standard, accounting for the physics of the different
particle interactions,” and many TPS based on simulations
have now begun to emerge, mostly using existing Monte
Carlo codes such as FLUKA' or Geant4."" Nevertheless,
previous study'” pointed out that proton ranges simulated by
GeaNT4 deviated within 0.3 mm around the theoretical value.
This deviation, which can be consider as negligible in clinical
case, does not match the required targeting accuracy (below
0.3 mm*) imposed by tumor dimensions in small animals.

0094-2405/2018/45(1)/470/83 © 2017 American Association of Physicists in Medicine 470



471 Vanstalle et al.: Dose modeling for small animal protontherapy 471

Therefore, we developed an analytical TPS, based on Bortfeld
et al.,'"* with the formulation of the Bragg peak, which used
proton range data obtained from the Pstar database'® instead
of a calculated range. Thus, the aim is for this database to
improve proton range accuracy by fulfilling the targeting
accuracy constraints imposed by small-animal irradiation.
This TPS was validated by comparing the obtained results
with available data from the literature,'5717GEANT4 and the
PstaAR database. We then compared three generated treatment
plans, corresponding to possible small-animal tumor geome-
tries, with the simulated treatment plans to evaluate the tar-
geting accuracy improvement of our method.

2. MATERIAL AND METHODS
2.A. Simulated setup

A schematic view of the simulated setup, corresponding to
the end of the proton beam line, is presented in Fig. 1. The
water target corresponds to the irradiated volume. A thin
50 um aluminum exit window allows protons passing from
vacuum into air with minimal scattering. A modulation wheel
with different aluminum thicknesses (noted z,;) delivers a
uniform dose over a given depth by modulating over a set of
defined energies, with the specified weights of each defined
energy. Aluminum was chosen for its low secondary particle
production. The distances between the exit window and the
modulation wheel as well as between the wheel and the water
target are fixed to 5 and 1 cm, respectively. The shape of the
beam in the transverse plan is chosen to be square with a sec-
tion defined by the target size.

Three examples of parallelepipedic tumor geometry are
chosen to discuss the validity of the TPS:

® a subcutaneous tumor with a transverse section of
10 mm and at a depth of 0 to 6 mm, treated with a 24-
MeV proton beam;

e an orthotopic tumor of 1 x 1 x 1 mm® located at a
depth of 5 mm, with a 0.3 mm thick layer of compact
bone (corresponding to mouse skull thickness) at the
entrance of the target, and treated with a 24-MeV pro-
ton beam;

e an orthotopic tumor of a 5 x 5 x 5 mm? located at a
depth of 10 mm, with a 1 mm thick layer of compact
bone (corresponding to rat skull thickness'™) at the
entrance of the target, and treated with a 50-MeV beam.

Modulation wheel
Water target

SOBP

Exit window
Al - 50 pm

Beam pipe

Proton beam
E=24, 50 MeV
1,5,10mm |-

5cm “ ' lem

Fic. 1. Scheme of the simulated setup. [Color figure can be viewed at
wileyonlinelibrary.com]
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These three examples represent typical tumor sizes in
mice."” The proton beam energies are chosen in agreement
with existing facilities that can deliver energies compatible
with small-animal irradiation.”'>** For each tested tumor
configuration, the energy straggling of the beam is fixed at
or = 150 keV (typical value for 25 MeV cyclotron), with a
dose D, = 1 Gy delivered to the tumor volume.

2.B. Bragg peak computation

Bragg peaks were generated using three different methods:
Monte Carlo simulations, analytical calculations, and model-
ing based on the PsTAR database.

2.B.1. Monte Carlo simulations

All Monte Carlo simulations carried out in this work were
performed using Geant4 10.01.>' We used the Binary Cas-
cade light ion model (BIC) to describe proton interactions.
The BIC model, called G4BinaryLightlonReaction, was an
extension of the binary cascade model described in Folger
et al.>? The predefined physics list QGSP_BIC was employed
in this work. In this model, the participating particles, that is,
primary particles or particles generated during the cascade
process, are described by means of Gaussian wave functions.
The electromagnetic physics list used was G4EmStan-
dardPhysics_option3, which currently includes the Interna-
tional Commission on Radiation Units and Measurements’
(ICRU) 73 stopping power data up to 1 GeV/u.*> This phy-
sics list is recommended for hadrontherapy applications.”*
The mean ionization potential in water was set to 79.2 eV
corresponding to the average value previously reported.”
The step size was set to 0.1 mm, and the range cut to
1 mm."

2.B.2. Analytical method

113

The dose Dgp (in Gy) given in Bortfeld et al.~ is defined

as:
D,

Dgp = 1.6 x 107" x
ppe P (Ry — d)' /7

)

where @, corresponds to the fluence of incident protons
(in ecm™?), p to the density of the target, Ry to the CSDA
(Continuous Slowing Down Approximation) range of the
proton in the medium (in cm) after modulation, d to the
considered depth in cm, p to a constant equal to 1.805 for
water, and o to a parameter proportional to the ratio of the
square root of the effective atomic mass and the density of
the target material, being equal to 1.9 x 107> for water."
The range of the proton is extrapolated from the PsTar
database. Hereafter, the analytical function will be referred
to as "PSD function".

Straggling: A proton beam undergoes range straggling
when it crosses a material: the proton range can be modeled
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by a Gaussian distribution of average value R, and of standard
deviation o (in cm). Therefore, Eq. (1) needs to be con-
volved with this Gaussian range spectrum. The general
expression of a monoenergetic proton beam range straggling,
noted ¢ (in cm), is given by:*°

Z
0_2 — “/pzaz/p/ (R() _ Z/)2—2/pdz/ (2)
0
The variable o is defined as:
1
o = —ze4NZ 3)
4meg

where e is the electron charge and NZ is the electron density of
the material. In water, o is equal to 0.087 MeV?/cm. Conse-
quently, the range straggling of a mono-energetic proton beam
stopped in a water target (z = Ry) can be simplified as:*°

o = 0.012 x RY* )

However, proton beam energies usually follow Gaussian dis-
tributions around an average value E,, with a standard devia-
tion o (both in MeV). This energy spread translates in a
range spread oz (in cm) in the water target, expressed as:

Ore = ancpE‘('T1 )

In our case, we considered oz = 0.150 MeV, and p and o val-
ues for water, given in the previous paragraph. The proton
energy straggling is increased by the passive modulation, and
as a result, the range spread significantly increases. For each
aluminum thickness, a final range straggling value has to be
calculated, by estimating the aluminum contribution based on
Eq. (2). In the case of aluminum, o = 0.054 MeVZ/cm,
% =1.10x10"* and p = 1.76. By integrating Eq. (2) over a
given aluminum thickness z,;, we obtain the straggling con-
tribution of one attenuator composing the modulation wheel:

oai(za) = 0.0062 x \/Rg‘zl’ — (Ro _ ZA1)3—2p ©)

The final straggling oy is the quadratic sum of the mono-
energetic range straggling o, the range spread produced by
both oz and the aluminum thickness. It is expressed as
follows:

Or = \/02 + GAI(ZA1)2 + 0%0621?215(2)[772 @)

Lateral scattering implementation: To reproduce the
beam propagation in the target, we use the calculation of mul-
tiple scattering proposed by Kanematsu,?”*® where the lateral
spread o, (in cm) of the incident particle is given by:

Xow (1 3R _R R® R
(%) = Roy | frem [ 420 =2~ In—
() = Roy [ foe ) %o <2+2R(2) Ry R Ry

®)

where Xow = 36.08 cm is the water radiation length, X, the
radiation length of the target material, pg the density of the
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target material and R = Ry—d the residual range at a depth d
in the considered material. When the beam is modulated by
aluminum, the radiation length is X, = 8.897 cm. The f,,.
factor is a particle-type dependent factor and is expressed as:

—0.92
foe = (1.0 % 10—3)2—0‘0‘6<ﬁ> ©)

ny

where Z is the charge value of the incident particle and m its
mass. For proton, the f,,,. factor is equal to 10>

Equation 8 gives o,(Ry) = 0 when the depth x is close to
its end-point, corresponding to the particle range R,. There-
fore, a specific formulation for the spread of the beam at the
end of its path in the target has to be derived. Kanematsu sug-
gested a formulation for this end-point displacement ¢ for
homogeneous systems, which can be expressed as:**

X
0(Ro) = 0.708 x Ry, /fmzﬁ (10)

Transmission of the proton beam: The proton beam can
undergo nuclear reactions with the target material, which lead
to a decrease of the primary proton beam fluence @,
[Eq. (1)]. This fluence attenuation depends on the proton
energy and contributes to changes in the dose calculation:*’

D, = —x

Eo—En\ d
- ——— ) x—| x |1
2 my, Ro
Ry—d
+erf< 0 )] (an
OR
where f= 1.032, m, = 938.276 MeV/c? (proton mass) and
E,, =7 MeV. The energy E,, is a threshold value below

which nuclear reactions cannot occur, and the fluence ® cor-
responds to the initial value of the beam fluence.

2.B.3. Heterogeneities estimation

When the proton beam intercepts a heterogeneity in the tar-
get, as bone insert, the generated Bragg peak is distorted. This
distorted Bragg peak is built as a superimposition of several
contributions corresponding to heterogeneities crossed by the
beam. For each heterogeneity, the residual range of the proton
is estimated after crossing the corresponding insert. The strag-
gling contribution due to the insert material is calculated in the
same way than g4, (Section 2.B.2), using Eq. (2). In the case of
a compact bone insert (p = 1.85 g/cm ™), as found in the exam-
ples of tumor geometries in Section 2.A, o = 1.11x 1073,
p = 1.805, and o = 0.1529MeV?/cm. The scattering of the beam
after it crossed the insert is determined using Eq. (8).

2.B.4. Calculation with Pstar

The Pstar database' is used as a reference in this work
(when experimental data were unavailable) as it provides
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measured values for the stopping powers and the proton range
of various energies in different materials. The tabulated stop-
ping powers are used to calculate the deposited energy by the
primary proton along its path in a considered material. The
straggling of the proton beam is calculated using Eq. (7). The
dose contribution of the secondary particles produced by
nuclear interactions between the primary proton and the target
is not taken into account. This Pstar Bragg peak is referred to
as the reference Bragg peak in the following.

