Résumé

Des campagnes de dépistage du cancer du sein sont menées chaque année pour les femmes de plus de 40 ans. La
mammographie s’est avérée €tre la modalité d’imagerie la plus efficace pour la détection du cancer du sein et la
technique la plus utilisée dans les programmes de dépistage. Les récents développements technologiques ont vu une
application étendue des techniques numériques, notamment la mammographie standard, la mammographie de
Contraste Spectrale, la tomsynthése mammaire et la tomographie par rayons X. Le besoin de controle qualité et
d’informations techniques sur la mammographie est essentiel. Les publications réglementaires actuelles et futures sur
I’exposition aux rayonnements ionisants a faible dose supposent implicitement la persistance d’un risque résiduel,
quel que soit le niveau de dose d’exposition. Dans la littérature, plusieurs théories ont été proposées pour expliquer le
risque biologique de cancer radio-induit d0 au dépistage, comme les mécanismes de radiosensibilité individuelle et
d’instabilité génomique. La dose glandulaire moyenne (DGM) est le facteur qui détermine le risque d’irradiation dans
les examens de mammographie, selon la Commission internationale de protection contre les radiations (CIPR). En
pratique, la DGM est obtenue en multipliant la dose a I’entrée en surface (DES) par des facteurs de conversion calculés
par des simulations Monte Carlo (MC) et publiés dans la littérature. La simulation MC est un outil puissant pour
estimer les grandeurs liées a la dosimétrie dans le cadre de la mammographie, car elle offre la flexibilité nécessaire
pour étudier I’influence d’une grande variété de spectres de rayons X et de caractéristiques du sein.

Cette étude vise a évaluer le risque d’effets stochastiques qui suivent 1’exposition a des faibles doses de rayonnement
en mammographie en proposant deux approches différentes. La premiére approche est basée sur le calcul de la DGM
en déterminant la DES et le Kerma dans I’air (kair) par des mesures expérimentales avec 1'utilisation de deux types de
détecteurs (OSL nanodots et AGMS-M+) et deux fantdmes mammaire standards le PMMA et le MTM 100, en outre,
les résultats expérimentaux servent a la validation des résultats de la plateforme GATE/GEANT4. En comparent les
résultats de simulation avec les mesures expérimentales en conclus que I’utilisation de la plateforme GATE/GEANT4
et I’OSL nanodots ont le potentiel d’étre des méthodes alternatives pour déterminer la DES, le kair et la DGM en
mammographie.

La deuxiéme approche est basée sur I’estimation du risque de cancer radio-induit pour les organes a 1’aide de la
plateforme GATE/GEANT4 en appliquant les directives marocaines de dépistage du cancer du sein par la technique
de mammographie numérique en prenant en compte deux vues (craniocaudale (CC) et médiolatérale oblique (MLO)),
en considérant la tranche d’age de 45-69 ans. Nous appliquons une nouvelle approche consistant a 1’utilisation des
fantdmes voxélisés féminin EVA et FASH 3 fusionnés avec un sein hétérogéne a trois couches avec différentes
épaisseurs pour estimer le risque d’incidence du cancer sur les organes et le calcul du risque effectif total. Ces résultats
montrent que le risque effectif de cancer radio-induit en utilisant un fantbme voxélisé et une distribution hétérogéne
du sein devrait étre pris en compte dans la pratique clinique pour fournir des niveaux de référence diagnostique (NRD).
Les résultats montrent aussi que la simulation Monte Carlo a été validée et peut étre utilisée pour optimiser la dose et
réduire le risque radiologique dans les applications cliniques de la mammographie.
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ABSTRACT

Breast cancer screening campaigns are conducted each year for women older than 40 years. Mam-
mography has been demonstrated to be the most effective imaging modality in breast cancer detection
and the most used technique in screening programs. Recent technological developments have seen
an extensive application of digital techniques including standard mammography, contrast-enhanced
mammography, breast tomosynthesis, and X-ray breast Computed Tomography (bCT). The need for
quality control and technical information on mammography is critical. Current and future regulatory
publications on exposure to low dose ionizing radiation implicitly assume the persistence of a residual
risk regardless of the level of exposure. In literature, several theories have been proposed to explain the
biological risk of radiation-induced breast cancer due to screening, such as the mechanisms of indivi-
dual radio-sensitivity and genomic instability. Mean glandular dose (MGD) is the factor determining
the radiation risk in mammography examinations, according to the International Commission of Radia-
tion Protection (ICRP). In practice, the MGD is obtained by multiplying the measured entrance surface
dose (ESD) by conversion factors computed by Monte Carlo (MC) simulations and published in the
literature. MC simulation is a powerful tool for estimating dosimetry related quantities in mammogra-
phy since it provides flexibility for studying the influence of a wide range of X-ray spectra and breast
characteristics.

This study aims to evaluate the risk of stochastic effects following exposure to low doses of radiation
in mammography by proposing two different approaches. The first approach is based on the calculation
of the MGD by determining the ESD and the air Kerma (kajr) by experimental measurements with

the use of two types of detectors (OSL nanodots and AGMS-M+) and two standard breast phantoms

iii



the PMMA and the MTM 100, in addition, the experimental results are used to validate the results of
GATE/GEANT4 platform. By comparing the simulation results with the experimental measurements,
it is concluded that the use of the GATE/GEANT4 platform and the OSL nanodots have the potential
to be an alternative method for determining ESD, ks and MGD in mammography.

The second approach is based on the estimation of organ risk of radiation-induced cancer using
the GATE/GEANT4 platform applying the Moroccan breast screening guidelines using digital mam-
mography (DM) technique taking into consideration two views (craniocaudal (CC) and mediolateral
oblique (MLO)), considering the age range of 45-69 years. We apply a new approach consisting of the
use of a female voxel phantom EVA and FASH 3 computational phantoms merged with three-layer
heterogeneous mammographic phantoms with various thicknesses to estimate the incidence risks of
cancer on organs and the calculation of the total effective risk. This finding shows that the effective
risk for radiation-induced cancer using voxel phantom and heterogeneous breast distribution should
be considered in clinical practice to provide diagnostic reference level (DRL). Results also show that
Monte Carlo simulation has been validated and can be used to optimize dose and reduce radiological

risks in mammography clinical applications.



RESUME

Des campagnes de dépistage du cancer du sein sont menées chaque année pour les femmes de
plus de 40 ans. La mammographie s’est avérée étre la modalité d’imagerie la plus efficace pour la
détection du cancer du sein et la technique la plus utilisée dans les programmes de dépistage. Les
récents développements technologiques ont vu une application étendue des techniques numeériques,
notamment la mammographie standard, la mammographie de Contraste Spectrale, la tomosynthese
mammaire et la tomographie par rayons X. Le besoin de contrdle qualité et d’informations techniques
sur la mammographie est essentiel. Les publications réglementaires actuelles et futures sur 'exposition
aux rayonnements ionisants a faible dose supposent implicitement la persistance d’un risque résiduel,
quel que soit le niveau de dose d’exposition. Dans la littérature, plusieurs théories ont été proposées
pour expliquer le risque biologique de cancer radio-induit di au deépistage, comme les mécanismes de
radiosensibilité individuelle et d’instabilité génomique. La dose glandulaire moyenne (DGM) est le fac-
teur qui détermine le risque d’irradiation dans les examens de mammographie, selon la Commission
internationale de protection contre les radiations (CIPR). En pratique, la DGM est obtenue en multi-
pliant la dose a I’entrée en surface (DES) par des facteurs de conversion calculés par des simulations
Monte Carlo (MC) et publiés dans la littérature. La simulation MC est un outil puissant pour estimer les
grandeurs liées a la dosimeétrie dans le cadre de la mammographie, car elle offre la flexibilitée nécessaire
pour étudier I'influence d’une grande variéte de spectres de rayons X et de caracteéristiques du sein.

Cette étude vise a évaluer le risque d’effets stochastiques qui suivent 'exposition a des faibles doses
de rayonnement en mammographie en proposant deux approches différentes. La premiere approche

est basée sur le calcul de la DGM en déterminant la DES et le Kerma dans air (kajr) par des mesures



expérimentales avec l'utilisation de deux types de détecteurs (OSL nanodots et AGMS-M+) et deux
fantdmes mammaire standards le PMMA et le MTM 100, en outre, les résultats expérimentaux servent
a la validation des résultats de la plateforme GATE/GEANT4. En comparent les résultats de simulation
avec les mesures expérimentales en conclus que I'utilisation de la plateforme GATE/GEANT4 et ’'OSL
nanodots ont le potentiel d’étre des méthodes alternatives pour déterminer la DES, le ki, et la DGM
en mammographie.

La deuxieme approche est basée sur 'estimation du risque de cancer radio-induit pour les organes a
I'aide de la plateforme GATE/GEANT4 en appliquant les directives marocaines de dépistage du cancer
du sein par la technique de mammographie numeérique en prenant en compte deux vues (craniocau-
dale (CC) et médiolateérale oblique (MLO)), en considérant la tranche d’age de 45-69 ans. Nous appli-
quons une nouvelle approche consistant a I'utilisation des fantomes voxélisés féminin EVA et FASH 3
fusionnés avec un sein hétérogene a trois couches avec différentes épaisseurs pour estimer le risque
d’incidence du cancer sur les organes et le calcul du risque effectif total. Ces résultats montrent que le
risque effectif de cancer radio-induit en utilisant un fantéme voxélisé et une distribution hetérogene
du sein devrait étre pris en compte dans la pratique clinique pour fournir des niveaux de référence
diagnostique (NRD). Les resultats montrent aussi que la simulation Monte Carlo a été validée et peut
étre utilisée pour optimiser la dose et réduire le risque radiologique dans les applications cliniques de
la mammographie.

Mots-clés: Simulation Monte-Carlo, GATE/GEANT4, AGMS-M+, DGM, OSL nanodots, Risque
e Lective.



LISTE DES ABREVIATIONS

Abréviations

Terme

2D deux dimension

3D trois dimension

ALARA As Low As Reasonably Achievable

BREP Boundary Representation

bCT breast Computed Tomography

CL Contralatéral

CCD Charge Coupled Device

CESM Contrast Enhanced Spectral Mammography
CNR Contrast to noise ratio

CT Computed Tomography

DES Dose d’entrée a la surface

DGM Dose Glandulaire Moyenne

FG Fraction Glandulaire

FOI Field Of Interest

FRD Facteur de rétrodiffusion

GATE Geant4 Application for Emission Tomography
Geant4 for GEometry ANd Tracking

IRM Imagerie par Résonance Magnétique
LM-OSL Linear modulation OSL

MC Monte Carlo

MD Mammographie digitale

MCNP Monte Carlo N-Particle

NHSBSP National Health Service Breast Screening Programme
OSL Optically Stimulated Luminescence
PENELOPE PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons
PMMA Polyméthacrylate de méthyle

PMT Tube photomultiplicateur

ROI Region of Interest

SNR Signal to noise ratio

TLD thermoluminescent dosimeters

TFT Thin-film transistor

VOXEL VOlume pixel

vs versus

vil



TABLE DES MATIERES

Remerciements

[Abstract]

Résume

Table des matieres

Liste des figures

Liste des tableaux

Introduction géneral

[Organisation de lathese|. . . . . . ... ... ... ... ..

Chapitre | |L’exposition radiologiqgue en mammographie

.2 Cancer du sein et mammographie| . . . . . . ... ..

IL.2.2  Role de la mammographie comme outil de depistage et de suivie| . . . . . . . .

I.2.3  Unite de mammographie du centre de sante de Settat et Berrechid . . . . . . .

I3  Eléments de la chaine de mammographie numérique|

IL3.1 Systeme de mammographie conventionnelle|

viil

Vii
Xiii
XX

XXIii



IL.3.2 Systeme de mammographie numerique| . . . . . ... ... ... ... ... .. 18

.4  Principe physique de la mammographie| . . . . . . ... ... ... . 0 L. 19
[[.4.1 Productiondesrayons X| . . . ... ... ... ... 19

I.4.2  Rayons Bremsstrahlung| . . . . . ... ... .. ... ... 0 . 20

4.3  Rayons caracteristiques| . . . . . . . . .. ... 22

[.4.4  Interaction des rayons X avec la matiere|. . . . . .. ... ... ......... 24
[4.4.1 Effet photoelectrique| . . . . . . . .. ... o o 24

[[.4.4.2 Diftusion Rayleigh| . . . ... ... ... ... .. ... . . 25

[.4.4.3 Diffusion Compton| . . . . . . . ... ... ... 26

4.5  Attenuation des rayons X dans lamatiere[ . . . . . . ... ... 28
L4511  Coeflicient d’attenuationde massel . . . . ... ............ 28

[[.4.5.2 Coeflicient massique d’absorption| . . . .. ... ... ... ... .. 29

[[.4.5.3 Coeflicient massique de transfert d’energie| . . . . . ... ... ... 30

.5  Qualite d'image en mammographie| . . . . . . . . ... ... 30
IL5.1 Efficacite quantique| . . . . . . . . ... 32

I.5.2 Rapport contraste-sur-bruit| . . . . . ... ... oL 32

I.5.3  Rapportsignal surbruit| . . . ... ... ... ... oo 32

.6  Quantites dosimetriques en mammographie| . . . . . . ... ... 0oL 33
Lol  Kermal. .. ... ... 33

IL.6.2 Dose absorbeel . . . . . ... ... 36

I.6.3  Dose equivalente et dose efficace| . . . . . . ... ... ... ... ... ... .. 36

6.4  Dose glandulaire moyenne| . . . . . .. ... ... ... 37

.7  La mammographie de point de vue radioprotection| . . . . . . ... ... ... ... .. 39
IL.7.1 Risques lies aux radiations| . . . . .. ... ... .. ... ... ... .. 39

I.7.2  Principe de la radioprotection | . . . . ... ... ... Lo oL 41
[I.7.2.1 Justification| . . . . . . . ... 41

[722  Timitationl . . . . . ... ... .. ... ... .. .. 43

{.7.2.3 Optimisation| . . . . .. . .. .. .. .. . 44

[[.7.2.4 Optimisation, la ligne directrice de ce travail|. . . . . ... ... ... 44

I.7.3  Risque efficace en mammographie| . . . . .. .. ... Lo o L. 46




Chapitre Il |L’évaluation de la dose en mammographie : dispositifs expérimentaux et

plateforme Monte Carlo GATE/GEANT4 51
IL1 Introduction] . . . . . . . . . . 51
1.2  Dispositifs experimentaux aspects generaux| . . . . . . . . . . . . ... ... 52

[.2.1  Fantomes equivalenttissus|. . . . .. ... . ... ... ... .......... 52
[L2.1.1  Fantomesstandardsl . ... ... ... ... ... ... ... . ... 52

[I1.2.1.2  Fantomes anthropomorphiques| . . . . . ... ... ... ... .... 54

I.2.2  Principaux dosimetres utilises en mammographie| . . . . . ... ... ... .. 55
[L2.2.1  Chambres d’ionisationl . . . . . ... .................. 55
[L2.2.2  Détecteurs semi-conducteurs| . . . ... ................ 56

[I.2.2.3  Detecteurs thermoluminescence (TLD){ . . . . . ... ... ... ... 57

[I1.2.2.4  Detecteurs a luminescence stimulee optiquement (OSL)[ . . . .. .. 57

.3 Dispositifs experimentaux disponiblesa 'ISSS| . . . .. ... ... .. ... ... ... 58
ML3.1  Fantomes MTM 1001 . . . . . . . . ... .00ttt 59
[L3.2 Fantomes standards en POLYMETHYL METHACRYLATE| . . . ... ... .. 60
I1.3.3  Fantomes anthropomorphiques|. . . . . ... ... ... ... ... ... ... 61
3.4 Deétecteur AGMS-M+| . .. ... ... ... .................... 61
3.5 Lesysteme Accu-Gold| . . . . . . ... ... .. ... ... ... ... 62
[L3.6 _ Detecteurs OSLnanodots| . . . ... ............ ... ... ...... 63
[I1.3.6.1  Proprietes de base de ALOz:C| . . .. ... ... ... ... ... ... 64

[l.3.6.2  Materiaux synthetiques utilises pour le dosimetre OSL] . . . . . . . . 65

[1.3.6.3  Aspects theoriques et pratiquesdes OSL] . . . . . ... ... ... .. 67
[L3.6.4  Modalites de stimulation| . . . . . ... ................. 68
[L3.6.5 Landauer OSL nanodots et le microStar reader. . . . . ... ... .. 68

14 Methode Monte Carlo : plateforme GATE/GEANT4| . . . . . ... ... .. ....... 73
I1.4.1  Un bref rappel historique| . . . . . .. ... ... ... ... ... .. ... . 73
[1.4.2  Plateforme GATE/GEANT4| . . . . . . . . ... ... ... ... .. ....... 73
143 Lelogiciel Geant4| . . . . . . . ... ... . . ... ... 75

1.4.4  Outils pour interagir avec la simulation : Actors| . . . ... ... ........ 77




4.5  Elements cles pour la mise en route de la plateforme GATE/GEANTY4 . . . . . 78

[1.4.5.1  Definition de la geometrie| . . . . . . . .. ... ... ... ... ... 78

[1.4.5.2  Definition de la physique| . . . . ... ... ... ... ........ 79

[L453  Deéfinitiondelasourcel . . . . . ... ... ... . ... .. .. .. 80

[I1.4.5.4  Definition des Actors dedies pour le calcul deladose| . .. ... .. 82

[Il.4.5.5  Definition des moyens d optimisation de la simulation| . . . . . . . . 84

[I.4.5.6 Methodes d optimisations disponibles dans la plateforme GATE/- |

GEANTA . . . . . . 85

I1.4.6  Fantomes numeriques anthropomorphiques comme outil de simulation| . . . . 89

[1.4.6.1  Fantomes stylises (mathematiques)| . . . . . .. ... ... ... ... 91

[Il.4.6.2  Fantomes numeriques voxelises| . . . . . .. ... ... ... ..... 92

[l.4.6.3  Fantomes Hybrid|. . . ... ... ... ... ... .......... 93

5 Conclusion] . . ... ... ... .. ... ... 96
Chapitre 111 |Validation de la plateforme Monte Carlo GATE/GEANT4 comme outil

d’évaluation de la dose en mammographie : Application des fantémes standards 97

ML1 Introductionl . . . .. ... ... ... ... .. ... 97

.2 Mesures experimentales | . . . . . .. ... ... ... . ... 98

MI21  Fantomes MTM100] . . . . . ... ... ... ... ... ... .......... 99

[lI.2.1.1 Kerma dans 'air (AGMS-M+vsOSL) . . . ... ... ... ...... 99

[lI.2.1.2  Dose d’entree a la surface (AGMS-M+vs OSL)[. . . . ... ... ... 100

MI2.2 Fantome PMMAl . . . . .. ... ... ... ... ... ... 103

[Il1.2.2.1 Dose d’entree a la surface (AGMS-M+)[ . . . . .. .. ... ... ... 103

[III.3  Validation de la plateforme GATE/GEANT4| . . . . . ... ... ... ... ....... 106

IMI.3.1 Caracterisation de la source : plateforme GATE/GEANT4| . . . . ... ... .. 107

[MI.3.1.1  Modelisation des spectres a rayons X (GATE), . . . ... ... .... 107

[M.3.1.2  Modelisation des spectres methode semi-empirique (IPEM) . . . .. 111

MI313 GATEVSIPEMU78l. . . . . oo i i 112

[M.3.1.4  Calcul de la distribution angulaire de la source| . . .. ... ... .. 114

[M.3.1.5 Nombre total de photons generes| . . . . .. ... ... ... ..... 116

III.3.2 Modelisation de la geometriedusein|. . . . . .. ... ... ... ........ 117




L4 Résultats de validation| . . . . . ... ......... ... ... . ..... .. ..... 120
[I.4.1 Kerma dans ['air (GATE vs IPEM et AGMS-M+)|. . . . ... ... ........ 120
II.4.2  Dose d’entree a la surface cas de MTM 100 (GATE vs OSL vs AGMS-M+)| . . . 121
II.4.3 Dose d’entree a la surface cas de PMMA (GATE vs AGMS-M+)[ . . ... .. .. 123

ML5> Conclusionl . . . ... ... ... ... .. ... 124

Chapitre IV |Validation de la plateforme Monte Carlo GATE/GEANT4 et application
des fantémes voxeélisés 126

V.1 Introduction] . . . . ... ... .. ... .. 126

[[V.2  Description de la geometrie voxelise dans la plateforme GATE/GEANT4| . . . . . . .. 127
[V.2.1 Fantomes voxelises a position debout : FASH3| . . . . .. ... ... ... ... 128
[V.2.2 Fantome voxelise a position couche : EVAl . . . . . . ... ... ... ... ... 131
V23 Modeleduseinl . . . . ... ... ... ... ... 134
I[V.2.4 Optimisation des geometries voxelisees| . . . . . ... .. ... ... ...... 134
IV.2.5 Parametre de Ja simulation| . . . . .. ........... .. ... ... ..., 136

[[V.3  Dose a 'organe : applications aux fantomes numeriques anthropomorphes voxelises| . 137
IV.3.1 Composition homogene dusein: EVA| . . . . ... ... ... ... ....... 137
IV.3.2  Composition homogene dusein : FASH3| . . .. ... ... ........... 139
IV.3.3 Composition homogene du sein (EVAvs FASH3)[. . . . ... ... ....... 140
IV.3.4 Composition heterogene dusein : FASH3|. . . . . ... ... .......... 142

[[V.4 Dose glandulaire et risque radiologique|. . . . . . . ... ... ... o o L. 145
IV.4.1 DGM cas de MTM 100 (GATE vs OSL vs AGMS-M+)[ . . . . . ... ... .... 145
[V.4.2  Variation de la DGM en fonction de I'epaisseur (AGMS-M+)|. . . . . . ... .. 149
IV.4.3 DGM (fantomes standards vs voxelises)| . . . . . ... ... .. ... ... ... 150
IV.4.4 DGM pour une composition heterogene dusein| . . . .. ... ... ... ... 151

[IV.5 Risque du cancer radio-induit] . . . . . . ... ... 152
[V.51 FantomeEVAI. . . .. ... ... ... ... 152
IV.5.2  Risque de cancer radio-induit pour le fantome FASH3|. . . . . . ... ... .. 154

[V.5.2.1  Glandularite et cancer radio-induitl . . . . . .. ............ 155




V53

Bibliographie




LISTE DES FIGURES

I Montrela structuredes seinsl. . . . . ... ... ... ... L 10
[2 Illustre 'Unite Terminale Ducto-Lobulaire (UTDL)| . . . .. .. .. ... ... .. ... 11
3 Le depistage par mammographie comprend les vues craniocaudale (CC) et mediolaterale |

oblique (MLO) du sein droit (R) et gauche (L). . . . . . ... ... ... ... ... ... 12

{4 Exemples de signes de suspicion sur des images de mammographie. Un groupe de mi- |

crocalcifications (a gauche) et une masse de tissu mou spiculee (a droite).| . . . . . . . . 13

[5 Photo du systeme Mammograph (Italray),(a) Hospital Hassan 2 (Departement de radio- |

logie), Settat, Maroc (b) Centre de Sante Urbain Hay Hassani Berrechid, Maroc/. . . . . 15
T 15
1Y 15
[6 Representation d’'un systeme de mammographie conventionnelle. (A) Mammographe, |
(B) plaques d'images et (C) lecteur de plaques. | . . . . . . .. ... ... .. ... 17

[7 Representation d un systeme de mammographie digitale. (A) moniteur attache au systeme, |

(B) appareil de mammographie et (C) detecteur digital. Le detecteur des systemes digi- |

taux est situe a l'interieur de 'appareil de mammographie, et n’est pas amovible.| . . . 17
(8 Architecture interne du detecteur d’un systeme de mammographie digitale indirect.| . 18
[9 Tubearayons X.| . . . . . . . 20
(10 Schema representatif de rayonnement de freinage.| . . . ... .. ... ... ... .. 21
(11 Production de rayonnement caracteristique,| . . . . . . . ... ... ... ... ..., 22

Xiv



[12  Le spectre d’emission d'un tube a rayons X pour une cible de molybdene avec une |
tension d acceleration de 28 keV par SRS-78. . . . . . ... ..o oL 23
[13  Schema representatif de 'eftet photoelectriquef. . . . . . . ... ... ... ... .... 24
(14  Diffusion Rayleigh.| . . . . ... ... .. 26
(15  TIllustration d’une interaction Compton| . . . . . . . ... ... ... L. 27
[16  Relation entre le kerma de collision (K*') et la dose absorbée (D) avec et sans CPE|. . . 35
[17  Le LAR dans le tissu de la vesicule biliaire pour les femmes agees de 40 a 70 ans en |
utilisant une equation lineaire| . . . . . . . . ... ... L Lo 47
[18 Le LAR dans le tissu du sein pour les femmes agees de 40 a 70 ans en utilisant une |
equation lineaire| . . . . . . . ... 47
[19  Le LAR dans le tissu thyroide pour les femmes agees de 40 a 70 ans en utilisant une [
equation lineaire| . . . . . . . ... 48
20 Le LAR dans le tissu Uterus pour les femmes agees de 40 a 70 ans en utilisant une |
equation lineaire| . . . . . . . . ... 48
21  Le LAR dans les tissus restants pour les femmes agees de 40 a 70 ans en utilisant une |
equation lineaire| . . . . . . . . . .. 49
22 Le LAR dans le tissu poumon pour les femmes agees de 40 a 70 ans en utilisant une |
equation lineaire| . . . . . . . ... 49
[23  Le LAR dans le tissu estomac pour les femmes agees de 40 a 70 ans en utilisant une [
equation lineaire.| . . . . . . .. L. 49
[24  Le LAR dans le tissu grand intestin le pour les femmes agees de 40 a 70 ans en utilisant [
une equation lineaire.| . . . . . .. ... 50
[25  Le LAR dans le tissu foie pour les femmes agees de 40 a 70 ans en utilisant une equation |
lineaire) . . . . . . . . 50
[26  a) Disposition du fantome ACR et b) Schema des structures (modele 156, Gammex-RMI [
Radiation Measurements Inc., Middleton, WL|. . . . . . ... ... ... ... ...... 53
[27  Fantome dessai developpe par Pachoud et al. [110] . . . . . ... ... ... ... ... 54
(28 Un TLD pour le corps entier (A), un TLD pour les extremites (doigts) (B) et un dispositif [

de mesure thermo-luminescence pour la determination de la dose (C). TLD, dosimetre |