2.B.5. Validation of the Bragg peak calculation

The validation of the Bragg peak computation is per-
formed by comparing it with experimental data extracted
from the literature.”” "’ These papers provide the required
physical features of the incident proton beam for the complete
analytical calculation (i.e., energy, energy or range straggling,
target material). These features are summarized in Table L.
The three considered measurements were made using ioniza-
tion chambers, with a sensitive depth equivalent to ~ 2 um
of water. The depth dose calculations are integrated.

The agreement between the three tested methods (GEANT4,
Pstar, and PSD function) and the chosen experimental data
is quantified by the least-square method applied to the resul-
tant Bragg peaks. When Xz divided by the number of degrees
of freedom (x*/ndj) is close to one, the two considered Bragg
peaks are in good agreement. In addition, when the probabil-
ity (P-value) is higher than 5%, the compared distributions
are compatible at a level of two standard deviations.

2.C. Spread-Out Bragg Peak computation

The Spread-Out Bragg Peak (SOBP) is a discrete superim-
position of several Bragg peaks with different energies and
intensities, defined in order to obtain a homogeneous irradia-
tion of the targeted volume. The proton fluence ®; of the i”"
peak composing the SOBP is derived from Bortfeld et al.:'?

®; = Oy x [(2i+ 1) —(2i 1)1 (12)

where @, represents the proton fluence in the distal peak and
N is the number of peaks in the SOBP.

2.D. Evaluation of the treatment planning

The quality of the treatment planning is evaluated with
two methods commonly used in conventional radiotherapy:

TaBLE I. Summary of the different experimental data samples used for the
validation of the Bragg peak computations. PMMA material from the first
dataset was converted to water for better comparison with the other samples.
Relative dose uncertainty is indicated when available.

Energy Dose
Reference MeV) oz (MeV) og(cm) Target uncertainty
Fiorini et al.'”>  29.06 0.12 PMMA 0.07%
Ulmeret al.'®  68.0 0.052  Water
Park et al."” 108.8 2.4 Water
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e cumulative dose volume histograms (DVH);*°

e gamma index calculation.”'~*?

The DVH displays the radiation distribution within a vol-
ume of interest. It gives information about the uniformity of
the dose in the targeted volume as well as the adequacy of the
prescribed dose. Report 62 of the ICRU® stated that the
acceptable dose heterogeneity is +7% to -5% of the prescribed
dose in X radiotherapy. Therefore, the targeted volume will be
considered to be correctly irradiated when at least 95% of this
volume received 95% of the prescribed dose (0.95 Gy in our
case). An overdosage occurs when more than 7% of the vol-
ume received 107% of the required dose (1.07 Gy in our case).
The gamma index directly compares the predicted and the
delivered doses, accounting for the distance accuracy. For each
measured position 7, it is defined as:33*

13)

where 7. represents the reference position, |, 7,| the dis-
tance between the analyzed points, |D(7,,) — D(7.)| the dose
difference, and DTA (Distance-To-Agreement) and AD are
the required accuracies for the distance and dose, respec-
tively. In our study, DTA was chosen to be 0.1 mm, corre-
sponding to the targeting accuracy recommended in
Verhaegen et al.* for mice irradiation. AD was chosen to be
szg‘;, corresponding to the recommendation of report 62 of
the ICRU,** as with the DVH calculation. If the y(7,,) value
is less than 1, the calculation passes, and the delivered and
predicted doses are considered to be in agreement.

3. RESULTS
3.A. Comparison to experimental data

Figure 2 compares the Bragg peaks generated with
GeaNT4, PsTARr, and the PSD function to the experimental
data'>"” described in Section 2.B The corresponding y*/ndf
and P-values are presented in Table II. The experimental
data, PsTaR and the PSD function are in good agreement for
29.06 [Fig. 2(a)] and 68 MeV [Fig. 2(b)] proton beam, with
the corresponding y*/ndf being close to 1 and P-values
exceeding 55%. At 108.8 MeV, all Bragg peak computations
except GEaNT4 underestimate the dose before the distal peak.
This is illustrated by the high %*/ndf of 6.93 for the PSD func-
tion. In this case, the dose difference between the PSD func-
tion and the data reaches 18% at the entrance of the target.

A range shift between the Bragg peak generated with
Geant4 and the experimental data is observed on Fig. 2(a) at
29.06 MeV, corresponding to a difference of 0.04 mm
(Table III). This shift is not observed between the PSD func-
tion and the measurement. At energies greater than 29 MeV,
this range difference between GEaNT4 and the data is less pro-
nounced. Table III also presents the range values for six other
energies of interest that may be used for small-animal irradia-
tion. The difference between Pstar and Geant4 reaches
0.29 mm at 70 MeV.
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Fic. 2. Comparison between computed Bragg peaks with GEaNT4 (points and line), Pstar (full line) and the analytical function (dashed line) with measured
Bragg peak at 29.06 MeV (a), at 68 MeV (b), and at 108.8 MeV (c). A zoom on the distal peak is also presented. [Color figure can be viewed at wileyonlineli-
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TasLe II. Reduced y* and associated P-values calculated between data sam-
ples and Geant4, PSD function and the PsTAR reference Bragg peak.

GEANT4 Pstar PSD function
Datasample  y*ndf  P-value  y*ndf P-value  y*ndf p-value
29.06 MeV 1.15 0.65 0.65 0.80 0.85 0.55

68.0 MeV 0.61 0.99 0.66 0.99 0.50 0.99
108.8 MeV 4.00  <0.0001 6.17 <0.0001 7.06 <0.0001

TasLe III. Values of proton CSDA range (in mm) in water for several ener-
gies of interest for preclinical studies. The GEaNT4 range was calculated at
80% dose fall-off.

Energy Pstar GEANT4
10 MeV 1.23 1.22
24 MeV 5.92 5.88
29.06 MeV 8.36 8.32
30 MeV 8.85 8.81
35 MeV 11.70 11.59
50 MeV 22.27 22.16
70 MeV 40.80 40.51

3.B. The treatment planning

The agreement between the three considered methods is
good at 50 MeV [Fig. 3(c)], although the dose decreases by
3% at the edge of the GEanT4 SOBP. This effect is due to a
simulated range reduced by 0.5% compared to PsTar. At
24 MeV [Figs. 3(a) and 3(b)], the range shift between
GEeaNT4 and PsTaRr is more visible. This shift is maximal for
the 1-mm volume [Fig.3(b)] and is equal to 0.15 mm, which
represents a relative difference of 2.6% between the simu-
lated and experimental range. This value decreases to
0.07 mm for the subcutaneous tumor, similar to the shift
observed at 24 MeV in Table III. This produces a dose differ-
ence at the edge of the SOBP: 9% in the case of a subcuta-
neous tumor [Fig. 3(a)], and 15% for the smaller targeted
volume [I mm, Fig. 3(b)], between the analytical and the
simulated modeling. Conversely, the PSD function is in good
agreement with the data in the three considered cases.
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Figure 4 shows the agreement between the lateral scattering
modeling of Geant4 and the PSD function at the center of
each targeted volumes. Small tails appear at 50 MeV on the
GeanT4 lateral profile, which are not reproduced by the PSD
function. These tails represent 2.5% of the whole profile.

3.C. Quality of the treatment planning

The left panel of Fig. 5 presents the DVH for the treatment
plannings generated with Geant4 and the PSD function for
the three targeted volumes. The proportions of the targeted
volume irradiated with lfgigg Gy are given in Table IV. For
the three considered cases, more than 95% of the targeted
volume receives 0.95 Gy with the analytical treatment plan-
ning, and less than 7% receives 1.07 Gy, which is within the
required dose tolerance (see Section 2.D). With the GEANT4
simulation, only 69% of the 1-mm and 86% of the 10-mm
volume receive 0.95 Gy. However, for the three considered
volumes, GEANT4 remains below 7% of irradiated volume
with a dose of 1.07 Gy.

In the middle and right panel of Fig. 5, the gamma index
maps calculated for each generated treatment plans are dis-
played. The PSD function shows a good overall agreement
with the reference, as the calculated gamma index never
exceeds 1. Conversely, the range deviations between Pstar
and GeaNT4 treatment planning are clearly visible for the two
orthotopic volumes, with areas associated with a gamma
index close to 2 at the edge of the SOBP. However, when the
DTA is increased to 0.2 mm instead of 0. mm, the gamma
index values obtained with GEanT4 are closer to 1 at the edge
of the orthotopic targeted volumes. The gamma index values
are always below 1 when considering a DTA of 0.3 mm.
Finally, for the subcutaneous tumor, the calculated gamma
index is always below 1, for both PSD function and GEaNT4.

4. DISCUSSION
4.A. Range accuracy

The gamma index maps presented in Fig. 5 demonstrated
that the PSD function can generate accurate treatment plan-
ning in small-volume irradiation. Indeed, for the three tested
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volumes, the gamma index values are well below 1 in the tar-
geted area with a DTA of 0.1 mm. As this DTA corresponds
to the required targeting accuracy for mice irradiation as sta-
ted by Verhaegen et al.,* the PSD function demonstrated its
suitability to generate treatment plans for mice. This work
also highlighted that small proton range deviations given by
GEANT4 result in discrepancies between analytical and simu-
lated dose modeling. Grevillot et al.'? already pointed out
that range differences between GEANT4 and experimental
measurements are within 0.3 mm for energies ranging
between 100 and 230 MeV. These differences arise from dis-
crepancies between the simulated and experimental proton
stopping powers. These deviations are negligible for clinical
applications where tumor size is usually in the order of
1 em,* with a required targeting accuracy of about 1 mm.’
However, when considering small-animal irradiations, the
impact of a small range shift on the treatment planning accu-
racy can become significant, as the targeted volumes are
smaller than in clinical cases. These tumors can be less than
1 mm?in the case of mouse models. As highlighted in
Table III, a 0.1 mm range shift is observed between GEANT4
and PsTaAR for energies ranging from 35 to 70 MeV. This shift
corresponds to the required targeting accuracy for mice irra-
diation.* This explains the gamma index maps presented in
Fig. 5. Indeed, the required DTA of 0.1 mm leads to higher
sensitivity at the distal edge of the SOBP, emphasized by a
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gamma index value close to 2 for GEant4. However, if the
DTA increases to 0.2 mm, which corresponds to the targeting
accuracy recommended for rat irradiation,* all the Geant4
gamma index values are closer to 1. Therefore, a treatment
plan generated with GEANT4 is compatible with the prescribed
targeting accuracy for rat and rabbit irradiation (0.2 and
0.3 mm, respectively). Finally, the necessary targeting accu-
racy of 0.1 mm for mice irradiation proves a technical chal-
lenge, as it requires very precise positioning and imaging
systems. Some image-guided systems for small-animal
stereotactic x-ray irradiation already achieved a precision of
0.1 mm or below,® and the image-guided platform developed
by Ford et al.” for proton irradiation of small animals with a
30-50 MeV cyclotron can achieve submillimeter precision.

4.B. Dose accuracy

The acceptable dose tolerance recommended by the
ICRU’s report 62°% is +7% to —5% of the prescribed dose.
The dose deviations of the three considered analytical treat-
ment planning are always within this range: the deviation
from the prescribed dose is never above 5% for the three
tested configurations, with at least 95% of the volume
receiving 0.95 Gy. This validates the choice of the PSD
function to estimate the treatment plan for preclinical irra-
diation using low energy protons (below 50 MeV). The
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dose deviation obtained with GEaNT4 remains within the
required dose tolerance for a 50-MeV proton beam. Indeed,
96% of the targeted volume received 0.95 Gy. In this case,
a Geant4-based TPS is relevant, as the impact of the range
shift between data and Monte Carlo is less pronounced
[see Fig. 3(c)]. This result is consistent with the gamma
index maps observed in Fig. 5.

4.C. Influence of the tumor size

The discrepancies between GeaNT4 and the reference at
the edge of the SOBP, highlighted in Table IV and the
gamma index maps (Fig. 5), were produced by the range
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deviation between GEANT4 and Pstar. These discrepancies
were more pronounced in the smaller targeted volume
[Fig. 5(b)]. This range error was quantified to be only
0.06 mm in water (1%) at 24 MeV, as shown in Table III.
This illustrates the importance of using a range value as pre-
cise as possible for preclinical irradiations. The PSD function
achieves this range precision for very small tumors, measur-
ing less than 1 mm (see Section 2.D). However, the feasibil-
ity of an accurate irradiation of such small tumors depends
mainly on the positioning of the animal as well as the beam
energy: indeed, the higher the energy, the higher the strag-
gling, which increases the spread of the SOBP with a loss of
targeting precision. For example, with an initial energy
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TaBLE IV. Proportions of the targeted volume irradiated with lfgzgg Gy

using the treatment planning generated with GEaNT4 and the PSD function.

Irradiation conditions GEANT4 PSD function
E = 24 MeV (10 mm) D =0.95 Gy 86% 95%
D = 1.07 Gy 5% 7%
E =24 MeV (1 mm) D =0.95 Gy 69% 99%
D = 107 Gy 7% 3%
E =50 MeV (5 mm) D =0.95 Gy 96% 100%
D = 1.07 Gy 6% 1%

straggling fixed at oz = 150 keV, the minimal tumor size that
can be homogeneously irradiated is 2 mm with a 50-MeV
beam and 1 mm with a 30-MeV beam. With a 24-MeV pro-
ton beam, tumors as small as 0.5 mm can be irradiated with a
flat SOBP. This was also demonstrated by Ford et al.” who
compared the simulated Bragg peak obtained with a 30-MeV
proton beam with a 100 MeV modulated beam. This empha-
sizes the value in using low-energy proton beams for preclini-
cal irradiation, even if it implies a limitation in the reachable
depth of the tumor.

4.D. Lateral scattering

The lateral scattering implemented in the PSD function
was shown to be in good agreement with the GEANT4 model-
ing. However, small discrepancies occurred with 50 MeV
protons, as shown in Fig. 4(c). These differences were also
observed on the gamma index maps presented in Fig. 5(c),
right panel. These scattered tracks originated mainly from
nuclear reactions, which were not estimated in the PSD func-
tion, but were simulated by Geant4. As fewer nuclear reac-
tions occur when the proton energy is lower, this effect was
not observed at 24 MeV.

4.E. Limitations of the function

It was demonstrated in Section 3.A that the PSD func-
tion properly reproduced experimental data for proton beam
energies from 29 to 68 MeV, which are typical energies of
interest for stereotactic preclinical irradiations. However, at
a higher energy (108.8 MeV), discrepancies between the
analytical calculation and the experimental measurements
may be observed before the Bragg peak. This also stems
from the nuclear reactions, which mainly occured upstream
from the distal peak. This leads to an underestimation of
the deposited dose before the distal peak. To use the PSD
function for energies above 70 MeV, nuclear reactions need
to be implemented. For these energies, GEaNT4 reproduces
the experimental data better. The contribution of the
nuclear reactions provided by Geant4 to the overall dose
deposited by a proton beam in a water target was estimated
to be 0.6% for 24 MeV, 1.6% for 50 MeV, and 10.3% for
200 MeV. Therefore, at energies less than 50 MeV, the
impact of the nuclear reactions on the dose can be consid-
ered to be negligible.
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5. CONCLUSION

Based on Borfeld et al., ~ we developed an analytical dose
modeling for small-animal irradiation and demonstrated its
suitability in the range of 24-50 MeV. This analytical calcu-
lation, referred to as the PSD function, was validated by com-
paring the predictions to experimental data available in the
literature. The value in using the PSD function for mouse
irradiations was then demonstrated. The quality of the gener-
ated treatment plans was evaluated using DVH and gamma
index maps, which showed that the PSD function remained
within the required tolerances in all tested cases. The small
discrepancies observed between the PSD function and
Geant4 are only due to the existing range shift between
experimental and simulated values. This shift, gathered to a
highly constrained targeting accuracy for mouse irradiation
(0.1 mm), leads to a deviation from the prescribed dose in
millimetric volumes irradiated with low-energy protons
(24 MeV). Nevertheless, these discrepancies remain within
the prescribed dose tolerance for lower targeting accuracy
and higher proton energies. Consequently, the choice of an
analytical dose calculation for a preclinical in-vivo TPS must
be based on the required targeting accuracy and on the size of
the tumor volume in question.
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Summary Purpose: The lack of evidence of biomarkers identifying patients who
The emergence of preclinical would benefit from proton therapy has driven the emergence of preclinical proton
proton irradiation platforms irradiation platforms using advanced small-animal models to mimic clinical ther-
dedicated to radiobiological apeutic conditions. This study aimed to determine the optimal physical parameters
studies drives the develop- of the proton beam with a high radiation targeting accuracy, considering small-
ment of small-animal animal tumors can reach millimetric dimensions at a maximum depth of about
models, mimicking clinical 2 cm.

therapy conditions. Methods and Materials: Several treatment plans, simulated using Geant4, were
Targeted irradiations of small generated with different proton beam features to assess the optimal physical pa-
volumes are conditioned by rameters for small-volume irradiations. The quality of each treatment plan was
the proton beam physical estimated by dose-volume histograms and gamma index maps.

properties. Based on avail- Results: Because of its low-energy straggling, low-energy proton (<50 MeV)
able proton beam data and single-field irradiation can generate homogeneous spread-out Bragg peaks to
Geant4 simulations, the deliver a uniform dose in millimeter-sized tumors, while sparing healthy tissues
optimal features to correctly located within or near the target volume. However, multifield irradiation can limit
deliver the prescribed phys- the dose delivered in critical structures surrounding the target for attenuated high-
ical dose in small-animal tu- energy beams (E > 160 MeV).

mors were determined. In Conclusion: Low-energy proton beam platforms are suitable for precision irradia-
particular cases of milli- tion for translational radiobiology studies. © 2018 Elsevier Inc. All rights reserved.

metric tumors, low-energy
protons are better suited than
protons >50 MeV.
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Introduction

Despite its common use in the treatment of cancer, radia-
tion therapy has only recently entered the era of precision
medicine.' A particularly exciting technology currently
being explored for clinical applications is proton therapy,
which has the potential of higher dose conformity
compared to photon beams, with less normal tissue being
irradiated. However, the dose planning for proton therapy is
more complex than that for conventional radiation therapy.
A range error of even a few millimeters can lead to
underdosage in the target volume and overdosage in the
structures at risk.””* To date, a semipersonalized approach
can be used with a reoptimization method based on linear
energy transfer for intensity modulated proton therapy,
which is a safer treatment because it mitigates a potentially
increased risk of side effects that result from the elevated
relative biological effectiveness of proton beams near the
end of the range.” Recently, studies have focused on pre-
dicting patient-specific dosimetric benefits of proton ther-
apy’ and dose escalation; for example, Chan et al’
demonstrated low toxicity and high local control rate in
patients with high-grade meningioma. Proton radiation
dose escalation improved local control but also increased
toxicity.” However, the inability to identify 1 or more
biomarkers for conclusive patient outcomes limits the
transfer of proton therapy to personalized medicine.
Therefore, small-animal proton irradiations are required to
overcome these issues and refine the current guidelines.

The use of proper animal models with human-like
treatments is necessary to mimic the pathologies observed
in patients. There is also a growing need to make progress
in proton radiation biology—focused, for instance, on
preclinical studies with linear energy transfer of clinical
interest—to provide practicing radiation oncologists with
accessible data. With burgeoning innovative preclinical
irradiation techniques, new animal models of orthotopic
xenografts have been developed, among others, for
pancreatic’ and lung cancer models.'’ Precise irradiation
platforms for preclinical studies were already developed
with x-rays''"® and, more recently, with protons.'*'®
Through a common effort to improve dose delivery and
treatment planning in small animals,'’ radiation biological
studies may easily be transferred to the clinic. This infor-
mation will play a decisive role in proposing treatment and
follow-up adapted to the characteristics of patients’ tumors
and individual radiosensitivity.

This study aimed to define the optimal features of a
proton beamline (energy, straggling, and beam size)
required to accurately irradiate orthotopic xenograft tumors
in small animals. Several geometries were considered with
sizes comparable to brain and lung tumors in mice and
rats.'® For each considered target volume, different Monte
Carlo—based treatment plans were compared using proton
energies and energy straggling corresponding to the exist-
ing preclinical facilities.'*'>'*?" These features are

proposed to optimize the design of subsequent preclinical
studies.

Methods and Materials
Setup geometry

The simulated geometric configuration was chosen to be similar
to the existing preclinical setups.'*'** The water target cor-
responds to the irradiated volume. To obtain a passive modu-
lated proton beam, a wheel with a set of attenuators of different
thicknesses was placed before the target and after the beam exit
to decrease the energy of the beam. Polyethylene material was
chosen for beam attenuation because it is commonly used for
energy modulation. The uniformity of the beam profile after
attenuation was achieved using aluminum collimators of
various diameters (2 and 4 mm).