129

Fantome MTM100 utilise pour le controle qualite des installations de mammographie :

details des structures presentes dans le fantome et utilisees pour calculer un score des-

criptif de la qualite de 'image.| . . . . . . . . ... ... L 59
[30  Les plaques de PMMA utilise pour le calcul de la dose a l'entree) . . . . . ... ... .. 60
[31  Montre le fantome de dosimetrie ATOM homme et femme utilise en mammographie| . 61
[32  Multi capteur AGMS-M+deRadcal| . . . ... ... ... ... ... ... .. . . 62
[33  Systeme de digitalisation Accu-Gold et son logiciel| . . . . . ... ... .. ... ... 63
[34  (a) Mesure de TL de la poudre d’Al,O3 :C irradiee avant et apres la lecture OSL et (b) [
mesure OSL stimulee par le vert de la poudre d’Al,O3 :C irradiee. Les mesures TL et |
OSL ont ete effectuees a I'aide d'un lecteur Risg TL/OSL-DA-15 avec des filtres Hoya |
U-340 devant la PMT. La poudre Al,O3 :C utilisee dans ces mesures est la méme que |
celle utilisee dans la fabrication des dosimetres LuxelTM (Landauer Inc.).| . . . . . . .. 64
[35  Structure cristalline de A1,03. . . . . . . ... 65
[36  Transitions electroniques possibles entre les niveaux d’energie du dosimetre pendant |
(a) I'irradiation et (b) les etapes de lecture| . . . . ... ... ... ... 0oL 66
P 66
1Y 66
[37  Schema de la procedure globale de lecturede 'OSL.| . . . . .. ... ... ... ..... 66
[38  Dosimetre InLight nanoDot de Landauer Inc montrant (a) I’element sensible ferme et [
(b) I'element sensible expose| . . . . . . ... 69
P 69
X 69
[39  Images du lecteur microStarTM| . . . . . . . . ... .. 70
40  Etalonnage dunanodots| . . . . ... ... .. ... ... ... 72
[41  Resume de l'architecture en couche de la plateforme GATE/GEANT4, . . . . . ... .. 75
[42  Le diagramme des categories de haut niveau de code Geant4. Le cercle ouvert sur les |
lignes de jonction represente une relation "d’utilisation”; la categorie a I'extremite du |
cercle utilise la categorie adjacente [136]] . . . . . . . . ... ... o oL 76




[43  Diagramme d'un espace de phase. Lorsque la particule (ligne verte) traverse le plan |
circulaire (bleu), 'energie, la position en rayon et en angle, et la direction donnee en |
angles sont enregistrees| . . . . . . . ... 85

{44  Le < job splitter > est utilise pour generer des fichiers macro non parametres et entierement |
resolus. Ainsi qu un fichier de soumission specifique a la plate-forme HT condor| . .. 88

45 L’architecturede STurml. . . . .. ... ... ... ... 90

[46  Modele mathematique ADAM et EVA|. . . . . . ... ... ... ... ... ... ... 91

[47  Fantomes de corps entier FASH et MASH : (a) vues frontales de FASH et MASH, et (b) |

[ versionvoxeliseede FASHet MASHI . . ... ... ... ... ... ...... ... 95

{48  Representation du dispositif experimental en utilisant AGMS-M+.| . . . ... ... ... 101

[49  Representation du dispositif experimental en utilisant OSL nanodots| . . . . . ... .. 102

[50  Calcul de la DES avec OSL (points bleus), la dose experimentale avec AGMS-M+ (points |
noirs) 26 KVp.| . . . . . 103

[51  Calcul de la DES avec OSL (points bleus), la dose experimentale avec AGMS-M+ (points |
noirs) 28 KVp| . . . .. 103

[52  Calcul de la DES avec OSL (points bleus), la dose experimentale avec AGMS-M+ (points |
noirs) 30 kKVp.| . . . . 103

[53  Calcul de la DES avec OSL (points bleus), la dose experimentale avec AGMS-M+ (points |
noirs) 32 kVp| . . . 103

[54  Le dispositif experimental pour le calcul de la DES avec des plaques de PMMA. . . . . 104

[55  Les valeurs DES obtenues par le detecteur AGMS-M+, en considerant une epaisseur de |
10 2 90 mm pour une chargede 32 mAs,|. . . . . . . ... 105

[56  Les valeurs DES obtenues par le detecteur AGMS-M+, en considerant une epaisseur de |
10 a 90 mm pour une charge de 50 mAs.|. . . . . . . ... 105

[57  Les valeurs DES obtenues par le detecteur AGMS-M+, en considerant une epaisseur de |
10 a 90 mm pour une chargede 80 mAs.[. . . . . . . ... ... Lo L. 105

[58  Representation schematique de la geometrie consideree dans le cadre de la simulation |
de Monte-Carlo d'untubearayon X| . . . .. ... ... ... ... ... ........ 107

[59  (a) Spectre filtre obtenu pour un couple anode-filtre Mo/Mo et une tension de 28 kV, (b) |
Spectre infiltre obtenu pour un couple anode-filtre Mo/Mo et une tension de 28 kV| . . 109



1 109
[60  (a) Spectre filtre obtenu pour un couple anode-filtre Rh/Rh et une tension de 28 kV, (b) |
Spectre infiltre obtenu pour un couple anode-filtre Rh/Rh et une tension de 28 kV,| . . . 110
Y 110
1Y 110
[61  (a) Spectre filtre obtenu pour un couple anode-filtre W/Rh et une tension de 30 kV, (b) |
Spectre infiltre obtenu pour un couple anode-filtre W/Rh et une tension de 30 kV,| . . . 110
L 110
1 110
[62  (a) Spectre filtre obtenu pour un couple anode-filtre W/Cu et une tension de 49 kV, (b) |
Spectre infiltre obtenu pour un couple anode-filtre W/Cu et une tension de 49 kV| . . . 111
Y 111
1Y 111
[63  Le spectre d’emission d un tube a rayons X pour une cible de molybdene avec une ten- |
sion d’acceleration de 26 kV pour SRS-78 et GATE Standard, Livermore, and Penelope |
PhysicsLists,| . . . . . . . . .. o 113
[64  Le spectre d’emission d un tube a rayons X pour une cible de molybdene avec une ten- |
sion d’acceleration de 28 kV pour SRS-78 et GATE Standard, Livermore, and Penelope |
PhysicsLists. |. . . . . . . . . 113
[65  Le spectre d’emission d’un tube a rayons X pour une cible de molybdene avec une ten- [
sion d acceleration de 30 kV pour SRS-78 et GATE Standard, Livermore, and Penelope |
PhysicsLists| . . . . . . . . 114
[66  Le spectre d’emission d’un tube a rayons X pour une cible de molybdene avec une ten- |
sion d’acceleration de 32 kV pour SRS-78 et GATE Standard, Livermore, and Penelope |
PhysicsLists,| . . . . . . . . 114
[67  Vue superieure de 'ouverture du collimateuren3D). . . . .. .. ... ... .. .... 115
[68  Vue 2D pour le calculer de l'angle 0. . . . . . . .. ... ... o o000 116
[69  La geometrie adoptee pour les simulations GATE, selon les vues de-dessus et de profil| 118
(70  Ilustrations 3D et 2D de la distribution de dose deposee dans le fantome du sein,. . . . 119




[71  Comparaison entre la DES avec OSL (points bleus), la dose experimentale avec AGMS- |
M+ (points noirs) et les resultats MC (points rouges) pour 26 kVp.| . . . . . . . ... .. 122

[72 Comparaison entre la DES avec OSL (points bleus), la dose experimentale avec AGMS- |
M-+ (points noirs) et les resultats MC (points rouges) pour 28 kVp.| . . . . . .. ... .. 122

[73  Comparaison entre la DES avec OSL (points bleus), la dose experimentale avec AGMS- |
M-+ (points noirs) et les resultats MC (points rouges) pour 30 kVp,| . . . . ... ... .. 122

[74  Comparaison entre la DES avec OSL (points bleus), la dose experimentale avec AGMS- |
M-+ (points noirs) et les resultats MC (points rouges) pour 32 kVp, . . . . ... ... .. 122

[75  Lesvaleurs DES obtenues par la simulation GATE et le detecteur AGMS-M+, en considerant |
une epaisseur de 10 a 90 mm pour une chargede 32mAs|. . . . . . ... ... ... .. 123

[76  Lesvaleurs DES obtenues par la simulation GATE et le detecteur AGMS-M+, en considerant |
une epaisseur de 10 a 90 mm pour une chargede 50 mAs.| . . . . . . ... ... ... .. 123

[77  Lesvaleurs DES obtenues par la simulation GATE et le detecteur AGMS-M+, en considerant |
une epaisseur de 10 a 90 mm pour une chargede 80 mAs|. . . . . . .. ... ... ... 124

[78  Fantome sans sein coupe en utilisant 'image J.| . . . . . . ... ... ... .. ... 128
[79  Fantome avec sein compresse fusionne avec le fantome FASH3,| . . . . . ... ... .. 130
[80  Fantome avec sein compresse fusionne avec le fantome EVA| . . . . . .. ... ... .. 132
[81  Principe de la replication d’'un volume dans GEANT4. . . . . .. ... ... ... ... 135
[82  Systeme de replication suivant deux axes et de parametrisation suivant le troisieme |
pourunvolume <nested > . . ... . ... ... 136

[83  Montre les variations de la dose a 'organe mesurees par le fantome EVA pour le vue CC.[137
[84  Montre les variations de la dose a I'organe mesurees par le fantome EVA pour le vue |
CCet CC+MLOJ . . L o e 138

[85  Montre les variations de la dose a ['organe mesurees par le fantome FASH 3 pour la vue |
I 1 139
[86  Montre les variations de la dose a 'organe mesurees par le fantome FASH3 pour le vue |
CCetCC+MLOJ . . . . . o 140

[87  Demontre I'effet de la glandularite sur la dose a I'organe pour une mammographie de [

depistage.. . . . . . . L 143




[88  Demontre 'effet de la glandularite sur la dose a 'organe pour une mammographie de |
depistage.. . . . . . . 144
[89  Dose glandulaire moyenne (DGM) mesuree avec GATE comparee a AGMS-M et OSL [
pour differents kVp en (a) ; Dose glandulaire moyenne (DGM) mesuree avec GATE com- |
paree a AGMS-M et OSL pour differents mAsen(b)|. . . . . ... ... ... ... ... 146
Y 146
1Y 146
[00  Montre les DGM pour des differents fantomes.| . . . . . . ... .. ... ... ... ... 150
[91  Montre les DGM pour les difterentes fractions glandulaires|. . . . . ... ... ... .. 151




LISTE DES TABLEAUX

1 Liste des facteurs de ponderation des tissus de la publication 103 de la CIPR (2007)| . . 37
[2 Resume les essais randomises communs sur le depistage mammographique du cancer [
[ duseint . . . . .. 42
3 LAR sur la duree de vie pour les tissus ayant recu une dose de rayonnement pendant la |

| mammographie de depistage pour chaque age feminin, tel qu'indique dans le tableau |

| 12D-1 du rapport BEIR-VII (NAS, 2006).| . . . . . . . . . . ... 46
{4 Les doses pour les caracteristiques de tube a rayon X de Italray pour le filtre Mo/Mo |
| pour une energie 28 kVp et une CDA de 0.3 mm Al etune mAsde32| . . ... ... .. 71
[5 Listes de physique adaptees aux applications medicales [68].| . . . . . . ... ... ... 80
[6 Mise en ceuvre de modeles physiques des bibliotheques d’interaction electromagnetique |

| a faible energie Livermore (emlivermore), Penelope (empenelope) et Standard (emStan- [

| dard).| . . . . e 81
[7 Les resultats experimentaux de K, et leurs differences.|. . . . . . ... ... ... ... 99
(8 Details geometriques des quatre configurations anode-filtre considerees dans la simu- |
[ TationdeMonte-Carlo] . .. ... ...... ... ... ... ... . ... .... 108

[0 Tableau montre le nombre genere en GATE et son facteur correctif pour la source 28 |

| kVpet32mAs,. . . . . 117

[10  Composition elementaire en masse des tissus mammaires selon Hammerstein et al. |

| (TOT0) TI00T] « « v e e e e e e e 118

xx1



11 La comparaison de simulation Monte Carlo avec les resultats experimentaux et les |
resultats semi-empiriques de Kyj, et leurs differences,| . . . . . . . . ... ... 121
(12 Masses d’organes/tissus pour le fantome voxelise FASH 3 [225]| . . ... ... ... .. 129
(13 Masses d'organes/tissus pour le fantome EVA [226]] . . . . . . ... ... ... ... .. 133
[14  Dose aux organes resultant d’'un examen complet de la mammographie, en vue CC, |
pour un spectre de rayons X Mo/Mo 28 kVp calcules par la plateforme GATE/GEANT4., 141
[15 Evaluation des coefficients de conversion, CDA et DGM pour différent kVp/. . . . . . . 147
[16  Evaluation des coefficients de conversion, CDA et DGM pour différent mAs/| . . . . . . 147
(17 Comparaison des DGM affiches par le mammographe Italray et mesures par AGMS-M+.| 148
(18  Calcul du DGM, en considerant une epaisseur de seinde 10290 mm, . . . . ... ... 149
[19  Risque d’incidence du cancer (cas/10°) chez les femmes marocaines agées de 45 a 69 ans, |
pour 'examen de mammographie avec un tube a rayons X de 28 kV pour le fantome EVA [153
[20  Risque d’incidence du cancer (cas/10°) chez les femmes marocaines agées de 45 a 69 ans, |
pour 'examen de mammographie avec un tube a rayons X de 28 kV pour le fantome |
FASH3] . . . . 154
[21  Comparaison du risque d’incidence du cancer (cas/10°) pour le sein hétérogene) . . . . 156
[22 Comparaison du risque d’incidence du cancer (cas/10°) pour les seins hétérogenes de |
differente epaisseur.| . . . . . . ... 157
[23  Risque d’incidence du cancer (cas/10°) chez les femmes marocaines agées de 45 a 69 ans, |

pour 'examen de mammographie avec un tube a rayons Xde 28 kV|. . . . . . ... .. 159




INTRODUCTION GENERAL

Contexte

Le cancer du sein est le type de cancer le plus frequent chez les femmes avec 10.414 nouveaux cas de
cancer du sein qui ont été diagnostiqués ou Maroc en 2019. La détection, le diagnostic et le traitement
précoces sont importants pour le pronostic, et des programmes de dépistage du cancer du sein au sein
de la population ont été mis en place dans de nombreux pays.

La méthode d’examen standard actuelle est la mammographie numérique, car il est actuellement la
technique la plus performante pour la détection précoce du cancer du sein chez les femmes asymptoma-
tiques. Toutefois, la mammographie utilise des radiations ionisantes, donc le risque de cancérogenese
sous leffet cumulatif des radiations peut étre associé pour la glande mammaire et aussi les autres or-
ganes exposés [1]. En plus du fait que le groupe cible de la procédure est constitué de femmes en bonne
santé a déclenché une discussion approfondie sur les risques possibles associés a ces examens, en par-
ticulier le cancer du sein radio-induit, et certaines etudes risques-bénéfices ont éte rapportées.

Sur le plan dosimeétrique, La dose glandulaire moyenne, (DGM) est la quantité dosimétrique re-
commandée utilisée pour exprimer le risque radiologique lors d’'une mammographie de dépistage [2]
[3]. Cependant, certaines limites ont été identifiées dans I'utilisation de cette mesure. Premiérement, la
DGM r’inclut que la dose de rayonnements du sein examineé, ignorant la dose de rayonnement recue
par les tissus corporels en raison des rayonnements diffuses. Deuxiemement, ’age de I'individu, qui
a une incidence sur la radiosensibilité des tissus, n’est pas pris en compte dans le calcul des DGM.

Troisiemement, les données générées par les DGM (mGy) sont tres techniques et sont influencées par les



recents développements technologiques ont vu une application importante des techniques numeriques
a la mammographie.

Depuis ces dernieres années, de nombreuses avancées ont été observées dans le domaine de 'ima-
gerie de sein :

— La mammographie numérique 2D utilise un détecteur numeérique au lieu du film a écran fluo-
rescent. Il acquiert et enregistre une image numeérique du sein qui est stockée électroniquement
plutét que sur un film. Chaque pixel est donc une moyenne des informations obtenues a tra-
vers toute I’épaisseur du sein. Cette méthode électronique permet de stocker et de partager les
images plus facilement que la mammographie sur film et les algorithmes de traitement d’image
permettent de manipuler le contraste des images.

— La tomosynthese mammaire est une nouvelle technique permettant une imagerie tridimension-
nelle en coupe de la glande mammaire. D0 il améliore la détection des cancers dans les seins
denses et la sensibilité de la mammographie pour la détection d’anomalies subtiles telle que les
distorsions architecturales ou les asymeétries de densite.

— L’angiomammographie oula mammographie de Contraste Spectrale (CESM) est un autre dévelop-
pement récent de la mammographie couplant une imagerie du sein par rayons X et I'utilisation
de produits de contraste iodé intraveineux. Elle permet d’obtenir a la fois des informations mor-
phologiques similaires a la mammographie et des images fonctionnelles de perfusion tumorale.

— Latomographie par rayons X (bCT) une méthode alternative qui utilise généralement un detecteur
a écran plat et un large faisceau de rayons X pour générer des images 3D du sein. Contrairement
a la tomographie traditionnelle, ici seul le sein est exposé au faisceau de radiations [4]. Cela per-
met a la fois d’ameéliorer la qualité de I'image et d’épargner au reste du corps de la patiente une
exposition inutile aux radiations.

Durant plusieurs années, de nombreux groupes d’experts ont publié difféerents actes proposant des
principes pour le bon pratique en mammographie; seuls les principaux groupes internationaux sont
mentionnes ici :

— L’American Association for Physicists in Medecine (AAPM)[5] fondée en 1958, en est une organi-

sation scientifique et professionnelle qui regroupe environ 7000 scientifiques. Le but de cette as-
sociation est d’ameéliorer les pratiques cliniques utilisant des rayonnements ionisants (pas seule-

ment la mammographie) de maniere a améliorer la qualité mais aussi assurer une plus grande



surete de ce type de diagnostic. Les publications TG- 35, 195, et 282 sont considérés par tous
comme des documents de référence en assurance qualité en mammographie [6]-[8].
L’International Committee on Radiological Units (ICRU) fondé des 1928 s’est donné pour premiere
mission de proposer des unités de mesure reconnues internationalement et utiliser dans le cas
d’applications médicales entre autres [9]. Dans le cas de mammographie, la publication ICRU 82
propose une méthodologie de calcul de la dose de rayonnement delivrée a la glande mammaire
aussi que la publication ICRU 74[10].

The Institute of Physics and Engineering in Medicine (IPEM) a éte créée dans les années 1995 afin
d’étudier les avancées dans tous les aspects de la physique et I'ingénieure dédiée a la médecine.
Cette organisation regroupe des membres provenant du secteur de la sante, des universiteés et
de l'industrie, et permettant la mise en commun des connaissances dans le domaine. La publi-
cation IPEM Report 89 est considéré comme le document de référence en assurance qualité en
mammographie ou Royaume-Uni [11].

L’Agence internationale de I’énergie atomique (AIEA), Créée par les Nations unies en 1957,
I’AIEA est tenue de contribuer au développement des utilisations civiles de I’énergie nucléaire.
Il soutient des activités visant a éduquer et former des professionnels sur tous les aspects liés a
la dosimeétrie des patients et a la radioprotection dans ’Afrique a travers des projets tels que le
RAF 6053 et RAF 9067. Aussi que 1’élaboration des guides d’établissement des programmes de
contréle qualité en imagerie meédicale tel que le rapport n® 457 [12].

L’American College of Radiology (ACR), fondé en 1923, son objectif principal est de servir les
patients et la sociéteé par le pouvoir de faire progresser la pratique, la science et les professions de
soins radiologiques. Les manuels ACR de controle de qualité est considéré comme les documents
de réeférence en assurance qualité en mammographie [13], [14].

La Commission internationale de protection radiologique (CIRP) est responsable des quantités
physiques et opérationnelles de base de dosimeétrie [15].

Des autres organisations comme la Commission européenne, dont les publications ont fourni de

materiel utile dans le méme contexte [16].



Motivation

Le cancer du sein est tres répandu; c’est une maladie qui provoque de I'anxiété et de I'ambiguité
dans la vie des victimes. Il frappe au hasard et lorsque des examens de routine sont effectués, il est
impossible de prévoir si le patient est affecté avant que les résultats ne soient fournis. Par conséquent,
chaque examen de routine doit étre approfondi et précis. L’ambiguité des résultats de la radiographie
augmente avec la densité des seins et si les systemes de mammographie ont une sensibilité relati-
vement bonne pour les femmes aux seins moins denses, les femmes aux seins denses connaissent
une importante réduction de la sensibilite. En outre, les femmes ayant des seins denses sont plus
predisposées a développer un cancer du sein. Il faut donc développer des outils pour accroitre 'effi-
cacite des équipements de diagnostic du cancer du sein.

Il est maintenant bien accepté que la bonne pratique diagnostique de mammographies est fortement
liée a la qualité technique et aux compétences de ceux qui enchainent I’acte diagnostic, c’est pour cela
notre approche peuvent servir a informer les professionnels de la santé intéresseés par la radiographie
sur la radioprotection, en transmettant correctement les résultats obtenus aux patients, aussi due 1’ab-
sence des niveaux de référence diagnostic (NRD) ou Maroc pour la mammographie qui se considere non
seulement regrettable, mais constitue également un facteur limitant 'application du principe ALARA
recommandeé par le comité international de radioprotection. Les efforts doivent étre faits pour comme
premiere démarche la construction des NRD pour chaque établissement puis les généraliser pour tout

le pays.

Justi [cation

Les techniques de mammographie, comme toutes les autres techniques d’imagerie, connaissent ac-
tuellement de nombreux changements par exemple la mettre en valeur de 'imagerie numérique, la
réduction de la dose de rayons X et ’analyse d’images assistée par ordinateur, mais aussi et surtout
dans les contraintes appliquées du point de vue légal et en ce qui concerne I’assurance qualiteé.

La loi n® 142-12 qui était publiée en 2014 par ’Agence Marocaine de Streté et de Sécurité Nucleaires
et Radiologiques (AMSSNuR) apporte plusieurs avancer en matiere de strete et de sécurite nucléaire
en radiologie, aussi en ce qui concerne la radioprotection et notamment 1'utilisation de rayonnement

ionisant dans les pratiques meédicales. L’ancienne réglementation avant 2014 mit la responsabilite de



la radioprotection du patient sur le médecin realisateur de I'acte, c’était alors la loi 142-12 avec les
avancées qu’il apporte, assigne cette responsabilité a AMSSNuR, parmi les missions de L’AMSSNuR
c’est la mise en place des réglementations législatives que ca soit des décrets, des arrétés ou des pres-
criptions techniques. Aussi la décision de I'exigence du recours ou radiophysicien dans les actes que
ca soit les actes diagnostiques (conventionnel ou interventionnel) ou thérapeutique. La directive de
I’étude realisee par AMSSNuR en 2019 a pour but de former et qualifier des personnes, conformément
aux orientations de la loi n® 142-12 et les recommandations de ’AIEA.

Le controéle des doses délivrées aux patients peut se faire par deux méthodes :

— Par mesure a I'aide d’instruments dosimétriques diment calibrés tels que les dosimetres ther-
moluminescents (TLD), les dosimetres luminescence stimulée optiquement (OSL), chambre d’io-
nisation et films GafChromic.

— Par calcul de la dose a 'organe utilisant les méthodes de Dance et al.[17], Wu et al. [18]et Boone
et al. [19]affiché par la console de 'unité de mammographie numeérique.

Les techniques Monte Carlo peuvent constituer un outil de calcul puissant dans le cas du transport
des particules. L’utilisation des simulations de Monte Carlo dans la recherche en imagerie médicale
est tres répandue en raison de sa flexibilite et de sa capacité a estimer des quantites difficiles a me-
surer empiriquement. Différents codes basés sur ces techniques ont d’ailleurs éteé utilisés pour définir
les grandeurs dosimétriques requises pour l'utilisation dans les différentes techniques d’imagerie de
sein. Des codes tels que GEANT4 [20] , EGS et EGS nrc [21] ou PENELOPE [22] mais aussi MCNP5
[23] et MCNPX [24], sont utilisés par difféerents groupes afin de calculer de nombreux parametres et
notamment des distributions de dose.

Le bon déroulement d’un acte diagnostic par mammographie passera donc obligatoirement par une
connaissance la plus précise possible des éléments utilisés lors de la délivrance de la dose, c’est-a-dire
la dose glandulaire moyenne, la dose a 'entrée en surface et le kajr. En plus, la variation de la DGM
en variant I’épaisseur du sein aussi que la dose aux différents organes en considérant une acquisition
typique de mammographie.

En mammographie, la connaissance de la répartition de I’énergie des photons (spectre des rayons X)
produits par le tube a rayons X est importante pour 'optimisation du systeme d’imagerie [25], [26], la
dosimeétrie du sein [19], [27] la microdosimétrie [28], et la radioprotection. Aussi pour le développement

de nouvelles modalités d’imagerie [29], il est fondamental d’utiliser un spectre de rayons X adéquat, qui



peut étre obtenu par des mesures par un spectrometre ou par des codes de modeélisation. En raison de
la complexité des mesures spectrales, plusieurs codes informatiques ont été développés pour calculer
les spectres de rayons X en fonction des parametres du tube a rayons X (kVp, angle de la cible, filtre,
distance foyer-détecteur, etc.). En particulier, deux types de codes ont été largement utilisés : les codes

semi-empiriques [30] [31]et les codes basés sur les méthodes MC [32].

Objectifs

La mammographie est une procédure radiographique peu couteuse, rapide et moins ionisante pour
I'examen des seins. Toutefois, comme tous les examens radiologiques, cette procédure présente plu-
sieurs inconvénients : elle peut avoir des effets stochastiques et il est essentiel d’établir que, pour
les seins denses, une forte dose de rayonnement est délivréee pour fournir des images. Au cours des
derniéeres années, une tendance a ’extension et a la réalisation de protocoles est apparue et des groupes
de recherche proposent leurs modeles et méthodes (Sechopoulos, 2015 [33]; Baptista, 2015 [34] ; Fedon,
2018 [35]). Il existe trés peu de publications dans la littérature qui utilise deux méthodes expérimentales
et la simulation pour étudier la dose absorbée en mammographie.

L’objectif principal de notre recherche est de créer une dosimétrie personnalisée capable d’évaluer la
dose en mammographie pour difféerentes conditions anatomiques : les fantomes en PMMA et le fantome
mammaire standard > MTM100 ” exécuté avec 'appareil de mammographie Italray puisque les valeurs
dosimétriques sont affectées par la forme du sein, les mateériaux adoptes, I’épaisseur du sein, et la source
polychromatique de rayons X.

D’autre part, la nouvelle législation de la Commission européenne souligne le droit du patient a
étre informé du risque de rayonnement X associé aux examens radiologiques. Ceci est particulierement
important pour les pratiques de dépistage dans lesquelles des personnes en bonne santé sont examinées.
De nombreux pays disposent d'un programme national de mammographie de dépistage organiseé avec
des recommandations différentes. Le risque de radiation lié a la mammographie de dépistage est un
point essentiel pour la justification du dépistage. Actuellement, il existe peu de publications qui donnent
des méthodes permettant d’estimer le risque lié a la mammographie de dépistage ; de méme, il n’existe
pas des données qui pourraient étre facilement comprises par les patientes marocaines. Cette these vise
donc a proposer une méthode d’évaluation et de communication du risque de cancer radio-induit lie

aux mammographies de dépistage.



Pour cela, les objectifs opérationnels sont les suivants :

Etude de la dose & I'entrée en surface (DES) pour comparer la simulation Monte Carlo utilisant
le code GATE avec des mesures expérimentales.

L’évaluation de I'utilité de I'utilisation des OSL nanodots dans le programme d’assurance qualité
comme dosimetres alternative pour la mammographie.

La création d’'une dosimétrie personnalisée capable d’évaluer la dose glandulaire pour différentes
épaisseurs de sein.

Modélisation de la source des rayons X pour different combinaison anode filtre pour la plate-
forme GATE/GEANT4 et validation de ce modele par rapport a IPEM 78 .