Two examples of orthotopic tumors with parallelepiped
geometry, accounting for the typical size of mouse tu-
mors, ©?'?? were chosen to assess the validity of the
treatment plans:

e a2 x 2 x 2 mm’ volume located at a depth of 4 mm in a
water volume with a 0.3-mm-thick compact bone at the
beam entrance (corresponding to mouse skull thickness);

e a4 x 4 x 4 mm’ volume located at a depth of 3 mm in a
water volume with a 1-mm-thick compact bone at the
entrance (corresponding to rat skull thickness.”

For each tested tumor configuration, the prescribed dose
was set to D, = 1 Gy.

Monte Carlo simulations

All results presented in this work were obtained using
Monte Carlo simulations performed with Geant4 10.03.%*
Geant4 was chosen for its ability to simulate the nuclear
reactions, which are not negligible at energies higher than
50 MeV. We used the Binary Cascade light ion model (BIC)
to describe proton interactions. The BIC model, called
G4BinaryLightlonReaction, was an extension of the binary
cascade model described by Folger et al.”> The predefined
physics list QGSP_BIC was used in our study. In this
model, the participating particles (ie, primary particles), or
particles generated during the cascade process, are
described by means of Gaussian wave functions. The
electromagnetic physics list used was G4EmStandardPhy-
sics_option3, which currently includes the International
Commission on Radiation Units and Measurements Report
73 stopping power data up to 1 GeV/u.?® This physics list is
recommended for hadrontherapy applications.”’” The mean
ionization potential in water was set to 79.2 eV, corre-
sponding to the average value previously reported.”® The
step size was set to 0.1 mm, and the range cut to 1 mm.”’
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Proton beam features

To determine the optimal proton features, several treatment
plans were simulated based on available data with different
proton beam energies (E) and energy straggling (Og) given
at the beam exit, before modulation. The chosen features
were the following:

e E = 25 MeV, og = 0.127 MeV
e E = 30 MeV, og = 0.353 MeV
e E = 50 MeV, og = 0.500 MeV
e E = 68 MeV, og = 0.547 MeV
e E = 160 MeV, o = 0.855 MeV

e E = 200 MeV, o = 1.030 MeV

These energies and their associated straggling corre-
spond to existing facilities that can provide proton beam
energies ranging from 25 MeV to 200 MeV."”* It should
be emphasized that, because the modulation of the beam
was performed upstream of the collimator and the phantom,
the energy straggling was considerably increased for
higher-energy beams. Additionally, 3 configurations were
tested to assess the effect of multifield irradiation on dose
deposition:

e a single-field irradiation

e a multifield irradiation with 3 incidence angles of the
beam at —45°, 0°, and +45°

e a multifield irradiation with 5 incidence angles of the
beam at —45°, —25°, 0°, 4-25°, and +45°

For each tumor geometry and physical beam
features, a spread-out Bragg peak (SOBP) was built by
superimposing several Bragg peaks of different energies
obtained by modulating the initial beam with the
attenuator wheel described earlier. For the mouse-type
volume, the reference dose distribution comprised 12
proton energies between 19.72 MeV and 23.67 MeV
with equally spaced energy levels; it comprised 15
proton energies between 18.76 MeV and 28.37 MeV for
the rat-type volume.

Assessment of the dose distributions

Cumulative dose-volume histograms (DVHs)*' were
used to assess the quality of the dose distribution and
determine the minimal tumor size that could be homo-
geneously irradiated for a given energy (Eo = 25, 30, 50,
68, 160, and 200 MeV) and straggling (Gg) varying from

0 to 1 MeV. International Commission on Radiation
Units and Measurements Report 62°7 stated that the
acceptable dose heterogeneity (4Dy,) is +7% to —5% of
the prescribed dose in x-ray radiation therapy. Therefore,
the simulated target volume will be considered to be
accurately irradiated when at least 100% of this volume
received 95% of the prescribed dose (0.95 Gy in our
case). An overdosage will be considered when the vol-
ume has received more than 107% of the required dose
(1.07 Gy in our case).

For each E( and O, different SOBPs with a prescribed
dose of 1 Gy were simulated, with cubic target
tumor sizes ranging from submillimeter to centimeter;
the corresponding DVH was then used to assess the ho-
mogeneity of the delivered dose. The smallest volume
for which the simulated target was irradiated within the
dose tolerance 4D,; corresponds to the minimal
tumor size that could be homogeneously irradiated with
1 field.

Gamma index

The gamma index™*~** directly compares the predicted with
a reference dose distribution, accounting for the dose and
spatial resolution. For each measured position 77, it is
defined as™**

— — 2
|7, Tl

— N .
T(F) = min\[ =5 AD?

where 7. is the reference position, | 7., 7| is the dis-
tance between the analyzed points, |D(7 ) — D(7.)| is
the dose difference, and DTA (distance-to-agreement)
and 4D are the required accuracies for the distance and
dose, respectively. In the following, the passing criteria
were set at ADMZfSZZ”,}Z and DTA = 0.1, 0.2, or
0.3 mm, which respectively correspond to the ideal
spatial dose resolutions for mouse, rat, and rabbit x-ray
irradiations as recommended by Verhaegen et al.’” These
values should combine positioning, stability, and imag-
ing precision. If the y(7,) value is less than 1, the
calculation passes, and the delivered and predicted doses
are considered to be in agreement. In our study, the
gamma index was used only for single-field irradiation to
assess the effect of the dose spatial resolution on the
validity of the treatment plan.

A reference dose distribution, considered to be an
optimal dose delivery to the target volume, was simulated
using Geant4 for each considered geometry to calculate
the gamma index. The simulated setup was the same as
described in the Setup Geometry section using non-
attenuated proton beam energies without energy
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Results
Influence of energy straggling

Figure 1 shows the minimal tumor size that can be homo-
geneously irradiated with a single-field irradiation as a
function of the initial proton beam energy spread. Tumor
sizes smaller than 0.5 mm can be homogeneously irradiated
with proton beam energies less than 30 MeV and energy
straggling less than 0.2 MeV. Higher-energy beams atten-
uated at the beamline exit (160 and 200 MeV) cannot
achieve homogeneous irradiation for volumes less than
1 cm? despite an energy straggling less than 0.2 MeV. This
minimal size is constrained by the lateral scattering of the
beam in the target.

Influence of beam modulation on stereotactic
irradiations

Figure 2 compares the SOBP simulated using the initial
beam features given in the Proton Beam Features section
with the reference SOBP (black line) associated with the
reference dose distribution defined in the Methods and
Materials section. The 2-mm (Fig. 2a) and 4-mm (Fig. 2b)
volumes were irradiated with a single-field proton beam. At
E = 25 MeV with og = 0.127 MeV, the SOBP that targets
the 2-mm volume (Fig. 2a) is homogeneous, similar to the
reference SOBP. This is not the case at higher energies,
especially at 160 and 200 MeV, for which the important
beam straggling generated by its modulation distorts the
SOBP. It is noteworthy that the absorbed dose in the bone
(eg, skull) is about twice as high for high-energy protons
than for low-energy ones, for which the absorbed dose in
the bone insert is around 0.5 Gy (Fig. 2a).
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2 L @] .
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E N . >
£ b - -E . .
Z E e
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+ 0] o E =25 MeV = E=30MeV

. + E=50 MeV E = 68 MeV

= E =160 MeV E = 200 MeV
1 1 1 l 1 1 1 l 1 1 1 l 1 1 1 l 1 1 1 l 1
0 0.2 0.4 0.6 0.8
c; (MeV)
Fig. 1. Minimal cubic tumor size that can be irradiated

with different proton energies as a function of the initial
energy straggling of the beam. The points corresponding to
the nominal features of the proton beams described in this
work (see Proton Beam Features section) are indicated by
squares.'>*” Points are connected to lines to guide the eye.
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A homogeneous SOBP is obtained with the 4-mm tumor
volume at low energies (E = 30 MeV; o = 0.353 MeV)
(Fig. 2b). However, when the energy is increased to 50 and
68 MeV, the edge of the SOBP is shifted from 0.7 to 0.66
and 0.62 cm, respectively. At 160 and 200 MeV, the SOBP
is a wide bump, with the maximal dose deposited imme-
diately after the bone insert between 0.1 and 0.3 cm.

Influence of the spatial dose resolution

The gamma index maps calculated for each simulated
configuration as well as the corresponding dose distribu-
tions are shown in Figures 3 and 4. Gamma index values
corresponding to the 2-mm volume irradiated with a
25-MeV beam (Fig. 3a) are always less than 1 with a DTA
of 0.1 mm. Conversely, deviations from the reference depth
dose observed in Figure 2a are clearly visible when the
energy is higher than 50 MeV. A gamma index close to 2
appears in the target volume at 50, 68, and 160 MeV for
0.1 mm DTA, which corresponds to an underdosage at the
edge of the SOBP, according to Figure 2. The gamma index
values remain >1 when increasing the DTA to 0.2 or
0.3 mm (Fig. 3d). Furthermore, when the energy is
increased to 160 MeV, important areas with gamma index
values of 2 appear before and after the tumor volume,
demonstrating important discrepancies before and after the
SOBP. This originates from the large spread of the SOBP as
a result of the high attenuation of the proton beam.

For the 4-mm volume, the gamma index values are
mainly <1 in the target zone irradiated with a 30-MeV
beam (Fig. 4a), although a region of higher gamma index
values appears at the edge of the SOBP for a 0.1-mm DTA.
Areas with gamma index values close to 2 appear at the
distal edge of the target volume when the energy is up to
50 MeV (Fig. 4b). However, when the DTA is enlarged to
0.2 mm, corresponding to the spatial resolution required for
rat irradiation, these areas fade to partially disappear with a
0.3-mm DTA. Conversely, for energies higher than 50 MeV
(Fig. 4c and 4d), the gamma index values are close to 2 at
the edges of the SOBP for all DTA values because of the
important beam straggling generated by its modulation.
Additionally, the overdosage in the bone insert highlighted
in Figure 2b for 160 MeV translates into high gamma index
values.

Influence of the number of fields

Figure 5 presents the DVH for the treatment plans simu-
lated with the 6 energies for the 2 target volumes with
single-field irradiation (top panels). For both target vol-
umes, protons of 25 MeV (2-mm volume) and 30 MeV
(4-mm volume) achieve homogeneous irradiation within
the required dose tolerance (indicated by the hashed area).
At higher energies, an important part of the target volume
receives a higher dose than prescribed. For example, at
200 MeV, 60% of the 4-mm volume receives 1.3 Gy. When
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the number of fields increases (middle and bottom panels,
Fig. 5), the dose uniformity in the target volume is
improved for all energies. For the 2-mm volume, the dose
delivered by the multifield irradiation at 30- and 50-MeV
beam energy is accurate within the dose tolerance for 3
fields. Even if the dose homogeneity is significantly
enhanced at 160 and 200 MeV, an overdosage still remains
in the target volume, although it is diminished compared
with single-field irradiation. For example, 40% of the 4-mm
volume receives more than 1.07 Gy using 3 radiation fields
with the 200-MeV beam (Fig. 5b, bottom panel).

Figure 6 shows the DVH of the bone inserts associated
with the dose delivery conditions used to produce the DVH
in Figure 5. The dose delivered to the bone insert at the
entrance of the target is always >0.5 Gy in the 0.3-mm
bone insert with a single radiation field (2-mm volume)
and in the 1-mm insert (4-mm volume). Above 160 MeV,
the bone insert receives more than 1 Gy. When the number
of fields increases, the dose in the bone is drastically
reduced, with 100% of both target volumes receiving be-
tween 0.15 and 0.5 Gy using 5 fields. Similar to what is
observed for single-field irradiation, medium-beam energy
(25-68 MeV) irradiations lead to a lower dose in the insert
compared to energies >160 MeV. However, this difference
is highly attenuated by multifield irradiations, with 100% of
the bone receiving less than 0.3 Gy with 5-field irradiation.

Discussion

The minimal volume size that can be irradiated in single-
field irradiation is strongly dependent on the initial proton
beam energy and its straggling (Fig. 1). For example,
low-energy beams (<50 MeV) can achieve homogeneous

irradiation of volumes smaller than 2 mm. Of course, this
minimal size has to be put into perspective with the
maximum reachable depth. The irradiation of very small
volumes (<0.5 mm) is possible with low-energy beams
(25 and 30 MeV) and low-energy straggling
(0g < 0.250 MeV) but is limited by the short proton
range (~6.0 mm at 25 MeV, ~8.0 mm at 30 MeV).
Consequently, the use of this energy range for preclinical
irradiation should be limited to specific irradiations, such
as mouse brain tumors that can be irradiated with 25- and
30-MeV beams.

Our results demonstrated that the uniform irradiation of
very small volumes with attenuated high energy with a
single radiation field cannot be achieved without an
important overirradiation of surrounding tissues. For
example, according to Figure 5a, more than 60% of the
2-mm volume receives more than 1.07 Gy when it is
irradiated with a modulated beam >50 MeV. Indeed, the
energy straggling, which is usually proportional to the
initial energy of the beam,”® is increased by the modula-
tion, leading to a large SOBP spread (Fig. 2). For example,
to decrease the proton energy from 160 MeV to irradiate a
4-mm volume, 16 cm of polyethylene is required, which
increases the energy straggling by almost 4 MeV. This
effect cannot be corrected by step-size variation in the
modulation. Consequently, it will produce an overdosage in
healthy tissues and part of the target volume. This
outcome, highlighted by the DVH in Figures 5 and 6, was
already pointed out by Ford et al,'” who compared the
depth dose profiles of a 30-MeV beam and a modulated
100-MeV range-shifted beam in water. However, this effect
can be significantly decreased, and the uniformity of the
dose in the target volume can be improved by a multifield

1 97proton beam (Fig. 5). Indeed, a homogeneous dose delivery
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Comparison of the dose-volume histogram (DVH) of the target volumes obtained for the treatment plans of the
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Comparison of the dose-volume histogram (DVH) of the bone inserts obtained for the treatment plans of the 2-mm
volume (a) and 4-mm volume (b) irradiated with 25 (in the case of the 2-mm volume alone), 30, 50, 68, 160, and 200 MeV.
The middle panel shows the DVH obtained for 3 radiation fields and the bottom panel for 5 radiation fields.

in millimetric targets can be achieved by 3-field irradiation
with medium-energy proton beams (<68 MeV) (Fig. 5,
bottom panel). Furthermore, the use of an energy selection

magnet can significantly reduce the energy straggling of
an attenuated high-energy beam. The lateral coverage can
also be enhanced by enlarging the collimators size for
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higher-energy beams, although it will result in an increase
dose in surrounding tissues.

The choice of the optimal beam characteristics for
small-animal proton irradiation also strongly depends on
the required spatial resolution (given here by the DTA),
which depends on the type of small animal to be irradiated.
For example, the use of a 30-MeV single-field proton beam
to irradiate a 2-mm volume is suitable when the DTA is
increased from 0.1 mm to 0.2 mm (Fig. 3b). Similarly, the
underdosage at the edge of the SOBP, observed for the
target volume with a 50-MeV single radiation field (Fig. 2),
is attenuated when the DTA is increased (Fig. 4b).

Finally, it should be noted that the precise dose delivery
in millimetric volumes is a technical challenge that requires
very precise imaging (eg, micro-computed tomography
scan and magnetic resonance imaging'®) and positioning
systems. Several image-guided x-ray irradiation platforms
that already exist for small animals can perform irradiations
of millimetric orthotopic tumor volumes, such as mouse
lung tumors that can reach 1 mm in size, with a precision of
0.1 mm or less.”’*’** To perform intercomparisons be-
tween proton and x-ray treatments, similar irradiation ac-
curacies between both modalities should be achieved, as
proposed by Ford et al.'’

Conclusion

This work demonstrated that low-energy proton beams
(E < 68 MeV) are appropriate to carry out homogeneous
irradiation of millimeter-sized tumors while sparing healthy
tissues in preclinical studies. On the one hand, 25- to 30-
MeV beams are suitable for mouse irradiations, considering
tumor dimensions in mice can be submillimetric, although
low energies have a limited penetration depth of about 6 to
8 mm. On the other hand, a 50-MeV beam is more adapted
to rat irradiation because the organs are larger than in mice,
thus providing greater flexibility for the choice of ortho-
topic model and dose accuracy. The use of attenuated high-
energy proton beams to irradiate small tumor volumes
(<1 cm) can be considered with a multifield configuration.
However, our results demonstrate that the important energy
straggling of an attenuated high-energy proton beam leads
to a substantial overdosage in healthy tissues.
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Dosimetry and characterization of a 25-MeV proton beam line for preclinical
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Purpose: With the increase in proton therapy centers, there is a growing need to make progress in
preclinical proton radiation biology to give accessible data to medical physicists and practicing radia-
tion oncologists.

Methods: A cyclotron usually producing radioisotopes with a proton beam at an energy of about
25 MeV after acceleration, was used for radiobiology studies. Depleted silicon surface barrier detec-
tors were used for the beam energy measurement. A complementary metal oxide semiconductor
(CMOS) sensor and a plastic scintillator detector were used for fluence measurement, and compared
to Geant4 and an in-house analytical dose modeling developed for this purpose. Also, from the
energy measurement of each attenuated beam, the dose-averaged linear energy transfer (LET4) was
calculated with Geant4.

Results: The measured proton beam energy was 24.85 £ 0.14 MeV with an energy straggling of
127 £ 22 keV before scattering and extraction in air. The measured flatness was within £ 2.1%
over 9 mm in diameter. A wide range of LETj is achievable: constant between the entrance and the
exit of the cancer cell sample ranging from 2.2 to 8 keV/um, beyond 20 keV/pum, and an average of
2-5 keV/um in a scattering spread-out Bragg peak calculated for an example of a 6-mm-thick xeno-
graft tumor.

Conclusion: The dosimetry and the characterization of a 25-MeV proton beam line for preclinical
radiobiology research was performed by measurements and modeling, demonstrating the feasibility
of delivering a proton beam for preclinical in vivo and in vitro studies with LETy of clinical interest.

© 2019 American Association of Physicists in Medicine [https://doi.org/10.1002/mp.13512]

Key words: in vitro irradiation, preclinical studies, proton beam, small-animal irradiation

1. INTRODUCTION

Despite the high potential of proton therapy (PT), the clinical
evidence supporting the broad use of protons is still under
debate."? Reducing the dose to normal tissues and organs
surrounding the target areas is the key feature of protons vs
photons irradiation.” However, does the advantage of proton
dosimetry be reflected in significant gains for patients?
Translation of this absorbed dose reduction into clinically rel-
evant benefit has still not been consistently demonstrated.”*
However, a semi-personalized approach can be used based on
the linear energy transfer (LET) to reoptimize the treatment
plan for intensity-modulated PT.” This method demonstrated
a safer treatment by mitigating a potentially increased risk of
side effects resulting from elevated relative biological effec-
tiveness (RBE) of proton beams near the end of the ramge.5
Recently, studies focused on predicting patient-specific dosi-
metric benefits of PT® and dose escalation. For example, Liu
et al.” demonstrated that proton radiation dose escalation
improved local control but also increased toxicity. However,
the lack of identifying biomarkers for conclusive patient out-
come, limits the transfer of PT into personalized medicine.
Small-animal proton irradiations are required to contribute
to overcome these issues. Most of experiments are performed
with clinical energy protons (between 70 and 250 MeV) to
mimic, for example, space radiation conditions,8 with whole
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body and/or whole brain irradiations. Although a clinical pro-
ton beam energy seems relevant for radiobiological studies,
animals or cell samples are usually irradiated in the plateau
of the Bragg curve with a LET of about 1.5 keV/um, which is
a typical LET found in patients normal tissues (beam
entrance). However, Grassberger et al.” demonstrated that
single fields with various ranges in different patients lead to
high LET, areas around 8-12 keV/um into pristine peaks
(depending on beam energy) and of about 8 keV/um for pas-
sive scattering spread-out Bragg peak (SOBP) fields. In
intensity-modulated proton therapy treatment plans, LET4
values within the target (e.g., brain tumor) range from ~1.5
to 4 keV/um, depending on the optimization dose delivery
technique used.” Thus, radiobiologists focus on a wide range
of LET to study different scenarios happening in patients.
For instance, Ogata et al.'” irradiated human fibrosarcoma
cells at 5 points along a 190-MeV proton beam with its Bragg
peak modulated to 6 cm showing that proton irradiation sup-
presses metastatic potential. This common irradiation method
is usually performed to obtain a broad range of LET despite
the large uncertainties of LET values mostly near the Bragg
peak. In a recent study, Prezado and colleagues demonstrated
that a 100-MeV proton minibeam, corresponding to an esti-
mated LET of about 5 keV/um at the entrance and 15 keV/
pm in the Bragg peak, minimized normal tissue damage in
the rat brain compared to broad beam."' In addition, several
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low-energy proton platforms (of about 3 MeV corresponding
to a LET ~ 12 keV/um at the entrance of the depth dose
curve) allow cell samples’ irradiation'? ranging from the sin-
gle-cell scale'*'* to in vivo skin irradiation.'