Evaluation et optimisation de la dose en fonction des parametres d’exposition afin de réduire les
risques radiologiques lors des mammographies cliniques.

Comparaison de génération du spectre des rayons X par les listes de physique Livermore, Stan-
dard et Penelope dans la plateforme GATE/GEANT4.

L’Analyse de la distribution de I’énergie et de la dose dans le volume total en 2D et 3D lors de
I'irradiation par mammographie.

Utilisation d’un fantome dosimétrique anthropomorphe permettant de réaliser des mesures de
distribution de dose dans les différentes tissues.

Evaluation de la dose & I'organe chez les fantomes FASH 3 et EVA par la plateforme GATE/-
GEANT4 pour la mammographie.

Estimation du risque de cancer radio-induit pour la mammographie numeérique.

Organisation de la thése

Cette these est structurée en quatre chapitres. Outre la premiere partie qui présente une introduction

générale ainsi que le cadre dans lequel la these a été realisée, mets en évidence notre motivation en

expliquant les choix effectués et en énumérant les objectifs; et la derniére partie qui présente une

conclusion qui est extraite de ’analyse des chapitres 1, 2,3 et 4, aussi, elle décrit les développements

futurs possibles. Les différents éléments seront répartis comme suit :

Le chapitre 1  L’exposition radiologique en mammographie  :Dans ce chapitre, des informa-
tions générales sur le cancer du sein et le sein féeminin sont abordées. Ces informations aident

a comprendre 'effet des variations normales de ’anatomie des seins, en particulier la densité



et la taille des seins, sur la dosimétrie des rayonnements. La présentation de la mammographie
en genéral : le contexte et le déroulement de ’examen. On décrira de maniere détaillée les pa-
rametres dosimeétriques associés, la maniere de les obtenir ainsi que les principes physiques pour
ce type de traitement.

Le chapitre 2 L’évaluation de la dose en mammographie : dispositifs expérimentaux et pla-
teforme Monte Carlo GATE/GEANT4  : Ce chapitre présente la caractérisation de certains
dispositifs de dosimeétrie comme I’ OSL nanodots, et TAGMS-M+ ainsi qu'une mise en place des
fantomes standard et anthropomorphique, en plus de la définition de quelques notions essen-
tielles en simulation Monte Carlo et aborde les outils de simulation de la plateforme GATE/-
GEANTH4. 1l traite ensuite les travaux menés sur la conception du systeme de mammographie.
Le transport des particules et le calcul de dose est présenté avec un intérét particulier dans ce
chapitre.

Le chapitre3  Validation de la plateforme Monte Carlo GATE/GEANT4 comme outil d’évaluation
de la dose en mammographie : Application des fantomes standards  : Ce chapitre analyse les
résultats obtenus au département de radiologie de ’hopital Hassan 1, a Settat, Maroc. Ce chapitre
décrit une activite complémentaire réalisee dans le domaine de la dosimétrie clinique du sein.
Une comparaison entre les différents résultats est également effectuée dans ce chapitre aussi que
la validation la plateforme GATE/GEANT4 par les doses calculées pour des différents types de
dosimetres et de fantomes standard. Une comparaison du spectre de rayon X entre la simulation
et I'outil IPEM 78 est réalisée dans ce chapitre.

Le chapitre 4  Validation de la plateforme Monte Carlo GATE/GEANT4 et application des
fantomes voxélisés  : Ce chapitre comprend le calcul du risque en fonction de la dose glan-
dulaire moyenne pour des fantomes standard et voxélisés. Aussi que le développement d’une
meéthodologie pour I'estimation du risque de cancer du sein radio-induit baseé sur I’estimation de
la dose par la méthode Monte Carlo qui sera appliqué aux fantomes voxélisés EVA et FASH 3

fusionnés avec un fantome de sein hétérogene.



CHAPITRE I

L'EXPOSITION RADIOLOGIQUE EN
MAMMOGRAPHIE

1.1 Introduction

Ce chapitre comprend les éléments de base sur lesquels repose la mammographie et qui représentent
une partie importante dans la construction et le traitement de la problematique mis en avant dans ce
travail de these. En effet dans ce chapitre ces éléments sont organisés en trois parties, la premiere est
portée sur la probléematique du cancer du seins et comment la mammographie joue un réle majeur
comme outil de diagnostic majeur de la part qu’il fournit une bonne qualite d’image et un aspect do-
simeétrique plus au moins optimisé. La deuxieme décrit les principaux composants utilisés dans les ser-
vices de mammographie auxquels sont appliquées les technologies de mammographie conventionnelle
et de mammographie numeérique. La troisieme expose les principes physiques des modalités d’imagerie
mammaire, y compris la mammographie, la tomosynthese, et la tomographie par rayons X (bCT). La
derniere section de ce chapitre est consacrée aux principales grandeurs utilisées dans la dosimeétrie du

sein et le calcul de risques d’irradiation associés a un examen de mammographie.



CHAPITRE I. L’EXPOSITION RADIOLOGIQUE EN MAMMOGRAPHIE

.2 Cancer du sein et mammographie

1.2.1 Anatomie du sein

Le sein de la femme mature est situé sur la paroi thoracique anteérieure [36]. La base du sein s’étend
du niveau de la deuxieme a la sixieme cote longitudinalement, et entre la limite du sternum et la ligne
axillaire moyenne transversalement, figure 1. La majorité du tissu mammaire est généralement située
dans son quadrant latéral supérieur. La structure interne du sein est similaire pour toutes les femmes.
Cependant, sa taille et sa forme different en fonction de nombreux facteurs : la nationalitée ou 'ori-
gine ethnique, le régime alimentaire, I’age, le statut de la parité féminine et le statut ménopausique.

noindent Les seins sont asymeétriques et ne contiennent aucun muscle, ils sont soutenus par des liga-
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FIGURE 1 — Montre la structure des seins.

ments et ils sont constitués d’une glande mammaire, de tissu conjonctif contenant des vaisseaux san-
guins lymphatiques, de collagene et de tissu graisseux. C’est ce tissu graisseux qui leur donne forme
et volume, recouvert par la peau, ils possedent en leur centre une zone pigmentée appelée aréole, qui

entoure le mamelon (orifice d’éjection du lait). La glande mammaire est constituée de 15 a 25 lobes
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CHAPITRE I. L’EXPOSITION RADIOLOGIQUE EN MAMMOGRAPHIE

qui contiennent 10 a 100 lobules qui possedent un certain nombre d’acini, ou le lait et les hormones
sont produits. L’unité fonctionnelle du sein est connue sous le nom d’Unité Terminale Ducto-Lobulaire
(UTDL) qui est composée d’un acinus, d’'un canal terminal intralobulaire et d'un canal extralobulaire,
figure 2. Les acini et les canaux sont formés d’une cellule épaisse de couche épithéliale entourée d’une
couche myoépithéliale et d’'une membrane basale. La fraction de tissu glandulaire dans le sein est ap-

pelée densite mammaire [37].

Canal extralobulaire

/an

Acini

Lobule

Canal lactifere i )
Canal intralobulaire

FIGURE 2 — Illustre I'Unité Terminale Ducto-Lobulaire (UTDL).

Le cancer du sein peut étre considéré comme un groupe de maladies dans lesquelles des cellules
anormales se divisent sans contréle a I'intérieur du sein, et qui souvent envahissent ensuite les tissus
environnants ou forment des métastases dans des régions éloignées du corps. Le cancer de sein le plus
souvent a pour origine les cellules qui forment les canaux (cancers canalaires), mais il peut également
provenir des cellules qui forment les lobules (cancers lobulaires) [38]. Les cancers qui ne se sont pas
propageés au-dela de leur zone localisée sont appelés in situ, par exemple le carcinome canalaire in situ
(CCIS) et le carcinome lobulaire in situ (CLIS). Cependant, le cancer du sein apparait plus fréquemment
comme un cancer invasif. Contrairement au cancer in situ, dans le cas d’un cancer invasif, les cellules
tumorales ne se circonscrivent pas par la zone localisée.

Dans le monde entier, le cancer du sein est la tumeur maligne la plus fréquente chez la femme,
avec pres d’un demi-million de déces chaque année [39]. Au Maroc, le cancer du sein représente un
sérieux probleme de santé publique. Il s’agit du premier cancer chez les femmes et du troisieme de
tous les cas de cancer enregistrés. Ce bilan épidémiologique fait de ce type de tumeur I'un des plus
importants problémes de santé publique dans les pays en développement. A ce jour, aucune mesure de
prévention primaire réellement acceptable ne permet d’empécher les femmes de développer un cancer
du sein. Sans cette possibilite, les femmes agées de 45 a 69 ans sont invitées a passer tous les deux ans

des examens de mammographie de dépistage, dans le cadre du programme de dépistage du cancer du
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sein [40]. La mammographie est aussi utilisée lorsque les femmes sont orientées vers un examen en
raison de symptomes cliniques, tels que des nodules, des changements de taille ou de forme, et des
modifications de la peau ou du mamelon, ou qu’il y ait une suspicion de cancer. La mammographie
standard est une méthode bien établie pour examiner le sein dans le but de détecter et de diagnostiquer
précocement le cancer du sein. La procédure utilise des rayons X de faible énergie pour générer des

images 2D du sein comprimé (Figure 3).

FIGURE 3 - Le dépistage par mammographie comprend les vues craniocaudale (CC) et médiolatérale
oblique (MLO) du sein droit (R) et gauche (L).

Au cours de la lecture d’image, le radiologue recherche différents types de résultats suspects dans le
sein, tels que des microcalcifications, des masses ou d’autres structures qui peuvent étre des signes de
cancer (figure 4). En cas de suspicion de cancer, le bilan clinique comprend une palpation, une imagerie
complémentaire par mammographie, échographie dans la plupart des cas, et IRM dans certains cas. Si
la suspicion de cancer demeure, une aspiration a l'aiguille fine (avec cytopathologie) ou une biopsie a
I'aiguille fine (avec histopathologie) est realisée pour établir un diagnostic définitif. En cas de résultat
neégatif, un suivi sous forme de mammographie supplémentaire ou d’examens d’échographie peut-étre
effectuer si cela est juge nécessaire.

Le Maroc appartient a la moyenne catégorie de l'indice de développement humain (IDH) (valeur
IDH 0,647) avec une population totale de 36,5 millions d’habitants en 2019 [41]. Selon le rapport publié
par le Registre du cancer du Grand Casablanca du Maroc en 2016, le cancer du sein était le cancer le
plus fréquent chez les femmes marocaines, représentant 35,8% de tous les nouveaux cancers chez les
femmes. La majorité (67%) des cancers du sein chez la femme diagnostiquée a Rabat, la capitale, entre

2005 et 2008 étaient de stade II ou III [42]. Cependant, aucune donnée récente n’est disponible. Le taux
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de survie globale a cinq ans rapportés pour les patientes agées de 40 a 65 ans atteintes d’un cancer du

sein pendant la méme période était de 83% [42].

FIGURE 4 - Exemples de signes de suspicion sur des images de mammographie. Un groupe de micro-
calcifications (a gauche) et une masse de tissu mou spiculée (a droite).

1.2.2 Rdle de la mammographie comme outil de dépistage et de suivie

La mammographie est probablement la procédure médicale la plus scrutée et la plus débattue de
notre époque, mais il n’y a pratiquement aucun désaccord sur deux points. Premiérement, il n’existe
aucun autre outil de dépistage du cancer du sein qui présente une meilleure combinaison de sensibilite
et de spécificité. Deuxiemement, telle qu’elle est pratiquée aujourd’hui, la mammographie pourrait étre
ameéliorée. La mammographie a deux utilisations principales, le dépistage et le diagnostic, et il existe
de grandes différences médicales et économiques entre les deux. La mammographie de dépistage est
une procédure a base de rayons X appliquée a une femme qui ne présente aucun signe ou symptome
de maladie du sein est utilisée pour la détection précoce du cancer du sein. L’objectif principal du
dépistage n’est pas de détecter le cancer du sein a un stade précoce, mais de sauver des vies. Un avantage
supplémentaire du dépistage est que les petites tumeurs détectées par le dépistage peuvent étre traitées
efficacement avec des régimes moins agressifs et moins durs que les grosses tumeurs.

La mammographie de diagnostic (également appelée mammographie de résolution de problemes)
utilise la méme procédure a base de rayons X, mais elle est adaptée par le radiologue pour les patientes
en cas de signes ou de symptomes spécifiques. Le principe fondamental du dépistage de toute maladie
est que la découverte de la maladie avant l’apparition des symptomes permet de la détecter a un stade

moins avanceé, et que l'instauration d’un traitement a ce moment-la réduira les effets indésirables de
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la maladie. L’Organisation mondiale de la santé (OMS) a expose les principes d'un dépistage efficace
en 1968 et ils sont aussi vrais aujourd’hui qu’a ’époque. Dans leur forme la plus simple, les lignes
directrices de 'OMS en matiere de dépistage englobent cing points essentiels, chacun d’entre eux s’ap-
pliquant au cancer du sein et a la mammographie :

— La maladie faisant 'objet du dépistage est grave et prévalente,

— Le test est sensible et speécifique,

— Le test est bien tolére,

— Le test est peu couteux, et

— Le test modifie le traitement ou le résultat.

Ces principes impliquent que la maladie doit étre suffisamment répandue dans la population ou la
sous-population faisant I’objet du dépistage pour justifier le test des individus qui ne présentent aucun
signe ou symptome de la maladie. La valeur de différents programmes de dépistage et/ou de differentes
technologies est susceptible d’étre differente pour différentes sous-populations, et la détermination des
stratégies optimales nécessite une étude approfondie [43].

Le programme de dépistage du cancer du sein a été introduit et déployé au Maroc en 2010, les
principaux acteurs de la mise en ceuvre du programme, en plus du ministere de la Santé, étaient la
Fondation Lalla Salma pour la Prévention et le Traitement du Cancer et le Fonds des Nations Unies
pour la Population. L’age cible du programme de dépistage biennal était initialement de 45 a 69 ans. Le
protocole a été révisé en 2016 pour abaisser ’age de début du dépistage a 40 ans. Les centres de détection
précoce du cancer (27 au total dans le pays) sont des centres de diagnostic équipés d’installations de
mammographie, notamment I'unité de mammographie du centre de sante de Settat et Berrechid, faisant
'objet de ce travail de these. Chaque centre de santé publique recoit un objectif annuel de dépistage. Au
cours des années 2015 et 2016, 1.1 et 1.5 million de femmes ont été dépistées, respectivement. En 2015,
62.8 % de la population cible annuelle a été couverte, la positivité de I’examen clinique des seins était de
3.2 %, le taux d’évaluation complémentaire des femmes dépistées positives était de 34.1 % et le taux de
détection du cancer du sein était de 1.0/1000 femmes [44]. la qualité et la performance du dépistage et du
service de diagnostic est particulierement important par le developpement technique de I’equipement,

ce qui a permis d’augmenter la sensibilité et de réduire la dose de radiation de la mammographie.
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1.2.3 Unité de mammographie du centre de santé de Settat et Berrechid

Pour le calcul de dose, un systeme Mammographe (Italray) disponible a 'Hospital Hassan 2 (Département
de radiologie), Settat, Maroc et celui du Centre de Santé Urbain Hay Hassani Berrechid, Maroc ont éte
utilisé. Le mammographe de Settat et un systéeme de mammographie qui permet ’acquisitions d’images
en tant que systeme de mammographie conventionnelle tandis que le mammographe de Berrechid est
un systeme de mammographie digital. La seule différence entre les deux systemes c’est au niveau du
détecteur. Le systeme Mammographe (Italray) digital est équipé d’un détecteur intégré de (24 30 et
18 24) cm? au sélénium amorphe (aSe), tandis que le systéme Mammographe (Italray) conventionnelle
est équipé d’un récepteur d’image de type films-écrans. Les combinaisons anode/filtre Mo/Rh et Mo/Mo
sont disponibles pour les deux systemes. Le systeme Mammographe (Italray) possede différentes mo-
dalités d’acquisition : Manuel (ou, dans une plage déterminée, nous pouvons choisir la tension (kV) ou
le produit courant temps (mAs), automatique et semi-automatique. La plage de tension est de 20-49 kV,
réglable par incréments de 1 kV. Le systeme Mammograph (Italray) utilise le tube a rayons X de type
(LA.E. XM12I), ’angle de ’anode est de 12.5° et son diametre est de 80 mm. La distance entre la source
de rayons X et le recepteur d’image est de 65 cm. Ce systeme permet également de régler manuellement

la force de compression appliquée a un examen.

(a) (b)

FIGURE 5 - Photo du systéme Mammograph (Italray),(a) Hospital Hassan 2 (Département de radiologie),
Settat, Maroc (b) Centre de Santé Urbain Hay Hassani Berrechid, Maroc.

Le choix de cet appareil de mammographie est motivé par le fait qu’il est le plus utilisé au niveau na-

tional, aussi qu’il fait partie des campagnes de dépistage du cancer du sein ainsi que cet appareil couvre
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I’ensemble des examens réalises dans la région de Settat-Berrechid. Or, il est important d’évaluer la
dose pour avoir une idée sur le risque radiologique associé a ce type d’appareil. D’autre part, il y a
un manque d’études sur la dose de radiation en mammographie. De telles études pourraient contri-
buer a I’élaboration de lignes directrices et de recommandations fondées sur des données probantes

concernant la dose de rayonnement dans le dépistage par mammographie.

1.3 Eléments de la chaine de mammographie numérique

Le processus d’acquisition des images mammographiques s’est amélioré. Plus récemment, la de-
mande d’eéquipements numeriques a pour objectifs, par exemple, de réduire I'utilisation de films radio-
graphiques et d’améliorer la qualité des images diagnostiques. L’utilisation de la technologie numeérique
est récente, et les premieres études relatives aux équipements de mammographie numeérique ont éte
réalisées il y a moins de deux décennies [45]. Bien que les équipements conventionnels produisent
des images de haute qualité pour la détection des lésions mammaires, ils présentent encore des limites
pour la localisation du cancer du sein dans les tissus glandulaires denses. L’une de ces limites se situe
au niveau du processus d’acquisition, car le film radiographique peut présenter un faible contraste,
notamment lorsque les conditions d’exposition et le traitement du film produisent des densités op-
tiques plus faibles dans les régions contenant les lesions [46]. Apres I'introduction de la mammogra-
phie numeérique, ’équipement a été apporté au pays, et plusieurs services dans les principales villes
du pays ont commencé a utiliser la mammographie numérique [47]. Au Maroc, le systéme de mam-
mographie sur film d’écran a été remplacé par 'utilisation de la mammographie conventionnelle et la
mammographie numérique. Les figures suivantes (figure 6 et figure 7) montrent les composants de la

mammographie conventionnelle et de mammographie numeérique, respectivement.

1.3.1 Systéeme de mammographie conventionnelle

Le systeme de mammographie conventionnelle est une technique qui utilise le principe des plaques
aux phosphores appelés également les écrans radioluminescents a mémoire ERLM ou écrans a lumi-
nescence photostimulable constituent une (alternative numérique) du couple écrans/film traditionnel,
permettant ’acquisition et le traitement de 'image.

Ils sont contenus dans des cassettes spécifiques qui permettent leur utilisation avec tous les systemes

de mammographie conventionnelle. Brievement, le cycle d’utilisation d’'un ERLM comporte trois expo-
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FIGURE 6 — Représentation d’un systeme de mammographie conventionnelle. (A) Mammographe, (B)
plaques d’images et (C) lecteur de plaques.

(A)

FIGURE 7 — Représentation d’un systeme de mammographie digitale. (A) moniteur attaché au systeme,
(B) appareil de mammographie et (C) détecteur digital. Le détecteur des systéemes digitaux est situé a
I'intérieur de Pappareil de mammographie, et n’est pas amovible.

sitions : une premiere exposition aux radiations ionisantes (X, gamma, ..) < écrit » 'image, une seconde
exposition a un faisceau étroit de lumiere visible (typiquement un laser HeNe) < lit > 'image ligne par
ligne, et une derniere exposition a une lumiere visible intense (typiquement plusieurs tubes néon) < ef-
face > 'image en vue d’un nouveau cycle d’utilisation du méme ERLM. L’écran est flexible, et présente
une épaisseur de 1mm. Il est composé de quatre couches :
— Une couche protectrice en polyéthylene.
— Une couche dense (200 a 300 microns) de cristaux inorganiques (diametre moyen de 5 a 10 mi-
crons). Cette couche est incluse dans un polymere organique antistatique pour une répartition

homogene. Elle est également colorée afin d’éviter la diffusion lumineuse.
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— Une couche support en polyéthylene, noircie au carbone pour prévenir la réeflexion du laser, et
empécher sa rétrodiffusion.
— Une couche dorsale protectrice. Cet écran se trouve dans une cassette dont la face d’entrée est

en fibre de carbone (faiblement absorbant).

1.3.2 Systéme de mammographie numérique

Contrairement aux systéemes de mammographie conventionnelle, I’équipement de mammographie
numeérique est composé d’un tube a rayons X, d’un controleur numeérique et d’'un systeme de détection
electronique (écran plat). L’absorption du rayonnement au moyen de ce systeme de détection est effi-
cace, et il est possible de visualiser I'image radiographique obtenue sur un moniteur de poste de travail
apres quelques secondes.

Les systemes de mammographie digitale peuvent étre classés comme directs ou indirects. Le systéme
indirect consiste en une couche de matériau scintillateur dans le détecteur, qui convertit les photons
des rayons X en en photons du spectre visible a collecter par des transistors a couche mince (TFT) ou
par un dispositif a couplage de charge (CCD), comme le montre la figure 8. Ainsi, ces photons seront

convertis en un signal électrique pour produire I'image numeérique.

Rayon X

W
/ Scintillateur

CCD/TFT
Réfracteur

>
signal digital

Détecteur

FIGURE 8 - Architecture interne du détecteur d’un systeme de mammographie digitale indirect.

La différence des systemes directs par rapport a ces derniers est ’absence de I’étape de conversion
intermédiaire, car dans ce cas les photons des rayons X liberent des électrons directement dans le
materiau de la plaque électronique, généralement formé par un substrat a base de sélénium amorphe
(a-Se), couplé par le TFT [48]. Le plus grand avantage de ['utilisation de ces systemes numeriques

réside dans la réduction de la dose de radiation et 'ameélioration de la résolution spatiale. : Il convient
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de noter que ces systemes produisent des images en un temps réduit, et qu’elles peuvent étre stockees

dans 'ordinateur lui-méme ou dans le systeme de I'entreprise.

1.4 Principe physique de la mammographie

1.4.1 Production des rayons X

En 1895, le physicien allemand Wilhelm Roentgen a découvert que lorsqu’un faisceau d’électrons
entre en contact avec un matériau cible, des rayons X sont produits. Cette production de rayons X
était principalement fonction de deux interactions physiques entre les électrons et la matiere, ou les
électrons perdent une partie de leur énergie par Bremsstrahlung et par rayonnements caractéristiques.

Dans le tube d’un appareil a rayons X, les faisceaux de rayons X sont générés lorsque des électrons
tres énergetiques interagissent avec la matiere et convertissent ainsi leur énergie cinétique en rayon-
nement électromagnétique. Au cours du processus d’interaction, la plupart des collisions d’électrons
avec la cible produisent de I’énergie thermique (chaleur), environ 99 % dans la gamme d’énergie uti-
lisée en radiologie. La cible doit donc étre un matériau ayant un point de fusion élevé et la capacité de
dégager la chaleur [49] [50]. Ce n’est qu’a des énergies beaucoup plus élevées que l'efficacité des rayons
X augmente sensiblement, ce qui peut étre atteint avec un accélérateur linéaire de ’ordre de 30 a 95
% selon I’énergie du faisceau d’électrons. Ce concept de production de rayons X est une considération
importante dans le cadre initial du projet, car I'efficacité peut avoir un impact sur la qualitée ultérieure
des donneées ; ce point sera abordé au chapitre 2.

Le tube a rayons X ou ampoule est un dispositif qui consiste en une ampoule a vide en verre ou en
meétal composée de deux électrodes, 'anode et la cathode. Le tube a rayons X, pour des raisons pra-
tiques et de sécurité, est installé a 'intérieur d’une enceinte métallique plombée qui permit la fixation
des collimateurs pour définir le champ de rayons X, il contient aussi un générateur qui est la source
d’énergie responsable de fournir la tension nécessaire pour accéleérer les électrons. Le générateur permet
également de controler la sortie des rayons X en sélectionnant la tension, le courant et le temps d’ex-
position, car ils fonctionnent de maniere a créer un faisceau de rayons X dont I'intensité, la pénétration
et la distribution spatiale sont bien définies. La figure 9 présente le schéma de base d’'une ampoule a
rayons X. En mammographie, étant donné que des tensions plus faibles sont utilisées, des matériaux

cibles tels que le rhodium ou le molybdéne sont couramment utilisés en raison de leurs arétes K ap-
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propriées, avec un rayonnement caractéristique plus proche de la tension du tube. En bCT, comme une
tension plus élevée est appliquée, qui peut aller de 40 a 150 kV, le choix de I’anode est le tungstene.

Rayons X
rotor cylindrique de

anode recomposée

Point focal proche court-circuit en w) Cathode
a |'ouverture contre cuivre noirci (maoteur)
Port de rayon X B
rayonnement non Protection contre les

focal rayonnements de fuite

filtre aluminium {couche de plomb)

huile

Contre fiche +75 KV ‘Rayons X

insert pour tube en vacuum
verre

huile

soufflet d'expansion
de I'huile

\ contre fiche -75 KV

N\
Roulements dansle  Bobines de stator  Origine des rayons X Assemblage du botier du

vide (moteur) (tache focale) tube & rayons X

FIGURE 9 — Tube a rayons X.

1.4.2 Rayons Bremsstrahlung

Les rayons de freinage ou Bremsstrahlung résultent de l'interaction coulombienne entre un électron
incident de haute énergie cinétique et le noyau de ’atome cible. Au cours du processus d’interaction,
les électrons sont décéléré et perdent une partie de leur énergie cinétique, changent de trajectoire et
émettent de I’énergie sous forme d’ondes électromagnétiques, comme le montre la figure 10. Le rayon-
nement de bremsstrahlung est produit lorsque I’électron se rapproche du noyau de ’atome, 1’électron
gravite alors partiellement autour du noyau en raison des fortes forces coulombiennes entre ’électron
negatif et le noyau positif. Le resultat est ’émission d’un rayon X d’une énergie égale a la différence
entre I’énergie initiale et ’énergie finale de I’électron; c’est-a-dire en prenant E égal a ’énergie inci-
dente de I’électron, alors hv = E-E; ou E; est’énergie finale de I’électron et hr égal al’énergie du rayon
X h est la constante de Planck, et v est la frequence. Lorsque I’électron est completement arréte E; = 0,
alors E=hv et les rayons X produit sont égaux a I’énergie de I’électron incident, c’est un concept impor-
tant du point de vue de la radiographie ou de la mammographie, car il indique que I’énergie maximale
du rayon X ne peut étre que celle de I’électron, qui est gouverné par le potentiel d’accélération dans

le tube a rayons X [51]. Le rayonnement de bremsstrahlung constitue une proportion importante du
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FIGURE 10 — Schéma représentatif de rayonnement de freinage.

spectre des rayons X, et la probabilité d’une interaction bremsstrahlung est fortement influencée par Z
du matériau cible et la masse de la particule incidente. Le rayonnement bremsstrahlung total produit
par atome est proportionnel a Z2/m?, I'efficacité augmente donc pour les matériaux a Z élevé, mais di-
minue pour les particules incidentes de masse élevée [51]. Bien que l'efficacité globale de la production
de rayons X soit tres faible, un électron produira presque un million de fois plus de bremsstrahlung
que celui d’'un proton de particule alpha. Comme le bremsstrahlung est considéré comme une perte
d’énergie par collision et la production de chaleur comme une perte d’énergie radiative, le rapport des

deux pour un faisceau d’électrons peut étre décrit comme suit :

Perte radiative _ Exkz
Perte d’énergie par collision 8.2 10°

(1)

Ou Ei est 'énergie cinétique du photon incident en keV [49]. Cependant, de maniere plus générale,
Defficacité de la production de rayons X, c’est-a-dire le rapport entre I’énergie produite par les rayons

X et I’énergie d’entrée des électrons incidents, est estimée comme suit :

E cacite=9 1071°zv (2)

Ou V est la tension du tube en volts [52]. En termes d’énergies de mammographie, ce chiffre est tres

faible. Prenons 'exemple d’un tube a rayons X de 30 kV avec une cible en Mo, l'efficacité peut étre
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calculée comme suit : Efficacite =9 1071 (42) (3  10°) = 0,1 %.
L’énergie et angle d’irradiation de ces photons dépendent de la proximité de I’électron avec le
noyau et de I’énergie cinétique de 1’électron, et peuvent prendre n’importe quelle valeur énergétique,

puisque le faisceau de photons a un spectre continu [53].