Currently, proton preclinical platforms (E < 50 MeV) are
burgeoning, offering the technical precision required to deli-
ver precise millimeter-sized beams to localized regions within
rodents.'®"® Small-animal radiotherapy research platforms
mimicking accurately human radiotherapy conditions are
needed to reproduce pathologies observed in patients (im-
provement of animal models) and better understand the thera-
peutic possibilities and toxicities of PT. Several studies
already improved the beam delivery and dose calculation for
focal irradiation in the rat brain with gamma rays' and
image-guided x rays.”?' Also, recent improvement in pre-
clinical radiotherapy research have stimulated the develop-
ment of dedicated x-ray irradiators for small animals such as
mice and rats.”* >*

This article presents the development of a proton beam
platform dedicated to in vivo and in vitro radiobiological
studies, using the 25-MeV cyclotron CYRCé (IPHC) as a
proton source. A dedicated treatment planning system (ana-
lytical calculation) is used to deliver the absorbed dose to
small animals and cells,” and the beam energy and fluence
are characterized. Based on the energy measurement and cal-
culation, and a beam energy degrader wheel, leading to a
broad range of LET\, this platform is demonstrating the feasi-
bility of radiobiological studies of clinical interest.

2. MATERIALS AND METHODS
2.A. Experimental setup

The experimental setup is illustrated in Fig. 1. The proton
beam is extracted from the CYRCé cyclotron (TR24, ACSI,
Canada), used initially for the production of radioisotopes,
with an extracted beam energy of about 25 MeV after accel-
eration. To reach the beam stability (in a range of a corre-
sponding dose rate of 2 Gy/min) with an intensity
fluctuation <1% over 1-10-min irradiation duration, the
beam current was set to obtain 200 fA to 30 pA at sample
position. The irradiation duration was controlled with a
beam kicker located between the source and the entrance of
the cyclotron acceleration cavity (30 keV ion beam) to allow
a fast beam shut off. The output beam passes through a
switching magnet followed by a beam pipe where the pro-
tons are centered with a 5-mm collimator. A homogeneous
broad beam is obtained with a movable Al-scattering foil
(200 pm thick) set behind the 5-mm collimator 240-cm
upstream from the end of the beam line, where an exit win-
dow is made of 50-pm-thick aluminum. An energy degrader
is located 3 cm downstream this exit window (Fig. 1). The
energy degrader consists on Al thicknesses ranging from
147 to 2761 pm, allowing LET variation and SOBP delivery
(see Section 2.E). The final transverse shape of the proton
beam is managed by a 10-mm-thick aluminum collimator
located after the degrader.
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Fic. 1. Schematic view of the horizontal beam line, including the energy
degrader and an adaptable collimator. The adaptable collimator was set at 5
and 10 mm diameter for energy and fluence measurement, respectively.

In addition to being mechanically centered inside the vac-
uum pipe, the proton beam is horizontally centered (no verti-
cal control centering) using the switching magnet before each
irradiation procedure. The beam centering is controlled by a
beam profiler, which is made of 0.5-mm-thick tungsten blade
placed on a (X, Y) automated movable system (travel range
of 41 mm, precision < 1 nm). The profiler, connected to a
Keithley picoammeter (6487, Tektronix), measures the beam
current by collecting proton charges from beam interacting
with the tungsten blade. The beam is scanned in steps of
0.5 mm and leads to a one-dimensional Gaussian profile. To
control the beam current, a movable Faraday cup is set at the
end of the beam line.

The extracted proton beam energy and the energy strag-
gling in air were measured behind the collimator. For this
measurement, four stacked depleted Silicon Surface Barrier
Detectors (SSBD) (ORTEC B-018-150 and A-019-150) were
used (Fig. 2), with a sensitive depth of 252, 1007, 2022, and
3000 pm, respectively.

Each SSBD was firstly calibrated in vacuum chamber with
a tri-alpha source of 23'gPu, 241Am, 244Cm, emitting particles
of 5.805, 5.486, and 5.155 MeV, respectively. Since the
energy of the beam to be measured is of the order of
25 MeV, using only this low-energy calibration would lead to
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detectors

Energy
degrader
wheel
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collimator

L s |

Silicon detectors
holding system

Fic. 2. Proton beam energy measurement setup.
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an important error for large energy deposits. An iterative self-
calibration method was then used.

For this measurement, the maximum energy achievable by
the cyclotron has been fixed. The energy loss and the residual
energy in each detector were then measured for different
beam energies using the energy degrader whose aluminum
thicknesses are known (nine positions was used to vary the
beam energy between approximately 25 to 10 MeV). The
energy loss in the degrader and therefore the energy depos-
ited in each detection stage depends on the beam initial
energy.

Then, a self-calibration method is performed consisting in
the variation of the energy of the initial beam around its theo-
retical energy (25 MeV) and calculating for each position of
the degrader the energy loss in the Al foil compared to the
measured energy in each detection step. It was then compared
to its theoretical value given by an analytical algorithm (see
Section 2.E), which calculates the outgoing proton energy
using the PSTAR stopping power database. The real energy of
the measured beam is then obtained when for all four detectors
the calculated points are aligned with the experimental data as
well as with the points measured with the three-alpha source.

From this method, the initial energy of the proton beam
was found Ey = (24.85 £ 0.14) MeV with an energy strag-
gling op = (127 £ 22) keV. The energy uncertainty was
obtained by means of residuals on the calibration curve, and
the energy straggling uncertainty was obtained by unfolding
the silicon detector resolution and accounting for the impact
of the proton beam scattered by the two 200-pum-thick and
50-pum-thick Al foils (most significant contributions). The
energy straggling assessment was previously described by
Vanstalle et al.*

Finally, the platform offers both in vitro and in vivo irradi-
ations. For example, tumor xenograft located in mice hind
paws can be irradiated directly in contact with the collimator,
using an in-house immobilization bed [Fig. 3(a)]. To date,
cells can be irradiated into 24-, 48- and 96-well plates (de-
pending on the collimator size used) in a dedicated auto-
mated (X, Y) sample holder [Fig. 3(b)]. For instance, the
diameter of the bottom well (where cells grow) of a 48-well
plate is 9.8 mm (Multiwell TC plates, Corning Life
Sciences), with a center-to-center distance of 12.9 mm.
Therefore, with a 10-mm-diameter collimator and a precise
automated displacement (X, Y translation tables precise at
100 um), we can obtain uniform irradiation over the cell
layer.

2.B. Fluence measurements

It is noteworthy that no standard protocol is available for
preclinical proton beam commissioning with energies below
30 MeV. Indeed, due to a subcentimeter penetration depth in
water, ionization chambers cannot be easily used in a stan-
dard water phantom, and the measurement of the percentage
depth dose remain challenging due to the proton energy that
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(a) Mouse immobilization bed

Fic. 3. End station of the beam line for radiobiological studies: a mouse
immobilization system (a), and an automated cell sample holder (b).

is about 3 MeV in the Bragg peak, corresponding to approxi-
mately 160 pum range in water.

A plastic scintillator detector and a complementary metal
oxide semiconductor (CMOS) sensor used for fluence mea-
surements were positioned behind a 10-mm-diameter colli-
mator (40 mm downstream of the exit window) and exposed
to the proton beam perpendicularly incident. Briefly, a water-
equivalent plastic scintillator detector of 25 x 25 x 10 mm?’
(BC-420, Saint-Gobain, Newbury, OH, USA) was placed
downstream of the collimators to count the number of pro-
tons (related to beam current) at the irradiation position and
compared to the beam current measured by the Faraday cup.
It worth mentioning that these measurements cannot be per-
formed simultaneously. When the correlation between the
plastic scintillator and the cup is obtained, the plastic scintil-
lator is removed and the beam flux is set only with the Fara-
day cup.?® The CMOS sensor MIMOSA28 was characterized
in a previous study®® for fluence measurement (total number
of particles collected per cm?) with the setup described in
Section 2.A. The CMOS chip has a sensitive area of about
2 x 2 cm? and consists of an array of 928 lines and 960 col-
umns of pixels with 20.7 microns pitch. The total thickness
of the sensor is 50 pm, including the sensitive epitaxial layer
of 14-um-thick silicon, with a spatial resolution below
10 um.?” The detection efficiency of this sensor is 99.5% for
the relevant range of proton energies in our beam, since it
was optimized for minimum ionizing particles in high-energy
particle experiments.”® °

2.C. Geant4 simulation

To compare calculation with the measured beam profiles,
Monte Carlo simulations were performed with Geant4
10.03,”" using the binary light ion cascade (BIC) to
model proton interactions.”> The BIC model, called
G4BinaryLightlonReaction, is an extension of the binary
cascade model. The predefined physics list was QGSP_BIC,
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modeling proton interactions along its path, including the Au
scattering foil, the Al collimator, and extraction foil (interface
vacuum-air) at the end of the beam line, and secondary par-
ticles. Also, for LET -calculations simulating biological
experiment conditions, the water-equivalent thickness of the
Petri dish and the energy straggling were taken into account.
In this model, the participating particles, that is, primary par-
ticles or particles generated during the cascade process, are
described by means of Gaussian wave functions. Also, a
range cut of 1 mm and a step size of 0.1 mm were applied,
which is sufficiently small as demonstrated in several stud-

.33
168.'3 3

2.D. Dose-averaged LET calculation

The LET is usually averaged over a target volume and an
energy spectrum of a specified type of charged particles. In
this study, we used the dose-averaged LET (LETd),9’3 6
including both the dose and the original definition of the
LET. LET distributions are generated by scoring each energy
deposition in the medium. At each energy deposition associ-
ated with a particle energy loss (dE), the length of the particle
step (dx) was obtained. All values were scored voxel by voxel
(v) and as dose-to-tissue to calculate the LET, in MeV/g cm?*:

ZEVE"[S dE ' (dE/dx) %
Zevents dE

The electronic stopping power (dE/dx) is used in the cal-
culation (PSTAR database), which implies that LET is calcu-
lated without the production of delta electrons. Also, the
nuclear stopping power is neglected and p is the mass density
of the current medium (here, water) where proton energy is
deposited.

LET,(v) = (M

2.E. Calculation of the absorbed dose

An analytical algorithm, referred to as PStar Databased
(PSD) function, was developed to define the weight of each
Bragg peak composing the SOBP delivery in small animal
tumors.”” It is noteworthy that the PSD function is valid for

Fluence (cm-2) x 10¢

Y position (cm)

0.2
X position (cm)

0.4

Fluence (cm?)

low-energy protons (below 50 MeV) and applicable for vari-
ous geometry and size of tumors, but in this study, an exam-
ple of a 6-mm-thick xenograft tumor will be considered. It
consists in a calculation based on the study by Bortfeld
et al.”” using the proton range extrapolated from the PSTAR
database.”® The PSD function implements the range strag-
gling og, and the influence of aluminum thicknesses (energy
degrader) on the transmitted proton beam. Indeed, proton
beam fluence decreases due to nuclear reactions between
incident protons and the target. Also, to reproduce the beam
propagation in the target, a multiple scattering calculation
was used. Using the PSD function, the irradiation duration to
deliver the right number of protons for each proton beam
energy to cell samples and composing the SOBP is set to
deliver the proper dose into the target volume.

3. RESULTS
3.A. Beam characterization

The two-dimensional beam fluence was assessed with the
CMOS sensor located behind the 10-mm collimator with a
fluence fixed at approximately 6.7 x 10" cm™? (correspond-
ing to =25 cGy) in the plateau region of the beam path
(Fig. 4, left panel) at maximum energy (24.85 MeV). After
extraction in air the beam energy entering the CMOS sensor
was 23.52 4+ 0.15 MeV (30 mm from the exit window). The
beam lateral profiles were assessed with the CMOS sensor
and compared to Geant4 calculation and the PSD function
(Fig. 4, right panel). The lateral profiles were flat in the cen-
tral region, then fall off rapidly in the penumbral region. Spa-
tial heterogeneities obtained with the CMOS sensor were:
+1.8% on the X-axis (cyan line) and £2.1% on the Y-axis
(cyan dots) over a circular region of 9 mm diameter. A slight
increase on the right edge of the Y profile can be observed
and is due to a misalignment of the beam since no vertical
control centering is available to date. The full width at half
maximum of lateral profiles were in agreement within a dis-
tance of 0.1 mm between the CMOS sensor, Geant4 simula-
tions, and the PSD function, demonstrating the validity of the
in-house lateral scattering calculation of the proton beam.

x10°
Foaipsieatt it acatt okt Audi A0aakeup iy
60 [ i
50 | ¢
Fi 3
40 ¢
30 £ L
EE CMOS - X axis |
20 CMOS - Y axis :
FE PSD function - X axis
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Fic. 4. Fluence maps measured with the complementary metal oxide semiconductor (CMOS) sensor (left panel) and comparison of the fluence lateral profiles

between the CMOS sensor, Geant4, and the PSD function.
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In routine irradiation procedures, the beam current in air
1, (expressed in Ampere) is calculated from the beam cur-
rent measured by the Faraday cup. Then, the irradiation time
t;, (precision < 190 us) can be determined according to
Eq. (1)12 to obtain a theoretical absorbed dose D into the
scintillator detector (corresponding to biological samples
position). This is done by accounting for the LETy of
23.52 MeV protons in water (2.2 keV/um) in the region of
the plateau of the Bragg curve:

D

1.6 x 107° x LET,; x {Iq“—,' X %]

(@)

Lipp =

where, g, is the proton charge, and A is the area of the colli-
mator (cm?). Overall, the relative uncertainty of the absorbed

dose can be assessed based on Eq. (2):
2 . AAN 2
A

AIz/zir
\/( - ( Iair
3)

with, At;,,/t; negligible,AA/A negligible since the collima-
tor size is (2 £ 0.01) cm, ALET/LET < +5% (given by
PSTAR database), and Al /1 < £1% (the plastic scintil-
lator measurement setup processes up to 700 000 protons per
second). Therefore, the relative uncertainty on the absorbed
dose is of about £5% with a beam uniformity of +2% over a
2-cm-diameter irradiation.

ALET,?

Atirr 2 )
LET,

8D &

D

+

Lirr

3.B. Experimental verification of the fluence based
on the analytical algorithm: a specific example

The PSD function was used to calculate the SOBP corre-
sponding to an absorbed dose of 1 Gy in a 6-mm xenograft
tumor volume with energy modulation (18 Al thicknesses;
Fig. 5, left panel).

On the right panel of Fig. 5, the difference in the number
of protons between measurements and the PSD function at
the entrance of the water-equivalent depth (corresponding to
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08

0.4

05

\
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the Bragg peak with the lowest weight) represents a deviation
<0.1% over the total absorbed dose, which is negligible con-
sidering its contribution in the SOBP calculation (low
weighting factor).

3.C. Dose-averaged LET range

The proton dose-averaged LET range vs the penetration
depth in water was calculated with Geant4 (Fig. 6, left panel)
for different proton energies. For cell irradiation (zoom-in
region in Fig. 6), growing on a 2-mm-thick Petri dish (or
flask), the proton beam energy can be degraded ranging from
23 MeV (LET4 = 2.8 keV/um) to 15 MeV (LET4 ~ 7 keV/
pm), obtaining a constant LETy (within 5%) across the cell
nucleus (10 pm) growing in a monolayer culture. In addition,
for in vivo experiments with, for example, a xenograft tumor
of 6 mm (as described in Section 3.B) irradiated with a total
absorbed dose of 1 Gy, the LET is about 2-5 keV/pum with
a maximum of 40 keV/um in the pristine Bragg peak com-
posing the SOBP (Fig. 6, right panel).

4. DISCUSSION

With the increase in proton therapy centers there is a grow-
ing need to make progress in proton radiation biology to give
accessible data to practicing radiation oncologists. The mea-
surements and modeling results presented here demonstrate
the feasibility of delivering a proton beam for preclinical
in vivo and in vitro studies with LET, of clinical interest.
With the low-energy straggling and lateral scattering of the
beam, this proton preclinical platform offers the technical
precision required to deliver a uniform beam to localized
regions within a small animal and in vitro studies. The nomi-
nal energy of the beam is Ey = (24.85 £ 0.14) MeV with an
energy straggling o = (127 £ 22) keV, the beam flatness is
better than +2.1%, and the absorbed dose is estimated better
than £5%. Moreover, using the degrader wheel, the energy is
well known and controlled, guaranteeing robust LET, values.

x10°
40

—— PSD function
« CMOS
+  Plastic

35 |

30 |

Number of protons

Water equivalent penetration Depth (cm)

Fic. 5. Specific example of a 6-mm xenograft tumor. On the left, PSD calculation of a scattering spread-out Bragg peak (SOBP) delivering a total absorbed dose
of 1 Gy. On the right panel, the number of protons delivered in a 6-mm water-equivalent depth for each Bragg peak composing the SOBP.
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Fic. 6. Distributions of dose-averaged linear energy transfer (LET,) as a function of depth from 15 to 23 MeV protons (left) and a LET, in a 6-mm water-equiva-
lent depth (example of a xenograft tumor; right) calculated with Geant4. The water-equivalent thickness of the Petri dish and the energy straggling were taken into

account for the estimation of LET.

Also, this system produces an SOBP at a maximum depth
that is useful for small animal tumor models within 6 mm
depth.

Because of a lack of biological input parameters, the abil-
ity to predict RBE for all tissues in treatment planning is lim-
ited, and thus the use of a generic RBE of 1.1 was
recommended.’® However, in the Bragg peak area, the aver-
age proton energy decreases rapidly, leading to an increase in
the LET values that influences (amongst others parameters
such as dose, fractionation, tissue, and biological endpoint)
the RBE of protons. Consequently, there is an RBE-based
heterogeneity throughout the target and adjacent normal
structures.*” As discussed by Unkelbach et al.,” this is an
issue for proton therapy planning, especially for intensity-
modulated proton therapy, which may deliver highly inhomo-
geneous LET distributions, even for homogeneous physical
dose distributions. This may result in LET hot spots in criti-
cal structures within or near the target volume, with LET val-
ues higher than those observed for passive scattering for
instance. Although it might be difficult to incorporate all
parameters influencing RBE, biologically motivated treat-
ment planning could at least be guided by LET, as suggested
by Grassberger et al.” Thus, it might be feasible to incorpo-
rate physics-related RBE effects using a single physics
parameter, the LET,. With a constant LETy values between
the entrance and the exit of the cell sample ranging from 2.2
to 8 keV/um, higher LET4 beyond 20 keV/um, and an aver-
age LET of 2-3 keV/um in a SOBP delivered to a xenograft
tumor ,for example, LET -dependent biological effects may
be observable with this proton beam platform. A final chal-
lenge will be to experimentally determine the LET, for the
range of energies instead of using only Monte Carlo and
PSTAR database. With carefully designed in vivo and in vitro
experiments it may be possible to explore a wide range of
LET, response and implement these radiobiological results
in clinical treatment planning system.

Several proton irradiation platforms were specifically
designed for radiobiology research. For example, Greubel
et al. adapted a tandem 14 MV van de Graaff accelerator to
accelerate protons up to 25 MeV. It has been used to study
the response of a head-and-neck squamous cell carcinoma
cell line to proton irradiation using a flank xenograft model'®

Medical Physics, 0 (0), xxxx

and the response of skin*' to proton microbeams with high
dose rates. A limitation of these studies, as well as our, is the
lack of the percentage depth dose measurement. We mea-
sured the lateral fluence of the beam with the CMOS sensor*®
compared to Geant4 and PSD function calculation, demon-
strating an excellent homogeneity and flatness, however, the
integral depth dose measurement in water of the 10-mm colli-
mated proton beam at 23.5 MeV would have been required
to fully characterize the proton beam and the validity of the
in-house treatment plan.”> The percentage depth dose will be
measured in a future study. Nevertheless, the nominal proton
beam energy was appropriately assessed as well as each
energy downstream Al thicknesses attenuator.