1.4.3 Rayons caractéristiques

Le deuxiéme phénomene composant un spectre de rayons X est le rayonnement produit par 'interac-
tion entre ’électron et ’anode qui entrainent 'ionisation des électrons de I'orbite interne des atomes de
I'anode, ce qui résulte I’émission de rayons X de fluorescence caracteéristiques. L’électron de la couche
interne de ’atome donc sera éjecté si I’énergie cinétique de I’électron incident dépasse I’énergie de liai-
son, le trou résultant dans le cortege atomique interne apres ionisation de I’atome est réoccupé par un
électron d’une couche plus externe. Du point de vue de la mécanique quantique, I’électron en transition
perd de I'énergie sous la forme d’un photon égal a la difference entre les états d’énergie orbitale. Ce
phénomeéne est tres similaire au mécanisme d’excitation par fluorescence des rayons X, sauf que les
atomes sont excités directement par des électrons énergétiques, plutot que par des photons de rayons

X; la figure 11 décrit ce processus.
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FIGURE 11 — Production de rayonnement caracteéristique.

Contrairement aux énergies des rayons de bremsstrahlung, le rayonnement caractéristique a des

valeurs d’énergie discretes. En général, ces valeurs peuvent étre décrites comme suit :
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hy = E|_ EK (3)

Ici E| et Ex décrivent les couches a partir desquelles la transition s’est produite, L ¥ K dans ce cas.
Dans cette équation, les énergies de liaison prennent une valeur négative pour rester cohérentes avec
une perspective de mécanique quantique.

La proportion de rayons X caractéristiques dans un spectre est minime, mais augmente avec la
tension du tube : environ 5 % pour une anode en W a 80 kV, mais passe a environ 10 % a 100 kV. 1l
s’agit d’une facette importante du spectre mammographique, car les rayons X caracteéristiques, qui se
présentent comme des pics sur un spectre, constituent le fondement d’'un spectre mammographique
idéal. Le spectre idéal pour la mammographie est celui qui minimise la dose pour une qualitée d’image
diagnostique optimale, et cela se produit autour de 20 keV [54]. Avec des matériaux de filtrage ap-
propriés, les rayonnements bremsstrahlung de faible et de plus haute énergie peuvent étre en grande
partie minimisés, car ils ne contribuent généralement pas a la qualite de I'image, mais contribuent
a une dose inutile tout en prétendant aux pics caractéristiques. Cela conduit a une bande d’énergie
beaucoup plus étroite et plus proche d’'un spectre monoénergétique. La figure 12 ci-dessous donne
une représentation visuelle de la facon dont le rayonnement bremsstrahlung et le rayonnement ca-

ractéristique apparaissent dans un spectre de rayons X.
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FIGURE 12 - Le spectre d’émission d’un tube a rayons X pour une cible de molybdene avec une tension
d’accelération de 28 keV par SRS-78.
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La quantité de filtrage et le kV du faisceau de rayons X peuvent étre tres difféerents d’un sein a
l'autre. Un sein plus épais et plus dense peut nécessiter un kV plus élevé avec un filtre plus épais pour
obtenir la pénétration du faisceau nécessaire pour produire une image acceptable. En revanche, un sein

plus fin et moins dense peut nécessiter un kV et un filtre moins épais pour obtenir un bon contraste.

1.4.4 Interaction des rayons X avec la matiere

Lorsque des photons traversent la matiere, ils peuvent étre diffusés, absorbés ou pénétrer sans au-
cune interaction. Il existe trois interactions des photons avec la matiere qui sont importante dans les
gammes d’énergie des mesures des rayons X et de I'imagerie de sein : effet photoélectrique, la diffusion

cohérente ou Rayleigh et la diffusion Compton ou inélastique.

1.4.4.1 E [etlphotoélectrique
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FIGURE 13 — Schéma représentatif de 'effet photoélectrique.

La figure 13 a gauche représente un photon incident de 100 keV qui provoque ’éjection d’un électron
de 67 keV d’énergie cinétique. A droite, les électrons des orbitales extérieures occupent les orbitales
intérieures, émettant des rayons X caractéristiques avec une énergie correspondant a la différence des
énergies de liaison des différentes orbitales [55].

L’effet photoélectrique ne peut avoir lieu que si I’énergie du photon, hv, dépasse I’énergie de liaison de

’électron dans cette couche. La couche électronique la plus susceptible de perdre un électron est celle
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qui satisfait a cette contrainte et qui possede egalement I’énergie de liaison la plus élevée. Bien que
ce processus semble assez simple, le calcul de la probabilité de I'interaction est tres compliqué et fait
appel a la mécanique quantique, car il implique la fonction d’onde de ’ensemble du nuage électronique
atomique et ces fonctions ne sont disponibles que pour des atomes relativement simples. Dans la plage
d’énergie de diagnostic allant jusqu’a 150 keV, la section efficace par atome de l'effet photoélectrique

est donnée approximativement par :

Zn
o(hv,2Z)= kW
Ou
— k est une constante
— Z est le numéro atomique
— n est un exposant compris entre 3,6 et 5,3, qui est plus élevé pour les faibles numeéros atomiques
— m est un exposant compris entre 2,5 et 3,5, encore une fois plus grand pour les faibles numéros

atomiques.
Une dépendance typique de o dans la gamme d’énergie diagnostic est donc :
74
(hv)’

1.4.4.2 Dilusion Rayleigh

La figure 14 illustre un photon qui interagit avec un électron orbital lié. Cette interaction est élastique
puisqu’il n’y a pas de transfert énergetique des photons vers les particules chargées. Le photon sera
diffusé avec un angle tres faible. Puisqu’aucun transfert d’énergie ne se produit du photon a la parti-
cule chargée, la diffusion Rayleigh ne joue aucun role dans le coefficient de transfert d’énergie, mais
elle contribue au coefficient d’atténuation. La section efficace de la diffusion Rayleigh oR est propor-
tionnelle a (Z / hv) 2. La diffusion cohérente (Rayleigh) ne joue qu’un réle mineur dans I'imagerie
mammographique (elle représente 10 a 15 % des interactions entre photons dans I'eau a 36 keV) [56].
En imagerie meédicale, la détection de rayons X diffusés dégrade la qualité de I'image, cependant la

probabilité que ce processus se produise dans la gamme d’énergie diagnostique est faible [55].
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F1GURE 14 - Diffusion Rayleigh.

1.4.4.3 Dilusion Compton

I'énergie de ’électron diffusé, E, peuvent étre calculées si 'angle du photon diffusé, 6, et I’énergie

photon incident, hv, sont connus.

a(l cos(9))

E = e @ cos(0)

1
1+a (1 cos(6))

hy'= hy

Ou « = hv/511keV, et 511keV est I’énergie de masse au repos de ’électron [51]. Ce concept
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Du point de vue de la mécanique quantique, la diffusion incohérente ou Compton peut étre décrite
comme une collision entre un photon avec une énergie hv, et un électron genéralement dans la couche
externe de 'atome; cet électron est souvent appelé électron “libre”. Cette collision est un processus
double dans lequel une partie de I’énergie est transférée a I’électron sous forme d’énergie cinétique E,
et ’énergie restante est diffusée sous forme d’un photon d’énergie hi/. Ainsi, d’apres la conservation
de I'énergie, hv=hv/+E, mais comme la quantité de mouvement doit étre conservée, les angles de diffu-

sion dépendent de I’angle de collision [51]. En appliquant ces regles, I’énergie du photon diffusé hi/et

du

(7)

de

distribution angulaire de la diffusion est important, car la diffusion Compton domine les probabilites

d’interaction aux énergies de la mammographie, ce qui affecte la qualité de 'image et d’autres processus
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tels que la rétrodiffusion. A titre d’exemple, on peut montrer que le photon diffusé et I’électron diffusé

obtiennent leurs énergies minimales et maximales, respectivement, lorsque f= 180° :

200
Emax— th T 20 (8)
1
h/ min= hyy—-—
V min Vl T 20 (9)

Ou la relation entre I’angle de I’électron diffusé et I’angle du photon est la suivante :

cos( )=(1 a)tan (g) (10)

P _~ Electrons de valence

[=] 9.~
(=] P [~
1% o (¥ (5]
o 3 <
L K g
@ =] P L ¢ P Electron compton
] M __—
o —
9 B e
Photon incident \ N\ N\ oA =T @0
S S I- ..r ~ ~. h_
-| hyle . \
l\.---'—\ @ Angle de déviation
4, \_= /
N . ] — _\
Ay < A2 ~

e . Photon diffusé

F1GURE 15 - Illustration d’une interaction Compton.

A partir de ces résultats, il est facile de déduire que I’énergie de rétrodiffusion résultante, lorsque
6 >90°, d’un faisceau de rayons X de mammographie ou d’un faisceau de radiologie générale, est net-
tement inférieure a celle du faisceau incident. Inversement, lorsque 6 tend vers 0°, une diffusion vers
I'avant se résulte, c’est-a-dire que si 6= 0°, le hi/=hv et E= 0. § <90°, tend a se rapprocher de I’énergie
du rayon X incident, bien que ces trois relations, les relations de Compton, constituent une description
de la cinématique de I'interaction, elles n’offrent aucune information sur la section efficace de Comp-
ton, ou la probabilite d’interaction. La probabilité d’une interaction Compton pour un photon d’énergie

hr dans un angle solide d a un angle 6 peut étre décrite par la formule Klein-Nishina; il s’agit de la
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section efficace différentielle.

diny
d

N |oﬂ|\)

(1+ (cos?0)) fun (11)

Ou fi est

3 { 1 }2 { a?(1  cos(h))? }
fin = 1+
1+ a(l cos(h)) [1+a(l cos(d)][(1 cos(d)]

Ici fyn<1, si fyny ¥ 1 alors ddﬂ ¥ |a section efficace de diffusion de Thompson, c’est-a-dire h' ¥ hr ou

(12)

a X0 ([51], [57], [58]). Ici, la section efficace totale de Compton est obtenue en intégrant dde sur les

conditions aux limites (0, 7).

ey = 2 7“3{{1+a}{2(1+&) |n(1+2a)}+|n(1+2a) 1 3« } (13)

a? 1+ 2« o 20 1+ 2a)?

La raison pour laquelle nous décrivons la section efficace de Compton de maniere plus détaillee que
c’est pour les besoins de ce projet, le programme Monte-Carlo, Geant4, impose une grande exigence
quant a la précision de ces sections efficaces, pour lesquelles il offre une série de données a utiliser. Ainsi,
pour comprendre le mécanisme un peu plus en profondeur, étant donné que la diffusion Compton est
la principale interaction du dépot de dose dans les tissus, cela peut donner au lecteur de 'origine des

mesures de dose. La figure 15 montre un schéma représentatif d’interaction Compton.

.45 Atténuation des rayons X dans la matiere
1.45.1 Coe Lcieht d’atténuation de masse

Sil'on suppose que I’énergie incidente E interagissant dans le volume est completement absorbée,
le coefficient yi/p est appelé coefficient d’atténuation de masse.
"o Y _ (%)
=32 (5) =223y 09
p P4

i NP/

Ou oj est la section efficace microscopique de la réaction j (photoeélectrique, Compton, Rayleigh ou
production de paires) et pa(Zi) la densité atomique de I’éléement Z; dans le composé, en atomes/barn
cm, estimée comme suit :

N
pa(Zi) = p5 1072 (15)
1
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Ou Np est le nombre d’Avogadro et A; est la masse atomique de 1’élément. Les énergies utilisées en
mammographie étant inférieures a I’énergie seuil E,, de la formation de paires électron-positron, on

consideérera dans la suite que op, = 0.

1.4.5.2 Coe Lcieht massique d’absorption

Une fraction du flux de photons incidents peut réagir par effet Compton ou par effet Rayleigh dans
le volume de controle. Dans les deux cas, le photon en interaction s’échappe de ce volume, de sorte que
son énergie n’y est pas réellement déeposée. Si 'on suppose que seule I’énergie des électrons produits
est completement absorbée dans le volume, le coefficient pd/p est représenté par pa/p et est appelé

coefficient massique d’absorption linéaire,

Ha _ 1 (g fcﬁ=@+<&)fc 16)
p P p p p

Ou f; est la fraction moyenne d’énergie transférée par effet Compton du photon incident aux électrons
dans le milieu, ppn/p et pc/p sont les coefficients d’atténuation massique photoélectrique et Compton,
respectivement. La fraction moyenne f; est calculée en considérant que dans I'effet Compton, I'énergie

moyenne est transferée du photon incident aux électrons du milieu, y compris les électrons Auger,

Eout ;C Uout ;C
E E

fo=1 (17)

Ou Eoytc est I’énergie moyenne du photon diffusé et Ugyy:c est I’énergie moyenne des photons fluores-

cents émis lors de la relaxation de ’atome.

Usut ¢ = anwn me:nUnm (18)
n m

Ou pn = 0cn/0¢ est la probabilité d’une interaction de Compton avec un électron dans la sous couche
n (K, L;-L3, M;-Ms, N, ...), wp est la probabilité d’émission totale due a la sous couche n (rendement de
fluorescence), pm/n est la probabilité de transition m («, 3, ) conditionnelle a une ionisation dans la
sous couche n et Uppy, est I’énergie moyenne émise a la transition m aprés une interaction dans la sous

couche n.
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1.45.3 Coe Lcieht massique de transfert d’énergie

Lors de 'absorption d’un photon par 'effet photoélectrique, des électrons orbitaux peuvent étre
émis par I’atome si I’énergie du photon est supérieure a I’énergie de liaison. De cette facon, un trou est
produit qui pourrait étre occupé par un électron d’'une couche moins énergetique, émettant des photons
de fluorescence ou des électrons Auger. Dans ce cas, le coefficient pg/p est représenté par pg/p et est

appelé coeflicient de transfert d’énergie lineaire de masse.

P —fa g g =1y, (@) +1, (&) (19)
P p p p p

Ou fyp, est la fraction moyenne d’énergie transférée du photon incident aux électrons du milieu, calculee

comme suit :

E, t ;ph
fon =1 “T (20)
Ou Ugytph est I'énergie moyenne des photons fluorescents émis, estimée comme suit
Uout, ph — Z PrWhn Z Pm=nUnm (21)
n m

Ou pn = 0ph:n /0ph est la probabilitée d’ionisation de la n sous-couche.

.5 L[alfdd’image en mammographie

La diffusion des rayons X due aux interactions Compton génere un flou dans les images radiogra-
phiques. Le rayonnement diffusé est a peu pres homogene en tout point, il s’ajoute au rayonnement
primaire, il a pour conséquences de détériorer I'image (seules les interactions photoélectriques sont
recherchées) et engendre une irradiation en dehors du faisceau. Par conséquent, il est souhaitable de
réduire 'impact de la diffusion sur la qualité de I'image. La diffusion des rayons X dépend de plusieurs
facteurs physiques, notamment : I’habitus du corps (augmente avec I’habitus), le kVp, la collimation
(augmente avec le kVp), I'air gap (diminue avec l'air gap) et les grilles antidiffusion (diminue avec le
rapport de grille). Lorsqu’une grille est utilisée pour réduire la diffusion des rayons X, elle augmente le
contraste par un facteur d’ameélioration du contraste (k), mais une dose de rayonnement supplémentaire
est nécessaire pour compenser les photons bloqués par la grille (facteur de Bucky).

La diffusion cohérente est souvent ignorée en radiologie diagnostique parce que sa section efficace
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est relativement faible et parce qu'on suppose qu’elle ne se distingue pas du rayonnement primaire.
Les calculs de diffusion simple montrent cependant que les photons diffusés de maniére cohérente
divergent suffisamment du rayon primaire pour dégrader le contraste de I'image, et qu’ils représentent
une fraction significative de la fluence énergétique totale diffusée au niveau du récepteur d’image. Les
grilles et les grands gaps d’air sont moins efficaces pour réduire la diffusion cohérente simple que
la diffusion incohérente et multiple. La diffusion cohérente représente une fraction plus élevée de la
quantité totale de diffusion pour les examens a faible énergie tels que la mammographie[59].

Les deux avantages principaux liés a une analyse objective de la qualité d’image résident dans le
fait que celle-ci est reproductible et indépendante de 'observateur. Les parametres physiques de base
utilisés pour ce type d’évaluation sont des grandeurs physiques bien codifiées dans la littérature et
que I'on détermine par mesure. A partir de ces grandeurs, il est possible de déterminer des parameétres
synthétiques repreésentatifs de la qualité d’image. On compte parmi ceux-ci I'efficacité quantique de
détection (en anglais DQE pour Detective Quantum Efficiency), le rapport signal sur bruit (en anglais
SNR pour Signal to Noise Ratio) ou encore le rapport contraste-sur-bruit (en anglais CNR pour contraste
to Noise Ratio). Notons que ces parametres quantifient la qualité intrinseque du systeme d’imagerie,
mais ils ne tiennent pas compte des étapes de la visualisation et de l'interprétation de I'information
présente sur I'image. Pour pallier cette lacune, un modele mathématique d’observateur intégrant aussi
bien les caractéristiques intrinseques du détecteur que les parametres liés a la perception peut étre uti-
lise. Différentes théories ont été développées, permettant, selon la tache a accomplir, de représenter
le comportement d’un observateur humain. L’utilisation d’objet-tests adéquat permet de déterminer
les parametres physiques comme le contraste, le bruit et la résolution, associés a 'examen radiolo-
gique et nécessaires a l'utilisation de ces modéles. A titre d’exemple, mentionnons I'indice de qualité
d’image, I'IQI, correspondant a la taille de la plus petite microcalcification détectable. Notons que la
validation de ces modeles est réalisée a partir d’expériences de détection utilisant des observateurs hu-
mains. Différents ravaux montrent qu’ils sont bien adaptés a certaines taches radiologiques, comme la

mammographie [60].
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1.5.1 E Lcadité quantique

La probabilité d’interaction, ou efficacité quantique, d’'un photon d’énergie E avec le détecteur est
donnée par :

n=1 e ©T (22)

Ou p est le coefficient d’atténuation linéique du matériau du détecteur et T 1’épaisseur active du détecteur.
Le fait d’augmenter I’épaisseur active du détecteur, ou d’utiliser des matériaux ayant des coefficients

d’atténuation linéiques p plus éleves, se traduit par une augmentation de cette efficacité quantique.

1.5.2 Rapport contraste-sur-bruit

Pour le calcul du CNR, dans une tranche centrale des images expérimentales, une region d’intérét
(ROI) aussi grand que possible a pour but de déterminer le tissu glandulaire (ou équivalent glandulaire).
Une ROI de la méme surface a ensuite pour objet de sélectionner le tissu adipeux (ou ’équivalent
adipeux). Pour chaque ROI, il doit étre veérifier que la ROI est inclus dans le méme tissu/matériau pour
au moins 10 coupes voisines. De plus, les ROI doivent étre choisis de maniere a étre éloignés d’au moins
10 pixels de toute interface entre différents matériaux, le CNR est calculé comme suit :

Ot

CNR = (23)

Ou Sy est le niveau de gris moyen dans le ROI du tissu glandulaire et S¢ et o¢ sont respectivement le
niveau de gris moyen et ’écart-type dans le ROI du tissu adipeux. Pour chaque image, le calcul doit

étre répété sur les 10 coupes.

1.5.3 Rapport signal sur bruit

La technologie du détecteur joue également un réle majeur dans la détermination des amplitudes re-
latives du signal et du bruit dans les mammogrammes. La source de bruit radiographique la plus fon-
damentale, le bruit quantique, est décrite en termes de statistiques de Poisson. La magnitude du signal
d’image utile par rapport au bruit quantique augmente comme la racine carrée du nombre de quanta uti-
lisés pour produire I'image. Ce nombre est a son tour proportionnel au produit de la fluence de rayons X
transmise par le sein et de I'efficacité quantique du détecteur. D’autres sources de bruit peuvent encore

reduire le rapport signal/bruit (SNR). L’évaluation du SNR peut étre faite a partir des images obtenues
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dans les différentes zones des plaques de PMMA lors du test CNR en utilisant I’équation 24.

VMP

()

SNR = (24)

Avec (VMP) est la valeur moyenne des pixels et o est I’écart-type dans chacune des ROIs. Disposer
des valeurs du SNR pour chaque épaisseur de la plaque PMMA, permis de calculer la moyenne de ces
valeurs (SNRm). Le SNR est estimé en mesurant la variation de chaque valeur par rapport a la valeur

moyenne.

.6 [anfilés dosimétriques en mammographie

1.6.1 Kerma

Dans la section précédente, nous avons décrit le transfert d’énergie qui se produit par I'interaction
des rayons X avec un mateériau. Cette interaction entrainant genéralement l’excitation ou I'ionisation
d’un atome. Le transfert d’énergie du photon incident a un électron atomique est le processus connu

sous le nom Kerma (Kinetic Energy Released per unit MAss).

K = <ﬂ) dE, (25)
P/,

Ou estla fluence photonique, et dE, est ’énergie cinétique totale libérée aux particules chargées par
le photon incident dans une masse égale a dm. Cependant (¢ /p) invoque le coefficient massique de
transfert d’énergie. Cette équation décrit le cas général ou un faisceau de photons est monoénergeétique,
mais dans la pratique, un calcul de kerma serait effectué a partir d’un spectre, donc un calcul de spectre
de kerma nécessiterait la sommation de toutes les contributions de kerma de toutes les énergies dans
le spectre. Comme décrit précédemment (u/p) dépend de I'énergie, par conséquent (pr/p) suit une

dépendance énergeétique similaire :

Ktotal = Znhv hv (%) . (26)

hv

Ounp, n et(utr/p)n 2 sont respectivement le nombre de photons, la fluence d’énergie photonique

et le coefficient d’absorption d’énergie massique a une énergie photonique spécifique hv. Il convient de
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noter que le coefficient massique de transfert d’énergie et le coefficient massique d’absorption d’énergie
dépendent également de Z.

La perte d’énergie par ionisation n’est qu'un des modes de transfert d’énergie a partir des interactions
par collision, mais un transfert d’énergie peut avoir lieu a partir de processus radiatifs tels que le brem-
sstrahlung des particules secondaires. Le kerma total peut donc étre considéré comme la somme des

processus de kerma par collision et par rayonnement :

Kiotal = Keol + Krag (27)

La dose absorbee est tres proche du kerma de collision, ce qui en fait une quantité particulierement
utile, car elle est facile a calculer. La principale différence entre la dose absorbée et le kerma c’est
qu’ils ne se produisent pas dans le méme endroit. Alors que le kerma tient compte d’énergie du photon
transferee a I’energie cinétique des particules chargées (processus d’ionisation), la dose absorbée prend
en compte la quantité d’énergie retenue dans le milieu, y compris les processus radiatifs. En d’autres
termes, le kerma est le lieu du transfert d’énergie primaire du faisceau de photons incident, alors que
la dose absorbée concerne ’ensemble du volume dans lequel I’énergie cinétique est dépensée.

La seule facon dont le kerma et la dose absorbée peuvent étre reliés est lorsqu’il existe un équilibre
entre ces deux quantites. Le kerma prend en compte le transfert d’énergie qui met une particule chargée
en mouvement. Une fois que cette particule chargée est en mouvement, elle commence a perdre de
I’énergie par le truchement d’un certain nombre d’interactions, pour finalement s’immobiliser. Prenons
I'exemple d’un électron qui est mis en mouvement et qui, par conséquent, entre dans un volume, mais
qui perd toute son énergie et s’immobilise dans ce volume - dans ce cas, la dose absorbée dans le volume
est affectée, mais il n'y a aucun effet sur le kerma. On peut donc en déduire que pour que le kerma et
la dose absorbée soient directement liés, la quantité d’électrons entrant dans le volume doit étre égale
a celle qui en sort; c’est ce qu’on appelle ’équilibre électronique, équilibre des particules chargees
Charged Particle Equilibrium (CPE).

En effet, le kerma est en principe dissocié de la dose absorbée du fait que les particules secondaires
traversent une distance plus ou moins importante avant de transmettre leur énergie au milieu. Quand
les photons entrent dans le milieu, ils communiquent leur énergie aux particules secondaires. Donc, de
plus en plus de particules secondaires sont mises en mouvement dans le milieu et de plus en plus de

particules déposent leur énergie. Cette region ou I’énergie déposée dans le milieu augmente est appelée
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FIGURE 16 — Relation entre le kerma de collision (K®') et la dose absorbée (D) avec et sans CPE.
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A partir d’'une profondeur donnée dans le milieu, il y a donc autant de particules secondaires en mou-
vement que de particules délivrant leur énergie : I’équilibre électronique est obtenu. La dose D est alors
égale au kerma de collision K col. Par la suite, par hypothese, ’énergie déposée dans le milieu reste
constante puisqu’il y a toujours autant de particules mises en mouvements que de particules transférant
leur énergie. En réaliteé, les photons sont atténués et diffusés dans le milieu et mettent donc en mouve-
ment de moins en moins de particules ce qui entraine une baisse progressive de la dose déposée dans le
milieu. Ce phénomene est connu sous le nom d’équilibre électronique transitoire (figure 16). En effet,
en pratique clinique et généralement aux basses et moyennes énergies (< 300 keV), I’énergie transmise
par les photons incidents aux électrons est plus faible qu’aux hautes énergies (> 300 keV). Les électrons
parcourent donc des distances plus courtes et déposent leur énergie sur le site de 'interaction de pho-
ton. L’équilibre électronique est donc atteint des leur entrée dans le milieu, il n’y a pas de région de
build-up.

En radiologie conventionnelle, le kajr est déterminé sur la surface d’entrée a ’axe central du faisceau
de rayonnement, a la distance foyer-peau (DFP), sans la présence du patient ou du simulateur. Cette
valeur est appelée kerma incident, Ki.