5. CONCLUSIONS

The fluence and energy characterization, the in-house and
Geant4 modeling demonstrate the feasibility of using an
existing cyclotron system to deliver a proton beam that is
suitable for radiobiology studies with the possibility to
explore a wide range of dose-averaged LET.
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Introduction

Summary: Charged particle therapy exploits proton or '2C beams to treat deep-seated solid
tumors. Due to the advantageous characteristics of charged particles energy deposition in matter,
the maximum of the dose is released to the tumor at the end of the beam range, in the Bragg peak
region. However, the beam nuclear interactions with the patient tissues induces fragmentation
both of projectile and target nuclei and needs to be carefully taken into account. In proton
treatments, target fragmentation produces low energy, short range fragments along all the beam
range, which deposit a non negligible dose in the entry channel. In '2C treatments the main
concern is represented by long range fragments due to beam fragmentation that release their dose
in the healthy tissues beyond the tumor. The FOOT experiment (FragmentatiOn Of Target) of INFN
is designed to study these processes, in order to improve the nuclear fragmentation description
in next generation Treatment Planning Systems and the treatment plans quality. Target ('®0 and
12C nuclei) fragmentation induced by —proton beams at therapeutic energies will be studied via
an inverse kinematic approach, where '®0 and '2C therapeutic beams impinge on graphite and
hydrocarbon targets to provide the nuclear fragmentation cross section on hydrogen. Projectile
fragmentation of '°0 and '>C beams will be explored as well. The FOOT detector includes a
magnetic spectrometer for the fragments momentum measurement, a plastic scintillator for AE
and time of flight measurements and a crystal calorimeter to measure the fragments kinetic
energy. These measurements will be combined in order to make an accurate fragment charge
and isotopic identification.

© 2019 Published by Elsevier GmbH. This is an open access article under the CC BY-NC-ND
license (http://creativecommons.org/licenses/by-nc-nd/4.0/).

Charged Particle Therapy (CPT) is a widespread technique to
treat deep-seated solid tumors. The advantageous depth-
dose deposition profile characteristic of charged hadrons
allows to precisely fit the dose release to the tumor volume,
while efficiently sparing the healthy tissues surrounding the
tumor. In addition, CPT is highly recommended in case of
radioresistant tumors because of the high Relative Biologi-
cal Effectiveness (RBE) of charged hadrons, particularly in
case of heavy ions such as Carbon and Oxygen.

Clinically, proton RBE is conventionally set to a constant
value of 1.1 despite of the experimentally demonstrated
RBE variations, which depend on both physical and biologi-
cal parameters. It has been hypothesized that an increase of
the proton RBE can be induced by the nuclear reactions of
the beam with the patient tissues (Tommasino and Durante,
2015): in inelastic interactions, in fact, several low energy
and high Z fragments can be produced. Target fragments
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3

have in fact significantly higher RBE values with respect to
protons.

In case of Z>1 ion beam therapy, nuclear fragmentation
is also responsible for the production projectile fragments,
which have a lower charge and mass, and consequently they
travel farther than the primary beam and produce a dose
tail beyond the Bragg peak position.

Experimental data on beam fragmentation (mainly '°0
and '2C) are scarce, while measurements of the target
fragmentation due to p-nucleus interactions are missing.
However, since the fragments contribution to the over-
all released dose can be significant, a new study of their
production cross sections is strongly needed to take their
contribution into account during the treatment planning
stage.

The goal of the FOOT (FragmentatiOn Of Target) exper-
iment (Patera et al., 2017) of INFN (Istituto Nazionale di
Fisica Nucleare) is to estimate both target and beam frag-
mentation cross sections to provide new data for medical
physicists and radiobiologists and to improve the new gen-
eration Treatment Planning Systems.

Experiment main goals and strategies

Due to kinematic reason, heavy fragments (Z > 3) are forward
emitted within a cone of 10° semiaperture with respect to
the beam axis, whereas light fragments are also scattered at
larger angles. Hence, the FOOT apparatus has been designed
with two different setups: an electronic experimental setup,
aiming to study heavy fragments, and an emulsion chamber,
able to measure light fragments at larger angles.

The electronic setup has been optimized to study heavy
(Z>3) target fragment production, aiming to provide:

o different fragments production cross sections
e charge Z and mass A fragments identification
o fragment energy spectra

The measurement of the target fragmentation induced by
protons is a challenging task due to the low energy and short
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Figure 1

range (~tens of um) of the produced fragments. For this
reason, an inverse kinematic approach will be implemented:
the fragmentation of tissue-like ion beams (mainly C and O,
which are the main constituents of human body) impinging
on a Hydrogen enriched target will be studied. As a result,
secondary fragments will have boosted energy and longer
range. By applying the Lorentz transformation, it will be
possible to switch from the laboratory frame to the *‘patient
frame’’ (Dudouet et al., 2013). To overcome the problems
concerning the construction of a pure Hydrogen target, two
different targets will be employed: one made of Carbon,
while the other of a hydrogenated material, such as C;H,.
Differential cross sections on Hydrogen will be calculated
by subtraction from the data obtained using a pure C target
(Dudouet et al., 2013) (Fig. 1).

To calculate the cross sections and to correctly identify
charge and mass of the secondary fragments, the detector
will measure their momentum p, kinetic energy Ey, time of
flight (TOF) and energy release AE. The charge can be in
fact identified by putting together the information from AE
measurements with TOF, while the mass can be retrieved by
p, TOF and E; through the following three equations:

p = mcgy (1)
Ex=mc*(y —1) (2)
Ey = \/pzc2 + m2c?2 — mc? (3)

where g8 and y are obtained from the TOF.

To achieve the requested resolution on cross sections
and particle identification, the main measurements perfor-
mances need to be the following:

a(p)/p~5%
o(Ex)/Ex~2%
o(AE)/ AE~3 —10%
o(TOF)/ TOF ~ 100ps
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Reconstruction of energy differential cross sections of C fragments in inverse kinematics for a '2C beam on C and C,H4

target (left panel) and on H obtained either by subtraction or directly on H target (right panel). Data have been obtained from

FLUKA simulations.
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Figure 2

Electronic experimental setup

Three different regions can be identified in the project of
the electronic setup (Fig. 2):

e Pre-target region. A thin plastic scintillator counter will
give trigger information and the TOF start time, while a
drift chamber will monitor the beam direction and posi-
tion. The target is placed immediately downstream the
drift chamber.

e Magnetic spectrometer region. Beyond the target, a tele-
scope of Silicon pixel trackers will reconstruct the vertex
position and provide the initial tracking. Then two cylin-
drical permanent magnets in the Halbach configuration
will provide the magnetic field (maximum value ~0.8T).
Two other layers of Silicon pixel trackers and a tele-
scope of Silicon microstrips will be placed between and
at the end of the magnets respectively. All these track-
ing elements will allow the measurement of fragments
momentum.

o Calorimeter region. A detector made of two orthogonal
planes consisting of plastic scintillator bars will measure
AE and TOF. Finally, the measurement of kinetic energy
is provided by a calorimeter made of BGO crystals.

In order to optimize the detector design and to study
its expected performances, Monte Carlo simulations have
been built using the FLUKA code (Ferrari et al., 2005; Bohlen
et al., 2014).

SCINTILLATOR

40 50 60 70 80 90 100 110 120 2

2D view of the detector produced with Flair, the FLUKA geoviewer.

Expected performances

A preliminary study of the detector performances on charge
and mass resolutions has been performed on the basis of the
FLUKA simulated data. The Z values, simply retrieved from
the energy released in the plastic scintillator, are presented
along with their resolutions in Table 1 for some selected
fragments ('H, “He, “Li, °Be, ''B, 2C and "N); these values
were obtained applying a AE resolution parametrized as a
function on the deposited energy and limited to the range
3—10%.

Having the possibility to determine at the same time E;,
TOF and p for each fragment, it is possible to reconstruct its
mass by coupling the measured quantities in three different
correlated ways: as an example, in the left panel of Fig. 3
it is reported the Nitrogen mass coupling the information
from E; and TOF with the above mentioned resolutions. To
improve the resolution, a global fit obtained with the Aug-
mented Lagrangian Method (ALM) (Hestenes, 1969) with the
mass obtained in all the three ways as constraints has been
applied (Fig. 3 right).

The achievable resolutions on mass determination for the
selected fragments are reported in Table 2.

Other goals of FOOT experiment

An emulsion cloud chamber will provide complementary
light fragments (Z < 3) measurements (De Lellis et al., 2011)
(Fig. 4). It will iprovide measurements of fragments emit-
ted up to 70° (mainly protons, deuterons, tritons, Helium
and Lithium ions). In this case, the pre-target region of
the electronic setup will monitor the incoming primary

Table 1  True and reconstructed Zvalues of the selected fragments, obtained from a FLUKA simulation of the detector.

Frag. L 9Be "B 12¢ 4N

yA 3 4 5 6 7

Ziree 3.02+0.08 4.05+0.10 5.06 +£0.12 6.08 £0.14 7.11+0.16
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Example of *N mass determined from the kinetic energy and TOF measurements (left panel) and determined by coupling

all the information from Ey, TOF and p and by applying both a x? cut and the ALM.

Table 2 True and reconstructed A values of the selected fragments, obtained from a FLUKA simulation of the detector.

Frag. L 9Be B 12¢c 14N
A 7 9 11 12 14
Avec 7.024+0.32 9.01+0.40 11.0140.50 11.98 +0.52 13.98+0.59
~ 10 cm _
Section 1 Section 2 Section 3
momentum

verti(ing

Chaie Id

Y

N
N

> — ] ==
300 um 1 mm Emulsion layer 1 mm
Emulsion layer Cor C,H, Pb layer

Figure 4

beam, while the emulsion chamber will act as both tar-
get and fragments detector: the first section, where target
layers (C or C;H4) are alternated with emulsion films will
reconstruct the interaction vertex; the second one, com-
posed of emulsion films will reconstruct the charge; the
last one, in which the emulsion films are interleaved with
Lead layers, will measure fragments energy and momen-
tum.

Scheme of the emulsion spectrometer detector.

In addition, data that will be acquired by means of the
electronic setup will be studied also in direct kinematics to
estimate projectile fragmentation cross sections, which are
required to improve nuclear reactions description in Treat-
ment Planning Systems.

Along with the study of cross sections relevant in CPT,
also the fragmentation induced by higher energy beams will
be investigated to provide data for space radioprotection.
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Conclusion

The FOOT goal is to experimentally measure target fragmen-
tation cross sections, aiming to improve the protontherapy
treatment quality. An inverse kinematics strategy will be
adopted to study target fragmentation and two experi-
mental setups are at present under development. FLUKA
simulations are currently employed for optimization and
performances studies. Along with target fragmentation,
FOOT will also study projectile cross sections which are of
great interest in heavy ion therapy. Moreover, by considering
the operation of FOOT at higher energies, useful results for
the development of radioprotection for long duration and
far from earth space missions could be achieved.
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