Ki= (28)

Wl O

L’équation 28 preésente la définition du kerma dans lair a la surface d’entrée, c’est-a-dire la valeur de
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la dose absorbée dans l'air divisée par le facteur de retrodiffusion, B. La verification des niveaux de
reféerence en radiologie diagnostique est effectuée en utilisant la dose absorbée dans I'air de surface
pénétrant dans la peau. On sait que le kair et la dose absorbée dans I’air - sans le simulateur ni le
patient - ont la méme valeur numeérique dans la gamme d’énergie de mammographie [61]. Ainsi, pour
calculer la dose absorbée, en supposant la présence du simulateur ou du patient, il faut tenir compte du

rayonnement retrodiffuse.

1.6.2 Dose absorbée

La dose absorbée est une quantité non stochastique applicable a la fois aux rayonnements indirecte-
ment et directement ionisants. Pour les rayonnements indirectement ionisants, I’énergie est transmise
a la matiere dans un processus en deux étapes. Dans la premiere étape, le rayonnement indirectement
ionisant transfere de I’énergie sous forme d’énergie cinétique a des particules chargées secondaires.
Dans la deuxieme étape, ces particules chargées transferent une partie de leur énergie cinétique au mi-
lieu, ce qui entraine une dose absorbée, et perdent une partie de leur énergie sous la forme de pertes par
bremsstrahlung. La dose absorbée est liée a la quantité stochastique d’énergie communiquée et il est
définie comme I’énergie moyenne E communiquée par le rayonnement ionisant a la matiere de masse
m dans un volume V défini par :

D=-— (29)

L’unité de la dose absorbée est le joule par kilogramme (J/kg) et le nom spécial de cette unité est le
gray (Gy). Elle correspond a 1 joule d’énergie déposée dans 1 kilogramme d’eau. Etant donné que la
dose maximale pour la gamme d’énergie diagnostique est déposée pres de la surface du patient, une
valeur de dose tres couramment utilisée est la dose a ’entrée en surface (DES), qui correspond a la dose

déposée sur la couche supérieure de la peau du patient.

1.6.3 Dose équivalente et dose e [cade

C’est une mesure de la dose du rayonnement dans le tissu en tenant compte des différents effets
biologiques relatifs aux différents types de rayonnements. La dose équivalente est obtenue en multi-

pliant la dose absorbée par 'organe par le facteur de pondération radiologique Wg qui dépend du type
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de rayonnement et qui vaut 1 dans le cas des photons :

Hy = Z WrDTR (30)
R

Comme décrit par la ICRP (2007) [62], le calcul de la dose efficace chez la femme comprend la dose
de rayonnement recue par les tissus radiosensibles dans le corps en plus de la dose regue par les tis-
sus moins radiosensibles, ces derniers sont appelés tissus restants. L’équation 31, avec les facteurs de
pondération tissulaire de la publication 103 de la ICRP (2007) (tableau 1), s’utilise pour le calcul de la

dose efficace :

E= ZWTDT (31)

Ou E est la dose efficace, wr et Hr sont respectivement le facteur de pondération du tissu et la dose de
rayonnement absorbée par le tissu T. La dose de rayonnement du tissu mammaire comprend la dose
globale du sein examiné et du sein controlatéral. Comme indiqué par Linet et al. [63], le DGM a éte

utilisé pour représenter la dose de rayonnement du sein examiné.

TaBLEAU 1 — Liste des facteurs de pondération des tissus de la publication 103 de la CIPR (2007).

Tissue WT

Sein 0.12
Grand intestin 0.04
Foie 0.12
Poumon 0.12
Thyroide 0.04
Utérus 0.12
Vésicule biliaire 0.04
Ovaires 0.08
Estomac 0.12
Tissus restants 0.12

1.6.4 Dose glandulaire moyenne

Comme le rapportent Linet et al. [63], la dose glandulaire moyenne (DGM) a été utilisée pour re-
produire la dose d’irradiation du sein examinée. Le sein est un organe radiosensible et I’exposition aux

rayons X par mammographie est associée a un risque accru de cancer (ICRP 2007)[64]. La grande ma-
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jorité des femmes qui participent au dépistage du cancer du sein sont en bonne santeé, et certaines sont
relativement jeunes. Par conséquent, méme si les doses de rayonnement associées aux mammographie
numeérique sont faibles, la dose absorbée par le sein est systématiquement estimée afin d’optimiser la
procédure et de minimiser le risque de cancer. La DGM peut étre quantifiée comme le produit du kerma
de lair (Kajr), et des facteurs de conversion. Les facteurs de conversion peuvent varier en fonction de
protocole adopte I’équation 32 est le protocole adopté pour les modeles européens pour le calcul de la
DGM développés par Dance (1990) [17], Dance et al. (2000) [27], Dance, Young et Van Engen (2009)
[65].

DGM = K;gcs (32)

Ici, Kj est le kerma dans l'air qui est mesuré au point d’entrée dans le sein apres élimination de
phénomene rétrodiffusion, ou g, c et s sont des facteurs de conversion tabulés publiés dans les articles
susmentionnes. g est le facteur de conversion du kajr en dose glandulaire moyenne pour une composi-
tion standard de sein (50 % adipose 50 % glandulaire), c’est un facteur de conversion qui corrige pour
une glandularité autre que 50%; et s est une correction spectrale pour tout spectre different de celui
d’une anode et d’un filtre Mo/Mo ; lorsqu’une anode et un filtre Mo/Mo sont utilisés, s = 1.

Le protocole adopté par le College ameéricain de radiologie (ACR) est celui développé par John
Boone [19] basés sur la conception de Wu et al. [18]. Ou ils ont introduit le coefficient DgN (dose
glandulaire normalisée) pour estimer la DGM pour un spectre polychromatique et pour des faisceaux

monoénergétiques (Boone, 2002)[66].

EdepG
mass g.f,

DGM = (33)

Ou Egep est I'énergie délivrée au tissu mammaire, massg est la masse du sein, f; est la fraction glandu-

laire, G est le facteur exprimé par I’équation suivante :

),
(), 9(=)]

Ou les coefficients d’absorption d’énergie massique (uen/p) sont réféerencés avec un indice a pour le

G=f, (34)

tissu adipeux et avec un indice g pour le tissu glandulaire, tandis que f est la fraction glandulaire, par

rapport a la masse, du tissu mammaire (fy = 1 pour 100 % glandularite, fy = 0,5 pour 50 % de glandularite,
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etc.) Le facteur G doit étre appliqué interaction par interaction (comme décrit par Wilkinson et Heggie
(2001)[67]), cette méthode n’est pas approuvée par tous les auteurs, comme la montre (Fedon et al.,

2015[68]). Le DgN ont ensuite été calculées comme suit :

DGM
DgN = ———
oN = —2 (55)

Ou K est le kerma mesuré dans lair, et DgN est le coefficient de conversion de K en DGM calculé a
’aide de codes Monte Carlo. Le coefficient DgN (normalisés a ’exposition de la surface d’entrée) prend

en compte les différentes glandularités du sein.

.7 Lamammographie de point de vue radioprotection

I.7.1 Risques liés aux radiations

Selon les épidémiologistes, le terme risque est utilisé pour décrire I’association de données (inci-
dence du cancer et exposition aux rayonnements) de deux manieres difféerentes : le risque relatif, qui
est le rapport entre le taux d’incidence du cancer dans une population exposée et celui dans une popu-
lation non exposée, et le risque absolu, qui est le simple taux d’incidence du cancer dans une population
spécifique [69]. Plusieurs méthodes peuvent étre utilisées pour exprimer le risque d’irradiation sur la
durée de vie :

— Exceés de risque unitaire (ERU) : qui compare l'incidence du cancer ou la mortalité dans deux
groupes de la méme population - 'un d’eux est [théoriquement] exposé aux rayonnements et
l'autre non.

— Risque de décéder d’un cancer radio-induit : qui compare le taux de mortalité pour des causes
spécifiques dans des groupes [théoriquement] non exposés et exposés d’un certain age et d’'un
certain sexe.

— LLE (Loss of Life Expectancy), qui donne une idée de la période de vie perdue en raison des
rayonnements.

— Le LAR (Lifetime Attributable Risk), qui rend compte de I’exces de mortalité ou d’incidence du
cancer sur une période d’étude, les antécédents étant définis par une population [théoriquement]
non exposee (CIPR, 2007) [15].

Le risque d’irradiation fait référence aux dommages produits par les rayonnements ionisants en
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raison du dépot d’énergie dans les tissus. Cette énergie peut entrainer une ionisation dans les tissus
si les photons passent a proximité d’un électron orbital et fournissent une énergie suffisante pour que
’électron soit libére de ’atome [70]. La quantite de dommages est liée a la dose de rayonnement, au type
de rayonnement, qu’il soit interne ou externe, au temps d’exposition, a la distribution du rayonnement
(type de tissu exposé) et a la sensibilité de I'individu qui est influencé par le sexe et 'age [71]. Les
femmes présentent un risque plus élevé de cancer radio-induit que les hommes [72]. Les patientes plus
jeunes présentent un risque plus élevé, car ils ont une durée de vie restante plus longue.

En général, les interactions des rayonnements avec les tissus sont soit directes, I’énergie du rayon-
nement étant directement transférée a ’ADN, ce qui entraine des modifications structurelles de ses
molécules, soit indirectes, I’énergie du rayonnement étant absorbée par des molécules d’eau formant
des radicaux libres qui, a leur tour, endommagent les molécules d’ADN. Il a été constaté que pour des
rayons X de 100 mGy, 30 a 40 % des dommages a ’ADN sont dus a une interaction directe et que les 60 a
70 % restants résultent d’interactions indirectes [73]. Les effets néfastes des rayonnements sur la sante
peuvent étre classés en deux groupes : les effets déterministes, qui suivent des doses de rayonnement
élevées et entrainent des réactions et des dommages tissulaires relativement immeédiats et prévisibles
(ces dommages peuvent survenir en quelques minutes, heures, jours, voire semaines); et les effets sto-
chastiques, qui suivent de faibles doses de rayonnement et peuvent entrainer le développement de
cancers [74].

Le déeveloppement est basé sur la probabilite, le délai entre l'irradiation et le développement du
cancer pour les effets stochastiques est d’au moins 5 ans et peut atteindre 10 ou 20 ans [75]. Il existe
deux modeles de risque opposés pour estimer le risque lié aux faibles doses de rayonnement. Le premier
adopte le modele linéaire sans seuil. Selon ce modeéle, toute dose, aussi faible soit-elle, peut entrainer
une incidence de cancer. En revanche, le second modele propose qu’il existe un seuil spécifique pour le
cancer radio-induit et qu’en dessous de ce seuil, la dose de rayonnement puisse étre considérée comme
inoffensive [76].

Bien que la CIPR [74] et la National Academy of Sciences [69] aient adopté le modele linéaire sans
seuil (LNT), le comité scientifique des Nations unies pour I’étude des effets des rayonnements ionisants
a consideré que le modele LNT était incertain pour des doses de rayonnement inférieures a 100 mSv
et qu’il n’était plus recommandé pour I’évaluation du cancer radio-induit a partir de telles doses [77].

Cela a incité de nombreux chercheurs a etudier la fiabilité de ce modele en utilisant différentes sources
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de donneées.

Le risque de cancer radio-induit dans la gamme des doses mammographiques a été estimé expérimen-
talement par Brenner et al. [78]. Dans ce travail, des cellules C3H10T?; ont été irradiées in vitro a I'aide
d’un faisceau de rayons X mono-énergétique de 15-25 keV. L’analyse de la transformation oncogene a
indiqué que la mammographie multiplie par deux le risque de développement d’un cancer du sein. Cet
effet dépend de I’age, ce qui rend le dépistage par mammographie a partir de 50 ans plus bénéfique que
celui qui commence a 40 ans [78]-[80]. Dans une autre étude, Pijpe et al. [80]ont souligné que chez les
femmes porteuses d’'une mutation BRCA1 ou 2, connue pour étre un facteur génétique du cancer du
sein, I'exposition diagnostique aux rayons X était liée a la cancérogenese.

En conclusion, la détermination précise du cancer radio-induit a partir d’une faible dose de rayonne-
ment n’est pas facile. Le peu de données disponibles sur le risque lié a une faible dose de rayonnement
(utilisée en radiographie conventionnelle) a donné lieu a des controverses et a des incertitudes [78],
[79]. Selon les données disponibles, le risque de cancer radio-induit par une faible dose de rayonne-
ment est tres faible, mais il est peu probable qu’il soit nul [81]. Par conséquent, le modele linéaire sans
seuil peut étre le meilleur modele de risque raisonnable pour décrire la relation entre ’exposition aux

rayonnements de faible énergie et I'incidence du cancer [74][69].

1.7.2  Principe de la radioprotection
1.7.2.1  Justi Lcaltion

L’objectif principal d’'une procédure médicale préventive est d’identifier une maladie potentielle
a un stade précoce, réduisant ainsi la morbidité et la mortalité. Selon un consensus national que la
mammographie de dépistage était la norme pour détecter les cancers potentiels. Les chercheurs ont
commenceé a étudier le rapport cout-bénéfice de la mammographie de dépistage. Une analyse cotts-
bénéfice met en balance les cotits de la mammographie de dépistage avec ’avantage de réduire la mor-
talité due au cancer du sein. Dans les dernieres années, I'efficacité de la mammographie de dépistage
a éteé critiquée par deux etudes scientifiques [82][83], alors que de nombreuses études montrant un
bénéfice du dépistage par mammographie [13][84-87].

Le premier essai sur la mammographie de dépistage a avoir montré une réduction de la mortalité
liee au cancer du sein, en utilisant uniquement la mammographie, est 'essai mené dans deux comtés

en Suede, ayant déemontré une réduction de 30 % de la mortalite liée au cancer du sein chez les femmes
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TABLEAU 2 — Résume les essais randomisés communs sur le dépistage mammographique du cancer du
sein.

Essai de dépistage Date de début de l'essai Participant Intervalle d’age Réduction de la mortalité due
au cancer du sein

New York Health 1963 40-69 Réduction de 25 % de la mor-

Insurance Plan (HIP) talité liée au cancer du sein

(Shapiro, 1997)[91] pour les femmes agées de 40

a 49 ans et de 50 a 59 ans au
moment de I’adhésion

Essai de Malmé 1976 44-68 Réduction de 30 % de la mor-
(Andersson et al., 1988) [92] talité par cancer du sein a été
résulter de la mammographie
de dépistage.

Essai d’Edimbourg 1978 45-64 20% de réduction de la morta-
(Alexander et al., 1994) [93] lité par cancer du sein grace
au dépistage par mammo-
graphie chez les femmes de
50 ans et plus

Essai canadien 1980 40-59 Chez les femmes de 40 a
(Miller et al., 2014)[94] 49 ans, il y avait une tendance
de réduction de la mortalité,
les femmes de 50 a 64 ans
ont montré une meilleure sur-
vie avec mammographie de

dépistage.
Essai de Goteborg 1982 39-59 Réduction de 20 a 30 % de la
(Bjurstam et al., 2003)[95] mortalité du cancer du sein et

cette réduction peut étre obte-
nue pour les femmes de moins
de 50 ans par un intervalle de
dépistage court.

Essai UK Age 1990 39-41 Le dépistage annuel par mam-
(Moss et al., 2015) [96] mographie pour les femmes
de 40 a 49 ans entraine une
réduction de la mortalité.

agees de 40 a 74 ans Tabar et al. [88]. Les informations les plus fiables sur le dépistage par mammo-
graphie sont fournies par les essais randomisés controlés. Le tableau 2 résume tous les essais aléatoires
sur le dépistage du cancer du sein par mammographie. Etant donné que le suivi de ces essais est tres
long, la plupart des essais randomisés controlés pour I’évaluation du dépistage par mammographie re-
montent aux années 1980 et antérieures. Cependant, de nombreuses évolutions dans le traitement et
le diagnostic du cancer du sein (mammographie) ont eu lieu depuis ces travaux Marmot et al. [89]. Par
conséquent, 'effet de la mammographie de dépistage a été continuellement étudié par de nombreux
chercheurs a travers le monde au fil du temps.

La performance de tout programme de dépistage dépend de I’age du participant [90]. 1l a été constate
que les dépistages annuels entre 20 et 29 ans peuvent entrainer plus de déces par cancer radio-induit
qu’ils peuvent en prévenir [79]. Pour les femmes agées de moins de 39 ans, la mammographie de
deépistage n’est pas recommandée en raison du faible taux d’incidence du cancer du sein au sein de

ce groupe d’age et de 'absence de preuves de réduction des déces par cancer.
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Une réduction de la mortalité par cancer du sein de 4 déces pour 10000 femmes dépistées est obtenue
pour les femmes agées de 40 a 49 ans et de 5 a 8 pour 10000 femmes pour la tranche d’age 50-59 ans. La
réduction la plus élevée, 12-21 cas pour 10000 femmes dépistées, se produit chez les femmes agées de
60 a 69 ans (Nelson et al., 2016)[97]. L’importance de la mammographie de dépistage dans la réduction
des déces par cancer du sein s’étend aux femmes agées de 70 a 74 ans [98]. Le bénéfice net de la mam-
mographie de dépistage est également lié au risque de cancer radio-induit, qui est un facteur dépendant
de I’age, car les tissus plus jeunes sont plus radiosensibles. Selon le NHSBSP [99], le risque de cancer du
sein radio-induit passe de 16 par million par mGy a 4,2 par million par mGy lorsque I’age des femmes
passe de 40 a 75 ans.

Certains chercheurs considerent que la réduction de la mortalité liée au cancer du sein de moins
de 10 %, grace a la mammographie de dépistage, ne présente aucun avantage net en raison du risque
de radiation. Par conséquent, ils ne recommandent pas le dépistage par mammographie avant 'age
de 50 ans [79]. Cela a ajouté un autre point controversé de la mammographie de dépistage. Ceci est
directement lié a 'objectif principal de cette these, qui a été examine dans le chapitre 4. Dans ’ensemble,
les essais de dépistage ont démontreé une réduction de 20 a 30 % de la mortalité par cancer du sein grace
au depistage par mammographie. Par conséquent, le risque de cancer radio-induit lié au dépistage par

mammographie est considéré comme faible et acceptable par rapport a cette réduction de la mortalité.

1.7.2.2 Limitation

Les doses de rayonnement auxquelles les personnes sont exposées pour des activités justifiées ne
doivent pas dépasser certaines valeurs limites, lesquelles different selon qu’elles s’appliquent a la po-
pulation ou aux personnes exposées aux rayonnements dans I’exercice de leur profession. Les deux
principales limites sont celles qui s’applique a la population en générale, de 1 mSv par an, et celle qui
concerne les travailleurs, de 20 mSv par an.

Il n’est pas fixé de limites de dose pour les patients soumis a des rayonnements a des fins médicales;
en effet, dans un tel cas le bénéfice sur le plan individuel 'emporte en regle géenérale sur le risque
découlant de I'exposition aux rayonnements. Pour les applications médicales, la justification et I'opti-
misation de la dose regue sont donc d’autant plus importantes.

En 1996 déja, la Commission internationale de protection radiologique (CIPR) a proposé ['utilisa-

tion de niveaux de références diagnostiques (NRD) comme moyen important d’optimiser la dose recue
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par le patient. L’objectif de notre etude était de calculer la valeur numeérique du niveau de reférence
diagnostique (NRD) pour la mammographie au Maroc basé sur la DGM a partir des mesures sur des
fantomes mammographiques de référence. Les NRD devraient réduire la fréquence des valeurs élevées

injustifiées [100].

1.7.2.3 Optimisation

Dans le domaine de la radiologie médicale, les deux exigences de qualite d’image et de dose sont tres
souvent réciproques, a savoir que toute intervention pour améliorer la qualité entraine une amplifica-
tion de la dose. Une optimisation consiste alors a s’assurer, sous la contrainte d’une qualité suffisante
pour assurer un diagnostic correct, que les conditions d’exposition sont choisies pour que la dose soit
la plus faible possible. Cela implique, par exemple, que

— Tout le personnel participant a I'utilisation des rayonnements réponde aux exigences de quali-

fication.

— Les appareils sont adaptés aux examens prévus et sont en bon état de fonctionnement.

— La technologie a été optimisée (vues d’imagerie, exposition des patients aux rayonnements, ten-

sion d’imagerie, matériaux des anodes et des filtres) et elle est systématiquement et régulierement
evaluée.

— La qualite de I'image est suffisante pour permettre des diagnostics.

1.7.2.4 Optimisation, la ligne directrice de ce travail

La simulation MC est un outil important pour le développement et 'optimisation des techniques
d’imagerie mammographique. Elle peut étre utilisée pour évaluer séparément chaque partie du systeme
d’imagerie (récepteur d’image, spectre de rayons X et géométrie du systeme). Par exemple, Cunha, To-
mal et Poletti (2013) ont étudié trois spectres mammographiques produits par différentes combinaisons
cible/filtre (Mo/Mo, Rh/Rh et W/Rh) en utilisant PENELOPE 2008. Ils ont étudié I'effet d’un filtre en
cuivre (Cu) sur les spectres de rayons X de différentes anodes mammographiques dans le cadre de
la mammographie de contraste spectrale [26]. Delis, Spyrou, Panayiotakis et Tzanakos ont utilise le
programme DOsimetry SImulation Studies (DOSIS) basé sur MC pour étudier l'effet de différents pa-
rametres d’'imagerie mammographique (par exemple, la tension du tube et le filtre ajouté) sur I’énergie
de rayonnement et la distribution de la dose dans le sein. IIs ont constaté que pour une épaisseur de

sein de 6 cm et pour la combinaison cible/filtre Mo/Mo, I'utilisation d’une tension de tube de 30 kV
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entrainait une ESD inférieure (de 42 %) a celle de 25 kV [101]. D’autre part, les fantomes mammaires
mathématiques complexes sont des outils utiles dans les études sur les modalités d’imagerie mammaire
complexes. L’utilisation de tels fantomes mammaires réalistes devient courante dans les études mam-
mographiques, et ce de plusieurs manieres différentes. Tout d’abord, ils sont utilisés pour la dosimétrie
du sein afin d’étudier la distribution de la dose dans le sein et ’évaluation de la dose de rayonnement
dans d’autres organes a partir de différentes modalites mammographiques [102]. Actuellement, la si-
mulation MC est largement utilisée dans le développement de nouvelles modalités de diagnostic. Elle
est d’'une grande importance pour la conception, le test et la prédiction des performances des nouvelles
modalités d’imagerie avant leur fabrication et avant leur approbation pour une utilisation clinique.
Les systemes d’imagerie mammaire et leurs applications produisant des images 3D font partie de ceux
qui sont testés de cette maniere. Pour obtenir des résultats plus précis, le processus de simulation est
généralement suivi d’une validation expérimentale.

Notre travail est engendré dans le cadre de I'utilisation des techniques de simulation MC et les
meéthodes expérimentales pour optimiser 'examen clinique de mammographie pour répondre a 1’'ob-
jectif des examens tout en garantissant une exposition minimale aux radiations. L’objectif de notre
étude est de fournir des données sur la dose glandulaire moyenne (MGD) en fonction des parametres
d’acquisition, notamment la tension du tube (kVp), la charge du tube (mAs) et I’épaisseur du sein. En
pratique, la MGD est déterminée a partir de la dose a la surface d’entrée (ESD). Tout d’abord, les va-
leurs d’ESD ont été simulées avec la plateforme GATE/GEANT4 et comparées aux données mesureées
avec les OSL nanodots et TAGMS-M+, en utilisant un fantome mammaire standard (MTM100, CIRS).
D’autre part, des simulations par la plateforme GATE/GEANT4 ont également éte réalisées avec des
plaques de PMMA de différentes épaisseurs (10 a 90 mm) puis comparées aux données expérimentales
avec le détecteur AGMS-M+. La deuxieme partie de notre travail consiste a estimer le risque pour les
organes a ’aide de la simulation de Monte Carlo GATE/GEANT4. Nous appliquons une nouvelle ap-
proche consistant a utiliser des fantomes voxélisés féminins EVA et FASH 3 fusionnés avec des fantomes
mammographiques hétérogenes a trois couches pour estimer les risques d’incidence du cancer sur un

organe particulier et le calcul du risque effectif total.
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1.7.3 Risque e [.cade en mammographie

Le risque effectif a été calculé a 'aide de I’équation décrite par Brenner (2012) [103]comme suit :

R:ZTTXHT (36)

Ou R est le risque effectif, rt est le LAR de cancer pour le tissu T par unité de dose équivalente de ce
tissu, et Hy est la dose équivalente pour le tissu T. Pour chaque organe, la dose de rayonnement a éte
détermineée par la plateforme GATE/GEANT4. Les données présentées dans le tableau 3 du (rapport
BEIR VII phase II) font état d’un facteur LAR pour chaque décade, et notre méthode nécessite la valeur
LAR du tissu pour chaque année; il a fallu estimer les valeurs LAR pour les années restantes qui étaient
manquantes. Des graphes sont tracés en fonction de I’dge afin d’extrapoler une valeur approximative
pour chaque année. Une équation polynomiale entre les valeurs de LAR pour chaque décade a été
employée (figure 17-25) nous proposons d’effectuer le calcul du risque effectif de cancers radio-induits
dans une population saine en considérant la tranche d’age de 45 a 60 ans qui peut étre dépistés avec les
techniques suivantes : DM a deux vues (CC + MLO), en supposant que la dose d’organe délivrée dans

la vue CC est approximativement la méme que dans la vue MLO [61].

TABLEAU 3 — LAR sur la durée de vie pour les tissus ayant recu une dose de rayonnement pendant la
mammographie de dépistage pour chaque age feminin, tel qu’'indiqueé dans le tableau 12D-1 du rapport
BEIR-VII (NAS, 2006).

Tissu Lifetime Attributable Risk (cases /10,0000 persons

/Gy) pour

40 50 60 70 80
Sein 141 70 31 12 4
Grand intestin 79 73 62 45 23
Foie 10 9 7 5 2
Poumon 240 230 201 147 77
Thyroide 14 4 1 0.3 0
Utérus 16 13 9 5 2
Veésicule biliaire 78 74 64 47 24
Ovaires 31 25 18 11 5
Estomac 35 32 27 19 11
Tissus restants 181 148 109 68 30
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FIGURE 17 — Le LAR dans le tissu de la vésicule biliaire pour les femmes agées de 40 a 70 ans en utilisant
une equation lineéaire.
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FIGURE 18 — Le LAR dans le tissu du sein pour les femmes dgées de 40 a 70 ans en utilisant une équation
linéaire.
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FIGURE 19 — Le LAR dans le tissu thyroide pour les femmes agées de 40 a 70 ans en utilisant une équation
lineaire.
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FIGURE 20 — Le LAR dans le tissu Utérus pour les femmes agées de 40 a 70 ans en utilisant une équation
linéaire.
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FIGURE 21 — Le LAR dans les tissus restants pour les femmes agées de 40 a 70 ans en utilisant une

equation lineéaire.
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FIGURE 22 - Le LAR dans le tissu poumon pour '
les femmes agées de 40 a 70 ans en utilisant unefIGURE 23 — Le LAR dans le tissu estomac pour

equation lineéaire.

les femmes agees de 40 a 70 ans en utilisant une
equation linéaire.

L’ajustement des courbes a été utilisé. Pour tous les types de tissus, le changement (réduction)

de la radiosensibilité des tissus (LAR) entre les différent tissue se differe voir les figures (17-25). En

conséquence, afin de minimiser ’erreur dans le processus d’ajustement, des équations polynomiales

du second ordre ont été utilisées pour les tissus vésicule biliaire, sein, estomac, grand intestin, tissus
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FIGURE 24 - Le LAR dans le tissu grand intestin le

pour les femmes Agées de 40 4 70 ans en utilisantf IGURE 25 — Le LAR (‘ians le tissu foie pour les
une équation linéaire, femmes agées de 40 a 70 ans en utilisant une

équation linéaire.

restants, utérus et foie (R? = 0.99), sauf que pour les tissus pulmonaires et thyroidiens ou des équations
polynomiales du troisiéme ordre ont été utilisee (R?= 1), voir les figures 19 et 22. Cela a été fait parce

que le R? des équations polynomiales de second ordre de la thyroide et du poumon est de 0.95.

1.8 Conclusion

Les éléments regroupés dans ce premier chapitre vont tous dans le sens de 'importance de I’appli-
cation des regles de la radioprotection en mammographie et notamment la notion d’optimisation du
risque du cancer radio induit. En mammographie ce risque est corrélé directement a la radiosensibilite
accrue du tissu glandulaire. Comme mentionné dans ce chapitre un des éléments majeurs pour quan-
tifier ce risque est la dose glandulaire moyenne (DGM). Par conséquent, et comme une suite logique
de ce premier chapitre, dans le deuxieme chapitre nous allons revenir sur comment en pratique cette
grandeur est évaluée, a I’aide a la fois des mesures via des dispositifs expérimentaux et la simulation

Monte Carlo via la plateforme GATE/GEANT4.
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CHAPITRE II

L’EVALUATION DE LA DOSE EN
MAMMOGRAPHIE : DISPOSITIFS
EXPERIMENTAUX ET PLATEFORME MONTE
CARLO GATE/GEANT4

1.1 Introduction

Ce chapitre décrit deux approches souvent utilisées pour I’évaluation de la dose lors d’un examen
de mammographie, a savoir les mesures expérimentales et la simulation Monte Carlo. Dans la partie
expérimentale d’abord, nous citons de maniere générale 1'essentiel des dispositifs expérimentaux uti-
lisés en dosimeétrie appliquée ala mammographie, ensuite nous présentons les dispositifs expérimentaux
utilisés pour réaliser la partie expérimentale de ce travail de these et qui sont disponible a I'ISSS, il
s’agit notamment de deux fantomes standards équivalents tissus (MTM100 et PMMA) et deux outils de
détection (OSL nanodots et AGMS-M+). En ce qui concerne la deuxieéme partie, d’abord nous citons les
fondements de la méthode monte Carlo, ensuite nous détaillons I'architecture de la plateforme GATE/-
GEANT4, en mettant ’accent sur les éléments clés pour la mise en route d’une simulation avec cette
plateforme et enfin nous nous focalisons sur I'implémentation des fantdmes numériques anthropomor-

phiques dans la plateforme GATE/GEANT4 et leurs utilités en dosimétrie.
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1.2 Dispositifs expérimentaux aspects généraux

11.2.1 Fantdmes équivalent tissus

L’objectif de I'utilisation des fantomes dans les études dosimétriques est de simuler 'exposition du
patient au rayonnement pendant des procédures radiologiques spécifiques afin d’évaluer la dose de
rayonnement de I’organe ou de reproduire les conditions pour ’étalonnage de référence d’'un systeme
dosimeétrique ou d’un faisceau (par exemple, I’étalonnage des faisceaux de radiothérapie par I'utilisation
de fantomes d’eau) [104]. Les matériaux qui ont une diffusion et une absorption des rayons X similaires
a celles des tissus sont des matériaux utiles pour la fabrication des fantomes [105].

En mammographie, les matériaux équivalents au tissu mammaire sont largement utilisés pour pro-
duire des fantomes qui simulent le sein féminin. Les fantomes mammaires sont des dispositifs essentiels
pour I'évaluation des performances des équipements mammographiques, notamment I'uniformité du
champ de rayons X, la cohérence de I’exposeur automatique, le rapport entre le rayonnement primaire
et le rayonnement de diffusion, la grille et les performances du récepteur d’image (AIEA, 2011) [3].
La mammographie étant associée a des effets biologiques sur les tissus mammaires humains [106],
les fantomes sont également utilisés pour évaluer la qualité des images mammographiques (test de
résolution) et pour mesurer précisément la dose de rayonnement. Pour répondre a la problématique
dosimétrique qui fait 'objet de ce travail de these deux types de fantdmes sont utilisés, leurs descrip-

tions est donnée dans le paragraphe qui suit.

11.2.1.1 Fantdmes standards

Au cours des derniéres années, plusieurs protocoles nationaux et internationaux pour le programme
de controle qualité (CQ) de la mammographie ont souligné I'importance de I'utilisation d’un fantéme
d’accréditation mammographique pour effectuer le CQ des systemes mammographiques dans le cadre
d’un projet de recherche. L’American College of Radiology (ACR) a introduit un fantome d’accreéditation
standard (ACR phantom) pour accéder a I'image a des fins de CQ [107]. Le fantome ACR simule un sein
50 :50 d’une épaisseur de 4.5 cm et se compose d’un bloc de PMMA et d’un bloc de cire contenant les
structures de taille, de forme et de densité connues (figure 26). Les structures incluses dans l'insert en
cire sont des fibres en nylon, des groupes de microcalcifications et des masses en forme de lentille,

représentant différentes structures ou tumeurs malignes similaires a celles trouvées cliniquement lors
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de 'imagerie d’un vrai sein. La visibilité de ces structures dans 'image radiographique varie de visible

a invisible, définissant un seuil de visibilité et donnant un score global de qualité d’image (QI).

(a) (b)

L
A \Eigq-?-

7.\, /. \.

*

O‘|3 O‘M O‘IE 015

FIGURE 26 - a) Disposition du fantome ACR et b) Schéma des structures (modele 156, Gammex-RMI
Radiation Measurements Inc., Middleton, W1.

En 2004, un nouveau fantome de test a également été développé pour I’évaluation du QC en mammo-
graphie numérique et conventionnelle par Pachoud et al [108]. Les auteurs ont développé un
prototype de fantome de test, composé de matériaux équivalents au CIRS. Une couche de 35 mm de
tissu équivalent glandulaire/adipeux 50 :50 est entourée d’une couche de 5 mm d’épaisseur de tissu
d’équivalent adipeux a 100%, représentant le modele de sein proposé par Hammerstein et al [109]. Le
fantome comprend des régions avec différentes compositions de tissus (100 % adipeux, mélange 50 :50 et
100 % glandulaire) et comprend des structures qui sont utilisées pour évaluer plusieurs caractéristiques
de la qualite d’image, telles que la résolution a faible et a fort contraste, la résolution spatiale et la
qualité de I'image (figure 27). Deux trous sont inclus sur la surface supérieure du fantome, a 60 mm de
la paroi thoracique, qui peuvent accueillir des dosimetres thermoluminescents pour I’évaluation de la
puissance du bruit et pour la mesurer la DES.

Ces dernieres années, de nouveaux fantomes ont été mis au point pour permettre une évaluation
plus précise du DGM. Argo et al [111] ont décrit la construction de séries de fantomes équivalents au
tissu mammaire (BRTES) composés de résine époxy, simulant des glandularités de 0 a 100 %. Les au-
teurs ont observé que, par rapport au fantobme BRTES, le fantome standard ACR de 4 cm d’épaisseur et

le BR12 sous-estime la DGM pour la plupart des patients, la variation dépendant des caracteéristiques
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FIGURE 27 — Fantome d’essai développé par Pachoud et al. [110].

démographiques locales des patients. Almeida et al. [112] ont produit des fantomes de sein BTE, basés
sur un mateériau équivalent au tissu BRTES, pour simuler les tissus glandulaires et adipeux, afin d’évaluer
la DGM en mammographie. Dans leur travail, les auteurs ont conclu que les fantomes BTE devraient
étre utilisés a la place des fantomes a base de PMMA pour une estimation appropriée du DGM en mam-

mographie, puisque la plupart des femmes présentent une granularité du sein inférieure a 50 %[113].

11.2.1.2 Fantdomes anthropomorphiques

Les fantomes anthropomorphes ont été introduits en mammographie pour fournir une tache réaliste
a Pobservateur, puisqu’ils imitent la composition et les structures géomeétriques du sein, fournissant
des images radiographiques similaires a celles d’un vrai sein. Le premier fantome mammaire anthropo-
morphe introduit pour I’évaluation du QI et de la dose en mammographie est le fantome ‘Rachel’ (Gam-
mex RMI, Model 169,Gammex Inc., Middleton, WI) . Ce fantome se compose d’une base équivalente au
tissu mammaire, simulant les structures tissulaires, combinée a un cliché mammaire au mercure, qui
simule les détails les plus fins. Cependant, les caractéristiques de ces types de fantomes changent avec
le temps et ils ne peuvent pas étre facilement reproduits a I'identique.

Pour simuler le corps d’'une femme, des fantémes de dosimétrie ATOM pour adulte (CIRS Inc, Nor-
folk, Virginie, USA) peuvent étre utilisés. Les fantomes ATOM sont fabriqués a partir de résines et
de polymeres par des modeles informatiques du CIRS qui prennent en compte le tissu a simuler. Ce

fantome est composé de plusieurs tranches a I'intérieur des tranches, des trous reperceés sont placés a
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des endroits spécifiques dans les organes radiosensibles pour insérer des dosimetre TLD ou OSL nano-
dots [114].

Bien que le PMMA ne simule pas exactement le tissu mammaire, c’est le matériau le plus cou-
ramment utilis¢é comme substitut du tissu mammaire par de nombreux protocoles internationaux de
dosimétrie et par de nombreux chercheurs, d’autres fantomes de composition différente ont étée pro-
poses pour évaluer les performances des systemes mammographiques en termes de QC, sur la base de
la composition des tissus mammaires et de la géométrie du sein. Le modele de fantéme MTM 100 du
CIRS (CIRS, Inc., Norfolk, VA) est utilisé pour évaluer le QC. Plus d’informations sur la conception du

fantome PMMA est MTM 100 utilisé dans cette these sont présentées dans les sections 1I.3.1 et 11.3.2.

11.2.2 Principaux dosimetres utilisés en mammographie

En radiologie diagnostique, la mesure du kajr ou de la dose absorbée est nécessaire dans de nom-
breuses situations. Dans certains pays, elle est exigée par la législation. Elle est également nécessaire
pour optimiser la qualité de 'image et la dose au patient [115]. Comme les doses de rayonnement pro-
venant de la radiologie diagnostique sont faibles, des dosimetres précis et stables a long terme sont
nécessaires [3]. Il existe plusieurs types de dosimetres de rayonnement utilisés dans la pratique de la
radiologie diagnostique. La plupart de ces dosimetres sont des chambres d’ionisation ou des détecteurs
semi-conducteurs, notamment des dosimetres thermoluminescence (TLD) et des dosimetres a lumi-
nance stimulée optiquement (OSL) [116]. Le choix du dosimetre le plus adapté dépend de la situation

clinique dans laquelle les mesures sont requises.

11.2.2.1 Chambres d’'ionisation

Un détecteur d’ionisation est composé de deux électrodes placées dans une chambre remplie d’air.
Un champ électrique entre les deux électrodes est utilisé pour collecter les charges produites dans I’air
par l'ionisation[117] [118]. Comme les chambres d’ionisation utilisées en radiologie diagnostique sont
des chambres a air, un facteur de correction doit étre appliqué a la lecture du dosimetre. Le facteur de

correction est calculé a I’aide de I’équation suivante :

Krp = (Po.T) / (P.To) (37)
Ou P, T sont la pression et la température ambiante et Py, Ty sont la pression et la température de
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la condition de référence - 101,3 kPa et 293,2 K.

11.2.2.1.1 Chambres d’ionisation a parois d’air

Ce type de detecteur est utilisé par les laboratoires standard comme référence pour étalonner les
dosimetres plus simples. Pour une mesure précise de l'ionisation dans la chambre, la distance des
électrons libérés par le rayonnement incident doit étre inférieure a la distance entre les deux électrodes
du détecteur. La précision de mesure de ce type de détecteur est de 0.5 %. Les chambres d’ionisation

a parois d’air sont fragiles et trop grandes pour étre utilisées en routine[119] .

11.2.2.1.2 Chambres Produit Kerma-Surface (PKS)

Une chambre PKS est un détecteur de grande surface monté sur la gaine du tube a rayons X qui
englobe 'ensemble du champ de rayonnement afin d’inclure tous les rayonnements extra-focaux et
focaux dans sa mesure. Par consequent, elle est faite d'un matériau transparent a la fois pour les rayons
X et la lumiere. Les chambres PKS sont utilisées pour mesurer le produit de I'aire de kerma en tant que
quantite pour le contréle de 'exposition du patient. Si I'on néglige I’atténuation des rayons X par ’air,
le produit de surface de kerma est le méme ou long du faisceau central de rayons X [3]. En fonction
de leur utilisation et de leur calibrage, les chambres PKS mesurent soit le rayonnement incident, soit le

rayonnement transmis [115].

11.2.2.2 Deétecteurs semi-conducteurs

En raison de leur petite taille et de leur réponse instantanée, les détecteurs a semi-conducteurs sont
largement utilisés en radiologie diagnostique [3]. Il existe deux types de détecteurs a semi-conducteurs,
a savoir les diodes au silicium et les transistors a effet de champ a grille isolee MOSFET (Metal Oxide

Semiconductor Field Effect Transistor)[115].

11.2.2.2.1 Détecteurs semi-conducteurs a base de silicium

Lorsqu’un dosimetre a diode a jonction p-n au silicium est exposé aux rayons X, des trous d’électrons
se forment dans le corps de la diode, ce qui entraine un courant électrique en sens inverse. L’ampleur du
courant électrique généré est proportionnelle a la dose de rayonnement. Les principaux avantages des
dosimetres a diode par rapport aux chambres d’ionisation sont leur plus grande sensibilité et leur repro-
ductibilité. Cependant, la sensibilité du dosimetre a diode dépend du débit de dose et de la temperature

de la diode [120][121].

56



CHAPITRE II. L’EVALUATION DE LA DOSE EN MAMMOGRAPHIE : DISPOSITIFS EXPERIMENTAUX ET
PLATEFORME MONTE CARLO GATE/GEANT4

11.2.2.2.2 Détecteurs MOSFET

Le détecteur MOSFET est constitué de condensateurs a transistors en silicium. L’une des électrodes
du condensateur est remplacée par un materiau semi-conducteur. L’incidence des rayons X sur la région
de la grille du MOSFET produit des paires électron-trou. Les trous se déplacent vers I'interface silicium-
grille, ce qui entraine une modification du courant dans le canal de type n. Par conséquent, la tension
seuil est modifiee. Donc, un décalage de la tension seuil de polarisation de la grille se produira. La
valeur de ce décalage est directement proportionnelle a la dose absorbée. Par conséquent, pendant
'irradiation, le MOSFET nécessite une connexion a une tension de polarisation. Ce type de détecteur

est surtout utilisé pour la dosimétrie des patients [115] [122].

11.2.2.3 Détecteurs thermoluminescence (TLD)

Les dosimetres a thermoluminescence (TLD) sont des dosimetres qui s’utilisent pour la dosimétrie
personnelle. Un TLD utilise I’effet de radio-thermo-luminescence de cristaux irradiés tels que le CaF,
ou le LiF. Ceux-ci émettent des photons lumineux, dont le nombre est proportionnel a la dose d’ir-
radiation lorsqu’ils sont chauffés. Les TLD sont de taille relativement petite (Fig. 28 A et B) et tres
sensibles a diverses radiations. Les TLD sont également utilisés pour la surveillance de ’environne-
ment. La sortie de lumiere (thermo-luminescence) varie lorsque les dosimetres sont chauffés. La va-
riation de I'intensité lumineuse en fonction de la tempeérature est appelée courbe lumineuse. Il existe
certains pics de température ou le flux lumineux est plus important. Ces pics varient en fonction du
type de matériau TLD. L’équipement de traitement du TLD est programmeé pour détecter et enregistrer
la sortie de lumiere correspondant a ces pics (Fig. 28 C). L’ampleur de la lumiere produite pour un pic
particulier dépend de la dose. Un facteur d’étalonnage est déterminé en irradiant un dosimetre a une
dose connue et en mesurant la quantite de lumiere produite. La quantité de lumiere produite par un
détecteur est ensuite utilisée pour déterminer la dose correspondante. Des exemples de matériaux TLD

incluent CaS0Oy4 et Li2B407[123] [124].

11.2.2.4 Détecteurs a luminescence stimulée optiquement (OSL)

Les dosimetres OSL ont été développés a la fin des années 1990. Le principe de fonctionnement
de ces dosimetres est similaire a celui des TLD, mais le processus de luminescence est stimulé par la
lumiere laser plutot que par la chaleur. Ces détecteurs sont faits d’oxyde d’aluminium (Al,O3) qui émet

de la lumiere visible. La quantité de lumiére émise est proportionnelle a la dose absorbée. Les détecteurs
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[A) (C)
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FIGURE 28 — Un TLD pour le corps entier (A), un TLD pour les extrémités (doigts) (B) et un dispositif
de mesure thermo-luminescence pour la détermination de la dose (C). TLD, dosimetre a thermolumi-
nescence.

OSL peuvent étre relecturés plusieurs fois, contrairement aux TLD, qui ne peuvent étre lus qu'une seule
fois. Aux fins de la surveillance des rayonnements en milieu professionnel, il est préférable d’utiliser
les OSL plutét qu’aux TLD.

Dans le cadre de cette theése, la mesure de la dose a été effectuée a I'aide des dosimeétres OSL. Le
choix des OSL a été fondé sur leur équivalence avec les tissus humains, ce qui les rend plus adaptés
a la dosimétrie in vivo, ol ils sont logés sur des fantémes physiques. Etant donné que cette étude se
concentre sur la dose de rayonnement du sein en tenant compte les rayonnements diffusés (petite dose),
la haute sensibilité des OSL et leur réponse linéaire a de faibles énergies les rendent appropriés pour
les mesures de dose. La possibilité d’utiliser un grand nombre d'OSL pour mesurer la dose regue par
différent tension et produit courant temps. Cependant, les principaux avantages de |'utilisation des OSL
sont les suivants : il s’agit d’'un processus qui prend moins du temps et dont le pourcentage d’erreur
est faible. Une comparaison entre I’OSL et le détecteur semi-conducteur au silicium AGMS-M+ est

effectuée. Une telle comparaison donne un certain niveau de confiance aux résultats.

1.3 Dispositifs expérimentaux disponibles a I'lISSS

L’unite de recherche Instrumentation et Physique Médicale, qui fait partie du Laboratoire des Sciences

et Techniques de la Santé (STS), a adopté depuis sa création une thématique de recherche qui concerne
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I'optimisation de la dose en radiodiagnostic. Pour ce faire, La nécessité de disposer des moyens techno-
logiques avancés en dosimétrie, notamment en radiodiagnostic, a conduit a ’achat massif de matériel,

dont les principaux outils sont deécrits dans ce qui suit.

11.3.1 Fantdomes MTM 100

Le fantome physique MTM 100 est aussi utilisé pour réaliser certains contrdoles en mammogra-
phie, présenté en figure 29. C’est un fantéme semi-circulaire en mateériau équivalent tissu et comprend
des éléments équivalents microcalcifications, des équivalents masses tumorales, des équivalents tissu
adipeux. Il représente un sein comprimé d’une épaisseur de 4.5 cm et inclut des équivalents tissu-
glandulaire de 50% ainsi qu’une plage de mesure du contraste. Dans le contrdle qualité, ce fantome est
utilisé pour le calcul d’un score de qualité d’image, obtenu par addition des scores partiels relatifs a la
visualisation des différents groupes d’objets présents dans le dispositif de la figure 29 [125].

Comme décrit precédemment ce type de fantomes est également recommandeé par les lignes direc-
trices européennes et largement utilisées dans I’assurance qualité du dépistage par mammographie, afin
de simuler une taille standard (moyennes) du sein. Dans cette étude ce fantome a largement contribué
a l’acquisition des données dosimétriques d’une part, notamment en termes de la dose a I'entrée (DES)

en fonction des parametres d’exposition, a savoir les mAs et kV.

Zone de contraste

Structures
fibreuses

Micro- Masses
calcifications tumorales densités optiques

FIGURE 29 - Fantome MTM100 utilisé pour le controle qualité des installations de mammographie :
détails des structures présentes dans le fantome et utilisées pour calculer un score descriptif de la qualite
de I'image.
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11.3.2 Fantdmes standards en POLYMETHYL METHACRYLATE

Les plaques de poly (méthacrylate de méthyle) (PMMA) de difféerentes épaisseurs ont été utilisées
par de nombreuses organisations internationales comme modele pour simuler le tissu mammaire [65].
La Commission européenne a déclaré que, bien que le PMMA ne soit pas un substitut exact du tissu, il
peut étre utilisé pour simuler un sein moyen afin de permettre un fonctionnement correct de 'appareil
a rayons X dans le cadre du contréle automatique de 'exposition. La dose de tissu glandulaire peut
également étre calculée en convertissant la lecture du dosimetre. Le fantome PMMA de sein standard
a une épaisseur de 45 mm soit rectangulaire (150 mm 100 mm) ou semi-circulaire avec un rayon
de 100 mm (Commission européenne, 2006) [16]. D’autres épaisseurs et compositions de seins sont
simulées par différentes épaisseurs de plaques de PMMA. Dans cette étude les mesures ont été effectuées
avec des plaques rectangulaires (21 cm 30 cm) en POLYMETHYL METHACRYLATE (PMMA), de
différentes épaisseurs allant de 10 2 90 mm et d’une densité de 1.19 g/cm®. L’utilisation de plaques de
PMMA est recommandeée par les lignes directrices européennes pour 'assurance qualité du dépistage
par mammographie, afin de simuler les tailles de sein plus fines, standard (moyennes) et plus épaisses
dans le dépistage du cancer du sein. L’objectif de cette partie était d’illustrer la variation de la DES entre

les seins épais et denses en fonction du kVp et des mAs.

FIGURE 30 — Les plaques de PMMA utilisé pour le calcul de la dose a 'entreée.
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11.3.3 Fantdmes anthropomorphiques

Les fantomes CIRS ATOM 701 et 702 (Computerized Imaging Reference Systems, Inc., Norfolk, Vir-
ginie, USA) sont utilisés comme fantomes de dosimétrie. Le fantdme anthropomorphe ATOM homme
modele 701-D a une taille de 173 cm et pese 73 kg avec une dimension de thorax de 23 32 cm. Il est
construit a partir de matériaux équivalents aux tissus mous, aux poumons et aux os. Le fantome est
composé de 39 tranches transverses chacune ayant une épaisseur de 2.5 cm. Le fantome anthropomor-
phique standard féeminin modele 702-D mesure 160 cm, posséde un thoraxde 20 25 cm et un périmetre
du ventre de 68 cm. Elle est formeée a ’aide de couches de 2.5 cm d’épaisseur. Les espaces prévus pour
I'insertion des TLD ou OSL ont une profondeur de 25 mm et un diametre de 5 mm [126], voir figure
(31). Compte tenu de I'acquisition tardive de ce type de fantomes au niveau de notre laboratoire et du
fait d’un incident technique occasionné au niveau de notre systeme de lecture des dosimetres OSL, ces
fantomes ne sont pas exploités dans ce travail de these. En revanche, ce travail de theése démontre d’une
maniere péremptoire la pertinence de ces outils dans I’évaluation de la dose et du risque radiologique
en mammographie en s’appuyant sur leurs utilités numériques, notamment en matiere de simulation

Monte Carlo a l’aide de la plateforme GATE/GEANT4.

FIGURE 31 — Montre le fantome de dosimétrie ATOM homme et femme utilisé en mammographie.

11.3.4 Détecteur AGMS-M+

Le détecteur AGMS-M+ (Radcal. Monrovia, CA), utilisé est un Multi capteur solide pour la mesure de
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dose, de débit de dose, de kV, de filtration, et de couche de demi-atténuation (CDA), en mammographie.
Avec les caractéristiques spécifiques suivantes :

— Dimensions (35.6 20.0 11.8 mm)

— Calibreé dans la gamme d’énergie de 21 - 49 keV

— Gamme de mesure en dose : 80 nGy a 100 Gy

— Gamme de mesure en débit de dose : 80 nGy/s a 200 nGy/s

— Gamme de temps : 1 ms a 300 s

FIGURE 32 — Multi capteur AGMS-M+ de Radcal.

11.3.5 Le systeme Accu-Gold

Pour la mesure de la dose le détecteur AGMS-M+ est relié a un électrometre de type RADCAL Cor-
poration doté d’un logiciel Accu-Gold pour 'enregistrement des données expérimentales. Radcal -Accu
Gold est un systeme multifonctionnel qui permet de mesurer plusieurs grandeurs comme mentionnées
préecédemment. Il est calibré en termes de kajr. Ce multimetre dispose d’un thermometre et d’un ba-
rometre intégres pour la correction automatique des variations de pression et de température entre les
conditions d’étalonnage et de travail.

Le systeme Accu-Gold se compose d’'un module digitaliseur, d’'un ou plusieurs capteurs et d’'un
systeme de controle. Le digitaliseur Accu-Gold est disponible dans différents modeles qui sont adaptés a

des applications spécifiques, la différence résidant dans les capteurs qui peuvent étre utilisés. Le logiciel
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Accu- Gold est le méme pour tous les modeéles, mais les données de mesure disponibles dépendent du

modele de digitaliseur utilisé et des capteurs connectes.

Accu-Gold

Jigitize

FIGURE 33 - Systeme de digitalisation Accu-Gold et son logiciel.

11.3.6 Deétecteurs OSL nanodots

Au cours des dix dernieres années, la luminescence stimulée optiquement (OSL) est apparue comme
un concurrent redoutable non seulement de la dosimétrie par thermoluminescence (TLD), mais aussi de
plusieurs autres systemes de dosimétrie. Bien qu’'un grand nombre de matériaux aient été synthétisés
et etudiés pour I’OSL, le cristal d’oxyde d’aluminium (alumine) dopé au carbone (Al,O3 :C) continue a
dominer les applications dosimétriques.

Les phénomenes de luminescence stimulée optiquement (OSL) consistent en I’émission d’énergie
prealablement absorbée dans un matériau solide sous forme de lumiere lors d’une stimulation optique.
Une condition préalable est que I’énergie soit absorbée, généralement en irradiant I’échantillon en main
par un rayonnement ionisant (X, v ou 3) ou parfois non ionisant. L’énergie capturée peut étre libérée

sous forme de lumiere émise en I’éclairant par une source de lumiere.
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11.3.6.1 Propriétés de base de Al,O3 :C

Al,03 :C est un matériau cultivé dans des conditions réductrices en présence de carbone, créant une
concentration relativement élevée de vide d’oxygene et des défauts connus sous le nom de centres F et
F+ (vide d’oxygéne avec électrons capturés). La concentration du centre F+ est de I'ordre de 10'°-10%°
cm™2 et la concentration du centre F est de I'ordre de 101" cm ™3 [127], [128]. L’une des caractéristiques
intéressantes de Al,O3 : C’est le fait qu’il existe un niveau de piégeage dominant responsable de ’OSL,
le pic de thermoluminescence (TL) se produisant a 470 K ( 200 oC) en fonction de la vitesse de
chauffage (figure 34(a)). Cela suggere que le signal OSL (figure 34(b)) est stable a température ambiante,
et qu’en effet ’évanouissement a température ambiante n’est pas appréciable sur une période allant
jusqu’a 85 jours, du moins pour les applications de dosimétrie personnelle [129]. La bande d’émission
dominante dans Al,O3 : C’est une bande large centrée a 420 nm attribuée a la luminescence du centre
F [130]. Dans le mécanisme proposé pour le processus OSL, les électrons sont libérés optiquement des
centres de piégeage, en se recombinant avec les centres F+. Le processus de recombinaison crée des

centres F excités qui se detendent par rayonnement et produisent la luminescence observee.

120 : . . e —————
(a) 3504 (b) ]
100 - Avant la lecture de ['OSL ) : 1
----- Aprés la lecture de I'O5L Sﬂu"l 1
80- A 1 2504 :
= / ull II ,
. | =l . i
% Eﬂ J III IIII | B 200 1 || ‘
I3 [ L 1504 | :
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/ \ £ 1004 ;
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FIGURE 34 - (a) Mesure de TL de la poudre d’Al,O3 :C irradiée avant et apres la lecture OSL et (b) mesure
OSL stimulée par le vert de la poudre d’Al,O3 :C irradiée. Les mesures TL et OSL ont été effectuées a
I'aide d’un lecteur Risg TL/OSL-DA-15 avec des filtres Hoya U-340 devant la PMT. La poudre Al,O3 :C
utilisée dans ces mesures est la méme que celle utilisée dans la fabrication des dosimetres LuxelTM
(Landauer Inc.).
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11.3.6.2 Matériaux synthétiques utilisés pour le dosimétre OSL

Le corindon ou saphir (0L-A1,03) est un matériau de base technologique important dans de nom-
breuses applications optiques et électroniques. Il est utilisé comme matériau récepteur pour les lasers
a ’état solide, comme fenétre optique, comme matériau de substrat dans la croissance épitaxiale des
semi-conducteurs et, plus récemment, comme détecteur de rayonnement, oL-A1,03 possede un sous-

réseau 02~ rigide, légérement déformé, hexagonal et serré, avec des ions A13*

occupant deux interstices
octaédriques sur trois. Chaque ion 02~ occupe un site de symétrie C, et est entouré de quatre ions
A1* tétraédriques plus proches voisins (voir figure. 35). L’ion AI** occupe les sites de distord octahe-
dral (Oh), il est nécessaire de faire croitre le matériau dans une atmospheére réductrice en présence de
carbone. Par conséquent, les impuretés de carbone, qui agissent comme catalyseurs pour la formation
de centres de vacances d’oxygéne, sont a la fois neutres et chargées. F * qui est un vacant anionique
qui capte 2 électrons joue un role important en tant que centre de luminescence. L’existence de F ¥, en
particulier, est essentielle pour une émission OSL efficace, car ils jouent le role de centres de recom-

binaison pour les électrons, ce qui donne lieu a des centres F excites. La sensibilite OSL du cristal est

corrélée a la concentration de centres F ¥, qui agissent comme des centres de recombinaison [128].

FIGURE 35 — Structure cristalline de A1,03.
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FIGURE 36 — Transitions électroniques possibles entre les niveaux d’énergie du dosimetre pendant (a)
'irradiation et (b) les étapes de lecture.
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FIGURE 37 — Schéma de la procédure globale de lecture de ’OSL.
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11.3.6.3 Aspects théoriques et pratiques des OSL

Le processus OSL peut étre expliqué dans le méme cadre que celui utilisé pour expliquer le phénomene
TL, mais en ajoutant des transitions optiques supplémentaires qui peuvent se produire lorsque le
matériau est exposé a la lumiere. Les niveaux d’énergie dans la structure cristalline du dosimetre
consistent en des bandes d’énergie délocalisées, le plus important dans notre cas étant les bandes de
valence et de conduction, créées par le potentiel périodique du cristal. Les bandes de conduction et
de valence sont séparées par une bande interdite, dans laquelle seuls les niveaux d’énergie localisés
introduits par les défauts de la structure cristalline peuvent exister [131]. Le rayonnement ionisant est
capable d’exciter des électrons vers la bande de conduction, laissant derriere lui des trous dans la bande
de valence. Les électrons de la bande de conduction et les trous de la bande de valence sont libres de se
déplacer dans le réseau cristallin jusqu’a ce qu’ils se recombinent entre eux ou soient capturés par les
niveaux d’énergie localisés, qui agissent comme des pieges. La concentration de charges piégées a ces
niveaux d’énergie localisés fournit un enregistrement de la dose totale absorbée par le cristal. Cet enre-
gistrement peut étre "lu” en stimulant les charges piégées pour les ramener dans la bande de conduction,
ce qui entraine la recombinaison des paires électron-trou et la luminescence. Ainsi, 'intensité de la lu-
minescence stimulée est un substitut de la concentration de charges piégées et, par conséquent, de la
dose absorbeée.

Les processus décrits ci-dessus sont illustrés dans la figure 36, qui, en plus des bandes de conduction
et de valence, contient un piege a trous agissant comme un centre de recombinaison et trois types de
pieges a électrons représentant des pieges peu profonds (niveau 1), des pieges “dosimétriques” (niveau
2) et des pieges profonds (niveau 3). Les pieges “dosimétriques” sont ceux qui produisent le signal
de luminescence a utiliser en dosimeétrie. La figure 36(a) représente les transitions électroniques qui
se produisent pendant la phase d’irradiation, dans laquelle le processus dominant est la création de
paires électron-trou induit par le rayonnement et le remplissage des pieges. La figure 37 schématise le
processus géneéral de lecture du dosimetre OSL et la figure 36(b) représente les transitions équivalentes
pendant la phase de lecture, dans laquelle le processus dominant est ’échappement des électrons des
pieges par stimulation optique, suivi d’'une recombinaison.

La probabilité P de libérer un électron est le produit du flux de photons () multiplié par de la section
efficace (o) décrivant la probabilité qu'un photon d’énergie hv d’interagire avec un défaut cristallin

particulier, il est défini avec ’équation suivante :
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P=c (38)

Par consequent, I'intensité de la luminescence est simplement proportionnelle a la variation de la

concentration des charges piégée donnée par :

dn(t) _
dt

= (39)

Ou n repreésente le nombre d’électrons par unité de volume dans le cristal, il est calculé a partir de la
densité d’états et de la probabilité d’occupation, il est donné par cm ™. La lecture s’effectue simplement
en illuminant continuellement ’OSL avec un rayonnement de longueur d’onde appropriée (540 nm). La
forme de l'intensité d’émission de I’OSL en fonction du temps peut étre obtenue en résolvant I’équation

(39) a'aide de la probabilité de I’équation (38).

losL(t) Z nooc exp( o t) (40)

Comme la probabilité de dépiégeage est constante, I'intensité OSL diminue exponentiellement avec le
temps en fonction de la concentration initiale des charges piégées ng [132]. L’intégration de I’équation

(40) donne P’expression suivante f losi(t)dt /Z ng.

11.3.6.4 Modalités de stimulation

La modalité de stimulation par onde continue (CW-OSL) est la modalité utilisée dans ce travail de
these. En raison de sa simplicité, cette modalité reste la plus recommandée en comparant avec les autres
modes de stimulation (linéaire, exponentiel, sinusoidal, polynomial) [132]. Le CW-OSL consiste a illu-
miner en continu les dosimetres avec une source lumineuse d’intensité constante tout en contrdlant
I'intensité de I'OSL. La courbe CW-OSL est typiquement une fonction exponentielle ou des fonctions
exponentielles multiples qui commencent avec une valeur initiale elevée et qui diminuent exponentiel-

lement avec le temps comme le montre la figure 34 (b).

11.3.6.5 Landauer OSL nanodots et le microStar reader

Landauer a pres de 50 ans d’expérience dans le domaine de la dosimétrie. Ses développements ont

principalement porteé sur la technologie OSL. Nous avons utilisé leur matériel et plus particulierement
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I’ OSL nanodots et le lecteur microStar associe.

11.3.6.5.1 OSL nanodots

UINOS |
042837

(a) (b)

FIGURE 38 — Dosimetre InLight nanoDot de Landauer Inc montrant (a) I’élément sensible fermé et (b)
I’élément sensible exposé.

Les OSL InLight nanodots de Landauer Inc ont été utilisés dans cette étude et sont montres dans la fi-
gure 38. L’élément sensible du dosimeétre est un disque d’oxyde d’aluminium dopé au carbone (Al,O3 :C)
de 5 mm de diametre et de 0.2 mm d’épaisseur. Un film mince de polyester recouvre chaque coté de
’élément sensible, ce qui donne une épaisseur totale d’environ 0.3 mm. L’élément sensible est enferme
dans un boitier noir étanche a la lumiére (10 10 2 mm) dont la densité est de 1.03 g/ cm®, ce qui
le rend proche de I’équivalent en eau. Chaque OSL nanodots comporte un numéro de série et un code
alphanumeérique de sensibilité imprimeés sur une face et un code-barres 2D sur I’autre. Le code-barres
contient le numeéro de série et les informations du code de sensibilite, ce qui permet de suivre et d’enre-
gistrer facilement I’historique de chaque OSL. Cette capacité est un avantage majeur pour un potentiel
outil d’audit. Les OSL nanodots sont sensibles a la lumiere et doivent donc rester fermés pendant I’irra-
diation et le stockage. Le boitier est automatiquement ouvert a I'intérieur du systeme de lecture InLight

pour la stimulation et la lecture.

11.3.6.5.2 Systéme de lecture InLightTM MicroStarTM

Le systeme de lecture InLight MicroStar (figure 39) est un systeme de dosimétrie automatisé utilisant
la technologie de la luminescence stimulée optiquement (OSL). Une matrice de diodes électroluminescentes
(DEL) est utilisée dans le processus de lecture pour stimuler les dosimetres, et un tube photomultipli-

cateur (PMT) permet de détecter et de mesurer la lumiere émise par le matériau OSL. Le PMT utilise un
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FIGURE 39 - Images du lecteur microStarTM.

systeme de comptage de photons tres sensible. La quantité de lumiere libérée pendant la stimulation
optique est directement proportionnelle a la dose de rayonnement et a I'intensité de la lumiere de sti-
mulation. Le fabricant estime une précision d’environ 0,2 % pour chaque lecture (Landauer MicroStar
User manual, 2006) [133].

Le systeme de lecture MicroStar se compose d’un lecteur, d’'un ordinateur de contrdle externe et
d’un logiciel de dosimétrie. Le lecteur contient un tiroir de lecture, un cadran de position de mesure et
un port USB par lequel le lecteur est connecté au logiciel de controle. Une fois que I’ OSL nanodots est
stimulé a I'intérieur du lecteur MicroStar, apres avoir tourné le bouton, la lecture est lancée en allumant
la diode électroluminescente (DEL).

Le processus de lecture OSL permet de vérifier la dose grace a I’équation suivante.

PMTcomptages
F. Calibration Sensibilite

D=

(41)

Ou F. Calibration est le facteur de calibration OSL dans les conditions de mesure, PMT comptages
est la moyenne de la réponse nette OSL nanodots, et D est la dose mesurée avec OSL nanodots (Gy).
Il existe deux différents types de calibrations disponibles dans microStar, nous utilisons le facteur de

calibration pour les modeles linéaires puisque nous utilisons de faibles doses (< 300 cGy)[134].

11.3.6.5.3 Etalonnage des nanodots
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Al,0O3 :C est utilise dans les produits OSL de Landauer est un materiau de dosimetrie a I’état solide
avec un Z effectif de  11.2. Cela implique que dans la réegion photoélectrique, il répondra de maniere ex-
cessive aux rayonnements ionisants comme décrit le tableau 4, ce qui exige que le lecteur soit étalonne
en fonction du type de faisceau spécifique. Ce probleme est généralement rencontré en radiologie diag-
nostique ou les trois principales applications (mammographie, fluoroscopie et tomodensitomeétrie) uti-
lisent chacune différents potentiels d’accelération et différentes quantités de filtration pour produire
des faisceaux ayant la CDA souhaitée.

Pour les utilisateurs de radiologie diagnostique, Landauer fournit a ces personnes un ensemble
de dosimetres d’étalonnage exposés sur un fantome PMMA a des rayons X de 80 kVp et CDA de 2,9
mm d’Al. Bien qu’il s’agisse d'une de fluoroscopie, ce n’est pas le cas pour les utilisateurs de CT, de
mammographie et/ou de radiologie dentaire. Pour les raisons décrites ci-dessus, I’option préférée serait

de créer un ensemble de dosimetres d’étalonnage en utilisant notre condition.

TABLEAU 4 — Les doses pour les caractéristiques de tube a rayon X de Italray pour le filtre Mo/Mo pour
une energie 28 kVp et une CDA de 0.3 mm Al et une mAs de 32.

Position | 1 2 3 4 5 6
Dose 9.50 9.94 9.71 9.87 9.53 9.42
(mGy)

Comme les nanodots sont fortement dépendants de 1’énergie en dessous de 100 kVp, nous avons
réalise ’étalonnage dans notre condition expérimentale pour le calcul de la dose a 'entrée avec des
tensions de tube (26-32 kVp), une charge de tube (32-80 mAs) et un fantéme MTM 100 comme indiqueé
dans la figure 40. Dans cette étude, 40 nanodots ont éte utilisés, 20 pour 'acquisition des données et
20 autres pour la calibration. Pour calculer le facteur de calibration, les expressions suivantes sont

appliquées :

1 1 1 &
CF=MZ—<N sj;Ci BAvg> (43)

M est le nombre de dosimetres exposés, L est le nombre de dosimetres non exposés (non doses), N

est le nombre de positions de lecture par dosimetre, Cjest le nombre de compte par position de lecture,
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FIGURE 40 - Etalonnage du nanodots.

Sjest la sensibilité du dosimetre ou j est le numeéro du dosimeétre, Dj est la valeur de la dose pour le
dosimetre.

Les équipements expérimentaux essentiels décrits dans cette section, a savoir les deux fantomes
standard MTM100 et PMMA associés aux deux chaines de détection (AGMS-M+, Radcal et Accu-Gold)
et (nanoDotes, Al,O3 :C), ont permis ’acquisition d’'une base de données en termes de la DES (voir
chapitre 3). Ces données ont également été utiles pour la validation de la plateforme GATE/GEANT4
comme outil d’évaluation de la dose en mammographie. Enfin, comme une suite logique, la section
suivante décrira les fondements de la méthode Monte Carlo en s’intéressant de pres a certaines fonc-
tionnalités déterminant la mise en route d’'une simulation pour le calcul de la dose avec la plateforme

GATE/GEANT4.
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1.4 Meéthode Monte Carlo : plateforme GATE/GEANTA4

11.4.1 Un bref rappel historique

Basée sur des techniques probabilistes, la méthode Monte Carlo a été développée dans les années
1940 par Nicholas Metropolis et Stanislaw Ulam, mais ses origines sont bien plus anciennes. Elle est
basée sur le calcul numerique via des processus aléatoires. Développées a I'origine pour simuler le
fonctionnement des armes nucléaires, les méthodes Monte Carlo sont aujourd’hui utilisées dans de
nombreuses branches de la science et notamment dans la simulation du transport des particules et
des interactions avec la matiere. L’utilisation de cette méthode apporte une solution statistique a ’ap-
proche analytique en simulant le comportement individuel des particules dans un systeme physique.
Cependant, il est nécessaire de différencier ces méthodes de simulation des méthodes déterministes
qui donnent une information assez complete dans tout ’espace des phases du systeme. Elles sont ap-
pliquées dans la plupart des cas a la résolution d’équations de transport intégro-différentielles tandis
que la méthode de Monte Carlo résout le probleme de transport en simulant I’histoire des particules.
Plusieurs codes sont utilisés en physique des interactions rayonnement-matiere, dans le domaine de
la radioprotection ainsi qu’en physique meédicale ou en instrumentation nucléaire. Les codes utilises
sont généralement utilisés pour une validation expérimentale préliminaire, soit sur des cas identiques
a ceux qui sont modélisés, soit sur des cas plus complexes. Ces codes sont les suivants : GATE/GEANT4

[135] [136], PENELOPE [22], MCNP/MCNPX [136], EGSnrc [21], Fluka [137], [138], PHITS [138] .

11.4.2 Plateforme GATE/GEANT4

GATE est un logiciel de simulation MC basé sur GEANT4. Ce programme combine les avantages
de la simulation Geant4 : modeles physiques validés, description géométrique sophistiquée, outils puis-
sants de visualisation (visualisation 3D), génération et suivi des particules, dont une premiere version a
été rendue publique en mai 2004 [139], Par-dessus les librairies de GEANT4 qui constituent la base de
la plateforme GATE/GEANT4, dans un ensemble de couches écrites en C++. Une couche de base, tres
proche du coeur GEANT4, comprennent les classes de base qui définissent les mécanismes propres de la
plateforme GATE/GEANT4, comme la gestion du temps, de la géomeétrie, des sources et du traitement
des évenements de la simulation (hits). Ceci inclut la définition des géomeétries ou les opérations sur les

volumes comme les rotations et les translations, ainsi que la prise en charge de la décroissance radioac-
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tive de sources multiples. Certaines classes de base sont directement dérivees de classes GEANT4 tandis
que d’autres définissent des hiérarchies de nouvelles classes et des collaborations de classes. Enfin, un
mécanisme de script dédié realise a 'aide de ces scripts ou de I'exécution de macros qui été étendu
comme interpréteur de commandes pour chacune des classes de base. Ce langage de script fait rempla-
cer la programmation C++, permettant d’effectuer et de controdler des simulations MC de configurations
realistes.

la plateforme GATE/GEANT4 présente plusieurs avantages, dont celui d’étre utilisé par une large
communaute de chercheurs, ce qui fait qu’il est généralement bien documenté. Le code source, dispo-
nible dans le domaine public, ainsi que la documentation et les exemples qui sont librement disponibles
sur le site Web de la collaboration, fournit normalement un code révisé en profondeur et des versions
régulieres, ce qui laisse espérer une existence a long terme de ce code. D’autre part, la plateforme GA-
TE/GEANT4 est congu pour un systeme d’imagerie meédicale. Contrairement aux codes a usage géneral,
la plateforme GATE/GEANT4 est relativement facile a apprendre et a mettre en ceuvre, car il se limite
a la modélisation d’un ensemble plus restreint de parametres et possede moins de fonctionnalités que
les codes a usage geénéral. la plateforme GATE/GEANT4 combine des modeles physiques bien validés,
la possibilité de concevoir des géomeétries compliquées, un outil de visualisation puissant et la capacite
de prendre en compte le mouvement, la gestion du temps, la modélisation des détecteurs, etc. L’utili-
sation d’un langage macro dédié a permis a la plateforme GATE/GEANT4 de fournir un code MC qui
garantit la fiabilité et le support a long terme et qui est suffisamment flexible pour modéliser la plu-
part des systemes d’imagerie [140]. la plateforme GATE/GEANT4 a eu un impact considérable sur la
communaute des chercheurs avec des milliers d’utilisateurs actifs et avec une reconnaissance, a travers
Iarticle principal relatif a la plateforme GATE/GEANT4, par le comité éditorial et les comités consulta-
tifs internationaux de la prestigieuse revue Physics in Medicine and Biology comme 'un des 25 travaux
les plus importants publiés en 60 ans d’existence de la revue [139]. L’introduction de la modélisation de
la tomodensitomeétrie dans la version 6.1 de la plateforme GATE/GEANT4 et la possibilité de modéliser
plusieurs systemes d’imagerie a partir de la version 7. 1 de la plateforme GATE/GEANT4 a déterminé

notre choix de ce programme pour concevoir un modele.
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FIGURE 41 — Résumé de I’architecture en couche de la plateforme GATE/GEANT4.

11.4.3 Le logiciel Geant 4

Geant4 a éte déeveloppé par le Centre Européen de Recherche Nucléaire CERN sur la base de ce qui
etait déja disponible dans Geant 3, dans le cadre d’une collaboration internationale majeure visant a
construire un package basé sur la programmation orientée objet (en C++), permettant une conception
pour intégration et modification modulaire sans perturbation de I’architecture de base du code. L'une
de ses principales caractéristiques est que 'implémentation de la physique est clairement définie et dis-
ponible pour confirmation par 'utilisateur, il permet a I'utilisateur de personnaliser ses composants en
fonction de ses besoins. Il a été acheve et disponible en 1999, ou il est constamment mis a jour et ameliore
grace a la collaboration de plus de 100 scientifiques (physiciens et d’informaticiens) du monde entier
[141]. Geant4 est un logiciel de simulation Monte Carlo pour la physique des particules qui a pour but la
simulation du transport des particules dans la matiere. Il offre une grande flexibilité dans la conception
de lutilisateur qui s’adapte aux différentes exigences expérimentales dans différents domaines (phy-
sique des particules, physique nucléaire, sciences cosmologiques et spatiales et médecine nucléaire). La
plate-forme Geant4 possede une structure hiérarchique dont les domaines et sous-domaines clés sont
présenteés a la figure 42.

Trois classes obligatoires doivent étre mises en ceuvre dans une application GEANT4 :

— G4UserDetectorConstruction : qui donne une définition de I'environnement de simulation, y

compris la description de toutes les structures géométriques, des matériaux et des parties sen-
sibles.

— G4UserPhysicsList : ou l'utilisateur est invité a spécifier quel type d’interaction physique doit
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FIGURE 42 - Le diagramme des catégories de haut niveau de code Geant4. Le cercle ouvert sur les lignes
de jonction représente une relation “d’utilisation”; la catégorie a ’extrémité du cercle utilise la catégorie
adjacente [136].

étre utilise.

— G4UserPrimaryGenerationAction : dans laquelle I'utilisateur doit indiquer comment les parti-
cules doivent étre générées.

— L’existence de ces trois classes est assurée au début de la simulation par G4RunManager, qui fait
intervenir les fonctions initialize et beamOn. Les classes suivantes peuvent étre implémentées
pour personnaliser les résultats :

— G4UserRunAction : pour controler les actions qui doivent étre effectuées au début et a la fin de
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chaque simulation.

— G4UserEventAction : pour controler les actions qui doivent étre effectuées au début et a la fin

de chaque “event” (évenement) désigne de simulation.

— G4UserSteppingAction : pour controler les actions qui doivent étre effectuées a chaque “step”

(pas) de la simulation.

La relation entre les classes d’utilisateurs obligatoires et facultatives met en évidence la conception
hiérarchique et commutable de Geant4 ou I'on peut déduire un lien de dépendance unidirectionnel
entre les classes, comme le montre la figure 42. La visualisation est également une préférence faculta-
tive définie par l'utilisateur. Geant4 est capable de lier sa sortie a un logiciel externe secondaire utilisé
non seulement pour visualiser la simulation, mais aussi pour adapter la sortie aux besoins de 'utili-
sateur. Cela comprend des visualisations a partir d’OpenGL, DAWNFILE, RayTracer, Openlnventor et
Qt pour n’en citer que quelques-uns. La sortie des données peut également étre personnalisée grace a
des logiciels secondaires tels que R? et Root. La flexibilité de Geant4 permet a I'utilisateur de prendre le
controle total de sa simulation, les parametres utilisés et les résultats. En plus d’étre un logiciel libre, le
fait qu’il ait été développé par un important conglomérat international de contributeurs scientifiques

et qu’il soit continuellement ameélioré en fait le logiciel de Monte Carlo le plus approprié pour ce projet.

11.4.4 Outils pour interagir avec la simulation : Actors

Pour une interaction directe entre |'utilisateur et la simulation, la plateforme GATE/GEANT4 utilise
le concept d'un ” Actor ”[140] pour quantifier les informations d’'une simulation. En effet, un Actor est
similaire au concept de détecteur sensible dans GEANT4, mais il a des caractéristiques supplémentaires.
Dans la plateforme GATE/GEANT4 un détecteur sensible est une classe qui représente un détecteur
pour compter les hits des pas (step) d’une trace ou track de particules. L’Actors de la plateforme GATE/-
GEANT4 permet d’étendre le détecteur sensible pour que le score soit effectué tout au long de chaque
trace, événement, et run en plus d’un pas. Dans la terminologie de la plateforme GATE/GEANT4, de
haut en bas, un run est la simulation dans son ensemble, avec tous les historiques; un événement est
la simulation de I'historique d’une seule particule; chaque histoire simule les traces des particules pri-
maires et secondaires; et un step est le plus petit incrément qui déplace une particule sur une distance
linéaire vers le prochain point d’interaction. Dans ce qui suit nous détaillons les principaux Actors uti-

lisés en vue de la mise en place des simulations reproduisant la réalité expérimentale entrepris dans
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ce travail de these. Ces Actors sont de 'ordre de cing, a savoir Energy spectrum-Actor, Dose-Actor,

I'espace de phase-Actor, GateMergedVolume-Actor, kill-Actor et Dose par région-Actor.

11.4.5 Eléments clés pour la mise en route de la plateforme GATE/GEANT4

On peut décliner les éléments fondamentaux de la mise en route d’une simulation la plateforme GA-
TE/GEANT4 en cinq parties principales, a savoir la déefinition de la géomeétrie, la définition de la phy-
sique, la définition de la source, la définition des résultats recherchés par 'utilisateur et comme derniere
etape la définition des moyens d’optimisation de la simulation. Pour répondre a la problématique de la
pertinence de la plateforme GATE/GEANT4 pour calcul de la dose en mammographie, I'ensemble de
ces éléments ont été construits en se basant sur des données réelles des parties composites de la chaine
de mammographie étudiée dans ce travail et en prenant en considération la qualite des faisceaux de

rayons X générée par le mammographe.

11.4.5.1 Dé [nikion de la géométrie

Les géométries souhaitées dans la mammographie pour nos simulations Monte-Carlo se définit
comme des seins comprimes était soit un cylindre a section semi-circulaire qui simule le fantéme MTM
100 de rayon de 9 cm et de longueur de 18 cm, soit une forme rectangulaire qui simule des plaques
de PMMA d’une épaisseur de 1 a 9 cm, les seins sont simulés en les mettant plus proche ou détecteur
d’image. Afin de reproduire le positionnement du dosimetre, un volume sensible a été mis en ceuvre,
reproduisant les caractéristiques du AGMS-M+ et du OSL nanodots. Dans cette premiere partie, la grille
d’anti-diffusion, la palette de compression et la plaque de support du sein sont également supprimeées,
car leurs présences entraineraient un dépot de dose éleveé dans le sein.

Pour terminer cette étude, nous avons décidé d’utiliser des géomeétries complexes le cas des fantomes
voxelisés, afin de pouvoir realiser une représentation géomeétrique fidele a la realité. Par ailleurs, il est
également plus facile de rendre compte de ’hétérogénéité de la distribution de sein pour reéaliser une
comparaison des doses de radiation calculées dans le sein et les autres organes pour des seins homogene
et hétérogene. Le premier modele utilisé est celui de fantome EVA représentant une femme a position
couchée dérivée d’images scanner. Le deuxieme modele utilisé est le fantome FASH 3 représentant une
femme en position debout, il est basé sur des surfaces anatomiques 3D développées avec des logiciels

de modélisation. Dans cette deuxieme partie la palette de compression et la plaque de support du sein
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ont également éteé inclus dans la simulation.

La géometrie d’irradiation simulée considere une source isotrope de rayons X collimatée pour n’ir-
radier que la surface du détecteur (24 30 cm?). La source de rayons X était située a 65 cm du détecteur, la
palette de compression et la plaque de support du sein ont été implémentées sous la forme d’une couche
de 1.5 cm d’épaisseur de polyméthacrylate de méthyle (PMMA) et d’une couche de 1.2 cm d’épaisseur
de fibre de carbone, respectivement (toutes les données sont obtenues directement aupres des vendeurs
par communication personnelle aux fins de ce travail). Enfin, le chapitre 3 et le chapitre 4 donne plus

de détails sur la simulation de la géomeétrie des fantomes standards et des fantomes voxélisés.

11.45.2 Dé [nikion de la physique

La plateforme GATE/GEANT4 est un outil permettant a la fois a I'utilisateur de choisir les proces-
sus, les modeles physiques et les sections efficaces de I'interaction des photons et des électrons avec la
matiere. On distingue deux principales catégories de processus physiques : les processus électromagnétiques
(EM) [68] et les processus hadroniques (HAD)[20]. En raison de la gamme d’énergie des rayons X utilisé
en mammographie (de 20 a 40 keV), nous avons utilisé les modeles de physique et les sections efficaces
EM de la plateforme GATE/GEANT4, disponible pour les interactions a basse énergie pour modéliser
le transport des photons et des électrons, suivant les different conditions de simulation que nous avons
adaptée, on outre dans cette base de données on trouve trois modeles de transport possibles, a savoir
le modele Penelope [142], le modele Standard [143] et le modele Livermore [144]. Les trois modeles
utilisent différents ensembles de données de section efficace, le tableau 5 résume les modeles pour la
physique EM adaptés aux applications medicales utiliseées en GEANT4/GATE. La liste du tableau 5 n’est
pas exhaustive : d’autres Listes Physiques sont disponibles, mais elles ne different pas substantiellement
des Listes Physiques mentionnées dans le tableau 5 (par exemple, G4EmLivermorePolarizedPhysics ou
G4EmEPPhysics) ou elles ne sont pas adaptées a la dosimeétrie du sein (par exemple, GAEmDNAPhysics).

Le modele Standard utilisé par défaut dans la plateforme GATE/GEANT4, tient en compte les pro-
cessus d’ionisation, le rayonnement de freinage, la diffusion multiple ainsi que les autres processus
électromagneétiques des particules avec la matiere. Le recours aux modeles Standard permet de réduire
de moitié les temps de calcul par rapport aux simulations utilisant les modeles Livermore et Penelope.
Par ailleurs, dans le cas de la simulation de grandeurs d’intérét macroscopiques, telles que la dose a

I’échelle d’un organe ou de voxels de 'ordre du millimetre cube, le recours a un parametrage approprié
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des modeles Standard permet d’obtenir une précision [2% pour 2 mm]. On notera que les modeles de
diffusion multiple mis en ceuvre dans le modele Standard sont les mémes que ceux de Livermore et de
Penelope. Comme la prise en compte de la structure des couches atomiques est plus importante a basse
énergie, les modeles Livermore et Penelope disposent de sections efficaces adaptées au transport des
particules a I’échelle de la couche atomique. En plus de l'effet photo-électrique, la diffusion Compton,
la diffusion Rayleigh, la production de paire, I’émission bremsstrahlung et I'ionisation. Les modeles
Penelope et Livermore prennent en compte la fluorescence, la production d’électrons Auger et la re-
laxation atomique. L’algorithme Penelope 2008 a été utilisé dans Geant4 a partir de la version v.4.9.3
est contient les processus de la diffusion Compton, l'effet photo-électrique, la production de paire et
diffusion Rayleigh pour les photons; ’émission bremsstrahlung, ionisation et annihilation du positron
pour les électrons et positrons. C’est pourquoi le modele Penelope est une alternative a Iutilisation de
modele Livermore.

Une description des modeles et des sections efficaces disponibles au niveau des trois modeles est
resumeée dans le tableau 6. Pour savoir plus sur la pertinence de chaque modele dans le transport des
photons et des électrons de basse énergie, plusieurs simulations ont été entreprises avec chaque modele

séparément, et les détails en termes de comparaison sont donnés dans le chapitre 3 section IIl.3.1. 3.

TABLEAU 5 — Listes de physique adaptées aux applications médicales [68].

PhysicsLists Caractéristiques

G4EmStandardPhysics Physique EM standard

G4EmLivermorePhysics Physique EM de basse énergie uti-
lisant les données de Livermore

G4EmStandardPhysics-Option4 Modeles de physique les plus
précis a partir de standard et basse
energie

G4EmPenelopePhysics Modeles Penelope a faible énergie

11.45.3 Deé [nikion de la source

La plateforme GATE/GEANT4 peut modeliser de nombreuses formes de sources et géeomeétries
de faisceaux. La définition de la source dans la plateforme GATE/GEANT4 est décrite comme une
source voxelisée, linacBeam, phaseSpace ou grace au module spécifique GPSM (General Particle Source
Module). Une source dans la plateforme GATE/GEANT4 est définie par son type de particule (pho-

tons,électrons, positrons, etc.), sa position (vertex d’émission), sa direction (angle solide), son énergie
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TABLEAU 6 — Mise en ceuvre de modeles physiques des bibliotheques d’interaction électromagnétique
a faible énergie Livermore (emlivermore), Penelope (empenelope) et Standard (emStandard).

Livermore Penelope Standard

Interaction Compton

Décrites par la Sec- | Paramétrage analytique | La section efficace
tion efficace de Klein- | (avec liaison atomique et | de Compton est
Nishina modifiée par | élargissement Doppler) parameétrée  par
le facteur de forme de Urban[145]
Hubbell (EPDL97)

Diffus

ion de Rayleigh

Décrites par la Dis- | Paramétrage analytique Rayleigh scattering
tribution  angulaire is not included
selon la formule de [143]

Rayleigh, facteur de
forme de Hubbell

selon EPDL97

Effet photoélectrique

Sections efficaces | Distribution de Sauter La section efficace

d’apres EPDL97, la est parameétrée

distribution angulaire selon un schéma

peut étre choisie. développe par
Biggs et Lighthill
[146].

Bremsstrahlung

Parameétrage du brem- | Section efficace calculée | Les pouvoirs

sstrahlung a partir | apartir des donnéesIoni- | d’arrét radiatif

d’EPDL97 sation standard sont
calcules a partir
d’une fonction
parameétrée basée
sur la tabulation de
Seltzer et Berger
[147].

Ionisation

Paramétrage de I'ioni- | Calcul analytique Le pouvoir d’arrét

sation par les modeles des collisions res-

de couche treintes est calculé

selon la formule
de Berger-Seltzer
dérivee de la
théorie de Bethe-
Bloch [148], [149]
[150], et le terme
de correction de
couche n’est pas
inclus.
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(polyénergétique, mono énergétique , etc.).

A fin de définir la source autrement dit le spectre & rayons X généré par le mammographe Italray
nous avons eu la nécessité de faire appel au principe “Actors” et plus particulierement au “Energy
spectrum Actor”, celui-ci a joué un role majeur dans la caractérisation des spectres a rayons X en
fonction du potentiel (kV) et la nature de I’anode. En effet, la connaissance du spectre a rayon X pour
une irradiation en mammographie est un élément indispensable pour mettre en route le calcul de la
dose par la plateforme GATE/GEANT4. Pour ce faire, un Actor plan du spectre d’énergie a éte placé
devant la source, perpendiculairement au faisceau. L’Actor d’énergie a été utilisé comme un détecteur
pour enregistrer I’énergie des photons entrants. Pour cette Actor, on a défini une énergie minimale de
0 keV et une énergie maximale de 60 keV. L’Actor prend en compte tous les photons dans la gamme
d’énergie choisie et produit 3 histogrammes : Le spectre de fluence, le dépot d’énergie differentielle en
énergie et le spectre de dépdt d’énergie en fonction du transfert d’énergie linéique (TEL). Les détails de
la définition en pratique des résultats de la caractérisation du “Energy spectrum Actor” et les résultats

de la caractérisation de la source sont donnés dans le chapitre 3 section III.3. 1.1.

11.45.4 Dé [nikion des Actors dédiés pour le calcul de la dose

La plateforme GATE/GEANT4 donne la main a I'utilisateur de calculer la dose déposée dans un vo-
lume d’inteérét par le bais de deux < Actors >, connues par DoseActor et Dose par région-Actor. En effet,
au niveau du programme de simulation I'utilisateur doit faire la correspondance entre I’< Actor > ap-
proprié et le volume destiné au calcul de la dose souvent sous forme d’une matrice 3D. En outre, la
plateforme GATE/GEANT4 permet a 'utilisateur de préciser la taille de la matrice et sa position selon
le systéme de coordonnées du volume d’intérét. Une fois le volume d’intérét est attache, la dose, est
estimée par la valeur moyenne de I’énergie par unité de masse déposée par I’électrons secondaires de
maniere continuent le long de leur parcours dans chaque voxel par N particules simulées (historiques).

En fin l'utilisateur peut avoir 'acces a la dose absorbée sous forme de plusieurs distributions 1D, 2D
et 3D avec 'incertitude statistique associée. Dans ce travail cette approche a été utilisée pour calculer
la dose cumulée par des spectres de rayons X générés a partir du mammographe Italary dans plusieurs
volumes d’intérét, a savoir le fantome MTM100, le fantome PMMA et les difféerents organes des deux
fantomes numeériques voxelisés EVA et FASH 3 voir le chapitre 3 et 4.

Par ailleurs, Dose par région-Actor est 'un des avancées majeures apportées a la plateforme GA-
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TE/GEANT4 ces 10 dernieres années avec une utilité remarquable notamment lors de calcul de dose
avec des fantomes anthropomorphiques numeériques voxélisés. Etant donné que cet Actor est I'une des
dernieres fonctionnalités disponibles dans la plateforme GATE/GEANT4, on trouve tres peu de publi-
cations dans la littérature qui traitent son utilite. Tamborino et al [151] utilisent I’Actor Dose par région
pour calculer la dose moyenne pour une distribution hétérogene des cellules tumorales, leur objectif
étant de construire un modeéle dosimétrique affiné pour les expériences in vivo de 1’’Lu-DOTATATE
permettant la corrélation de la dose absorbée avec les cassures double-brin (CDB). En plus Tahiri et al
[152] ont étudie la dose aux organes lors d’'une tomodensitométrie (CT) du thorax. La dose aux organes
a été simulée a 'aide de la plateforme GATE/GEANT4 en utilisant deux fantomes de calcul : Adam
homme et Eva femme et I’Actor Dose par région. Parce que ce sont les seuls travaux que 'on a pu trou-
ver qui utilisaient ’Actor Dose par region, des études supplémentaires devraient étre envisagées pour
déterminer la faisabilité et la pertinence du concept. De ce fait, un des objectifs majeurs de ce travail
est la mise en pratique de I’Actor Dose par région pour le calcul de la dose en mammographie a 'aide
des deux fantomes voxelisés EVA et FASH 3, les résultats des calculs sont donnés dans le chapitre 4.

En pratique cet Actor calcule la dose et ’énergie déposées dans des régions définies par un ensemble
de voxels et fait sortir les résultats dans un fichier texte. Cette sortie permet d’obtenir les incertitudes
statistiques pour un ensemble de voxels. Ces régions sont lues a partir d’un fichier image de format
Metalmage (.mhd), le choix de format Metalmage est da de fait que I’algorithme de navigation utilisé
dans ce travail (ImageNestedParameterisedVolume) prend en charge de ce format d’image (voir section
IV. 2. 4), un fichier (AttenuationRange.dat) est nécessaire dans la plateforme GATE/GEANT4 quand
I'utilisation de I’Actor dose par région, le fichier (AttenuationRange.dat) contenait des labels (entiers)
qui doivent étre de la méme taille que 'image. Chaque label dans I'image définit une région ou toutes
les énergies seront additionnées et la dose sera calculée pendant la simulation. Une région doit contenir
des voxels de la méme matiere pour que le calcul de la dose soit correct [153][152].

En outre, Afin de simuler le fantome voxélisé avec un sein comprimé, nous utilisons la nouvelle
classe de navigateur GateMergedVolumeActor pour remplacer le sein homogene du fantéme par un sein
mammographique hétérogene a trois couches comprimeées et le fusionner avec la geomeétrie mathématique
et voxélisé dans la plateforme GATE/GEANT4. Depuis GATE V8.0, La plate-forme a ajouté la possibi-
lité d’ajouter un G4VSolid (ou un solide analytique tel que : boite, cylindre, tessellé, sphere etc....) a

I'intérieur d’'un volume voxeélisé (défini par ImageRegularParametrisedVolume ou ImageNestedPara-
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metrisedVolume).

11.45.5 Dé [nikion des moyens d’optimisation de la simulation

Les méthodes de simulation Monte-Carlo en physique médicale deviennent de plus en plus intéressantes,
la ou le calcul de la dose absorbée exige une précision et une efficacite. Des techniques permettent de
rendre les simulations Monte Carlo plus efficaces. L’objectif est de diminuer le temps des simulations,
tout en restant en dessous d’un certain seuil d’erreur. Le principe de ces techniques est soit d’augmenter
la statistique de la simulation pour un temps T de calcul donné (techniques de réduction de variance),
soit de diminuer ce temps T pour un méme nombre N de particules simulées. Dans les deux cas, le but
est d’augmenter P'efficacite € de la simulation. L’efficacité est définie par la relation (44) :

1

Ou T représente le temps de calcul et 02 la variance de 'estimation, I'efficacité est inversement
proportionnelle au temps de calcul. Avec o 1\/—% . Plus le suivi des particules d’'une maniere exhaus-
tive tenant compte des interactions EM (Rayonnement diffuse, effet Compton et Rayleigh, etc.), plus la
simulation sera précise, mais plus elle durera en temps de calcul. Augmenter lefficacité d’une simula-
tion revient a diminuer le temps de simulation par particule de sortie mesurée. Les techniques de gain
d’efficacité les plus classiques en simulation Monte Carlo se répartie en deux catégories : ressources
interne fle seuil de production (ou énergie de coupure référée “cut”), réduction de variances, espace
de phase, kill actorsg et d’autres externes consiste sur l'utilisation des stations de calculs permettent
d’acceélérer le temps de simulation sans perte de précision des calculs. La version la plus récente de
la plateforme GATE/GEANT4 (version 8) comprend un certain nombre de méthodes qui améliorent
considérablement lefficacité de la simulation pour la modélisation des processus électromagnétiques
a faible énergie. L’espace de phases est un Actor qui représente un moyen d’optimiser le temps de
calcul. Génére a la sortie de la téte d’irradiation, il permet par la suite de ne pas avoir a simuler pour
chaque calcul toute la partie indépendante de la cible et donc de gagner en temps de calcul. Le reste
des techniques seront examinées dans les sections qui suivent. Une simulateur Monte Carlo optimisée
sur station de calcul dans le cadre de cette étude pour une application en mammographie en générant

010

un nombre de particules de I'ordre de 10-° permet d’effectuer la correction pour que notre simulation

prenne des heures ou lieux des jours. Pour ce projet, plusieurs stratégies sont utilisées pour améliorer
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le temps de calcul.

11.45.6 Méthodes d’optimisations disponibles dans la plateforme GATE/GEANT4

11.45.6.1 Notion de I’espace de phase

En pratique simuler des particules directement de la source en 'occurrence ici un tube a rayon
X augmente significativement le temps de calcul et cela due essentiellement au temps perdu dans le
suivi des particules en dehors de la direction du patient. De ce fait, une des solutions proposées par la
plateforme GATE/GEANT4 est d’utiliser la notion d’espace de phase. En fait, I'idée consiste a séparer
le probleme de calcul de la dose en deux parties. D’abord construire une source virtuelle sous forme
d’un espace de phase en plagant entre la source et le patient un volume dont la normale est alignée avec
la direction du faisceau le long de I’axe central, ou I'utilisateur enregistre les propriétées des rayons X
venant du tube a rayon X, (position de la particule, type de particule, gamme d’énergies, orientation......),
la figure 43 est un diagramme décrivant les propriétés d’une particule lorsqu’elle traverse un espace de
phase. Et puis par ailleurs, pour le calcul de la dose déposée dans le patient 'espace de phase va étre
utilisé comme une source de particules. Dans notre étude, I’espace de phase placé sous le collimateur, ce
dernier a éteé utilisé pour réduire le temps de simulation et augmenter l'efficacite. L’ordre de grandeur

du gain de temps de calcul passe de 3 jours a 3h entre les deux situations, avec et sans espace de phase.
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FIGURE 43 - Diagramme d’un espace de phase. Lorsque la particule (ligne verte) traverse le plan circu-
laire (bleu), ’énergie, la position en rayon et en angle, et la direction donnée en angles sont enregistrées.

11.45.6.2 Notion de KillActor
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C’est un moyen efficace d’optimisation d’une simulation en termes de temps. En effet, cet Actor
constitue un filtre entre les rayonnements utile et inutile dans une simulation. En principe un pro-
gramme de simulation génere des rayonnements et il procede a leurs interactions avec tous les vo-
lumes de la géomeétrie simulée jusqu’a leurs arrivées dans le volume d’intérét définies pour le calcul de
la dose. Cependant, le suivi des trajectoires des particules dans certains volumes n’a pas d’influence de
point de vue statistique sur le résultat de la dose. Par exemple dans les differentes géometries simulées
dans le cadre de ce travail cet Actor a permis de stopper les trajectoires des photons et des électrons
secondaires, notamment au niveau des deux collimateurs et certains accessoires du tube a rayon X, ce

qui a permis une réduction notable en temps de calcul.

11.4.5.6.3 Notion des énergies de coupures

L’énergie de coupure est définie comme I’énergie minimum E; au-dela de laquelle les particules se-
condaires sont produites et tracées. Les valeurs de I’énergie de coupure est choisie dans I'une des deux
circonstances : 1) la gamme de la particule est petite par rapport a la taille du voxel qu’il traverse ou 2)
I’énergie de la particule est inférieure a la valeur de coupure aura une contribution négligeable a la dose
ou I’énergie enregistrée. Lorsque 1’énergie de la particule E<E, il ne sera pas transporté plus loin et
son énergie sera déposée localement. Lorsque E>E, les particules secondaires vont étre produites.
Ce seuil est défini comme une gamme de coupure, qui en interne est converti en énergie, pour s’af-
franchir de la dépendance du matériau. L’énergie de coupure est 'une des techniques les plus efficaces
pour améliorer l'efficacité du simulation MC [154], [155], pourtant un seuil de production trop élevé
augmente les fluctuations statistiques d’une simulation. L’énergie de coupure par défaut pour la plate-
forme GATE/GEANT4 est de 1 mm. Les énergies de coupure utilisées dans ce travail pour les fantomes

standard et voxelisés sont rapportées dans les chapitres qui suit.

11.45.6.4 Notion des techniques de réduction de variance

Deux normes de réduction de variance de Geant4 sont disponibles dans la plateforme GATE/-
GEANTH4, a savoir "splitting” [154], [156] et "Russian roulette”[21]. Pour augmenter ’efficacité de ces
techniques de réduction de variance, I'utilisateur peut ajouter des criteres de sélection pour qu’ils soient
appliqués aux particules primaires ou secondaires en utilisant des filtres. Les filtres pour le splitting et
Russian roulette sont les mémes que ceux disponibles pour les Actors. Cette approche a été largement

exploitée dans ce travail, notamment en ce qui concerne la modélisation des différents spectres a rayons
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X utilises pour le calcul de la dose. Les résultats de ces calculs sont donnés dans les figure 63 - 66 du
chapitre 3, ou les rayonnements de Bremsstrahlung ont été augmenter par une efficacite de 100. Par
ailleurs, d’autre auteurs [157], [158] ont bien démontrés la pertinence de cette méthode en mammo-
graphie pour optimiser la simulation des spectres en utilisant le Selective Bremsstrahlung Splitting

(SBS).

11.45.6.5 Méthodes d’optimisations qui relévent de l'utilisateur Les temps de calcul excessifs
généres par les simulations Monte Carlo, poussent 'utilisateur de faire recours a des ordinateurs puis-
sants, notamment en termes de CPU. Dans ce travail deux ressources informatiques ont éte utilisées
pour la mise en route des simulations avec la plateforme GATE/GEANT4, il s’agit de la station de calcul

HPC-Gamma disponible a I'ISSS et la station de calcul HPC-MARWAN du CNRST.

11.45.6.5.1 Grille de calcul du ISSS (HPC-Gamma)

Le cluster HPC Personnal Gamma de I'unité instrumentation et physique médicale offre les ca-
pacités suivantes : 64 cceurs, 6B de disque dur et 256 GB de mémoire RAM. L’outil de gestion des
taches installé dans le HPC Gamma est le HT condor. Le formatage du cluster HPC Personnal Gamma
éte realisée en installant le systeme d’exploitation Ubuntu 16.04 sur les 2 partitions physiques Sda et sdb
vu les restrictions de compatibilite des systemes d’exploitation et que cette version prend en charge la
nouvelle version de GATE 8.1, un espace de mémoire de 3 TB pour chaque partition a été réserver et 2 TB
pour le systeme ainsi qu’un espace libre. Chaque partition contient obligatoirement les fichiers : swap,
ext 3, ext 4, boots bios. La procédure d’installation de la plateforme GATE/GEANT4 comprend deux
étapes : 'installation du package Geant4 et de tous les outils d’aide nécessaires (par exemple CLHEP,
une bibliotheque de classes pour la physique des hautes énergies, et toutes les bibliotheques Geant4)
et I'installation de la plateforme GATE/GEANT4 elle-méme. Il convient de souligner que les outils
nécessitant des bibliotheques ou des paquets externes ne peuvent étre actives que si le systeme externe
correspondant est installé. Des informations détaillées sur la procédure d’installation et la définition
des variables d’environnement peuvent étre trouvées dans les référence suivante[135], [160], des in-
formations supplémentaires sur CLHEP sont disponibles dans [CLHEP, 2021][161], et sur le paquet
Geant4 et les bibliotheques correspondantes dans [Installation, 2021][162]. Pour installer la plateforme
GATE/GEANT4, il faut faire attention a la version spécifique requise pour chaque dépendance (CLHEP,

Geant4, ROOT, etc.).
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Les simulations parallélisées sont composées de 3 étapes : le fractionnement des jobs, les simulations
proprement dites (sur un certain nombre de CPU) et la fusion des fichiers. Le schéma le plus naturel, le
plus simple et le plus général pour diviser les simulations est ’approche de decomposition du domaine
temporel, dans laquelle le temps d’acquisition de ’expérience est divisé en un certain nombre de petites
expériences de méme durée. Cette approche n’implique aucune approximation ni simplification. De
plus, comme le nombre des particules initiales pour chaque intervalle sont invariables, les mesures
telles que la durée d’acquisition, le temps de début et le temps de fins du systeme seront effectivement
les mémes que dans une exécution a un seul noeud. Comme le montre la figure 44, les entrées du job
splitter sont les scripts de la plateforme GATE/GEANT4, les parametres et les options de la ligne de
commande qui spécifient principalement la plate-forme HTcondor, le nombre de job et les répertoires

de sortie. La sortie est une collection de fichiers macro non parameétres.

\jnpls J options

Job Splitter

|
! ! ! ! !

FIGURE 44 - Le < job splitter > est utilisé pour générer des fichiers macro non parameétrés et entierement
résolus. Ainsi qu’un fichier de soumission spécifique a la plate-forme HT condor.

11.45.6.5.2 HPC-MARWAN - grille de calcul du CNRST

La grille de calcul HPC-MARWAN - CNRST [163], [164]est utilisée pour réduire le temps d’exécution
la plateforme GATE/GEANT4. Le cluster HPC-MARWAN est composé de 19 noeuds geérés par le Centre
National de la Recherche Scientifique et Technique / Rabat (CNRST) et offre les capacités suivantes : 760
ceeurs (68 TFlops), 5.2 To de mémoire, 108 To de stockage, 2 cartes GPU. Ces nceuds sont interconnectés
par un réseau a tres faible latence (OPA) a 100 Gbps, ce qui optimise les performances pour le calcul
parallele. Cette infrastructure est connectée au reseau MARWAN par un lien de 5 Gbps qui assure une

fluidité dans 'utilisation et le transfert des donnéees des universités.
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L’outil de gestion des taches est SLURM (Simple Linux Utility for Resource Management), un systeme
de gestion de grappes et d’ordonnancement des tiaches a code source libre, tolérant aux pannes et hau-
tement évolutif, destiné aux grappes Linux de petite et grande taille. Slurm ne nécessite aucune mo-
dification du noyau pour son fonctionnement et est relativement autonome. En tant que gestionnaire
de charge de travail de cluster, Slurm a trois fonctions clés. Premierement, il alloue un acces exclu-
sif et/ou non-exclusif aux ressources (nceuds de calcul) aux utilisateurs pour une certaine durée afin
qu’ils puissent effectuer leur travail. Ensuite, il fournit un cadre pour le démarrage, 'exécution et la sur-
veillance du travail (normalement un travail parallele) sur I’ensemble des nceuds alloués. Enfin, il arbitre
les conflits pour les ressources en gérant une file d’attente des travaux en cours. Le développement de
SLURM a commencé en 2002 au Lawrence livermore Laboratory (USA) en tant que gestionnaire de
ressources pour les clusters Linux. L’architecture de Slurm est présentée a la figure 45.

La soumission d’un job sur la grille de calcul nécessite d’écrire un script de commande, qui définit
les composants d’un job, les ressources demandées (définies dans des blocs de ressources appelés Tasks)
et les differentes étapes du job. Les étapes du job sont exécutées séquentiellement ou en parallele, elles
créent une ou plusieurs Tasks (exécutées en parallele) et gerent la distribution des ressources allouées.
Dans la figure 45, les options SBATCH définissent le nom du job, la partition utilisée, le nombre de
Taches (-nb) et le nombre d’heures de travail. Le nombre de Taches (-ntasks) et le nombre de CPUs par
Tache (-cpus- per-task), I’allocation sera alors de 64 CPUs. L’exécution du script Batch ”script.slurm”

est lancee via la commande ” sbatch”.

11.4.6 Fantdmes numériques anthropomorphiques comme outil de simula-
tion

Les fantomes numeériques anthropomorphiques de ’anatomie humaine ont été largement utilisés
pour évaluer la dose absorbée par les organes des patients subissant des examens d’imagerie. Un aspect
important des simulations est la possibilité de disposer d’'un modele réaliste (fantome) de ’anatomie.
D’un point de vue conceptuel, les fantdomes numeriques anthropomorphiques sont plus précis que les
fantomes standards suite a la représentation des organes ou des régions corporelle d’intérét [165] [166]
[167], afin de permettre la modélisation de la distribution de dose et par conséquent I’évaluation du
risque radiologique des rayons X en fonction de la morphologie des patients, 'dge, le sexe et les com-

posants chimiques du milieu de diffusion, qui absorbent et diffusent le rayonnement émis d’une maniere
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User commands

(partial list) Controller daemons

-------------------

¢

scontrol |<— H slurmctld : slurmetld :
Bty (acme)

sinfo

mn --------------------

%

(optional) : clusters

Compute node daemons

FiGURE 45 — L’architecture de Slurm.

similaire aux tissus biologiques. En d’autres termes, un fantéme numérique anthropomorphique est un
modele mathématique congu pour représenter, aussi précisément que possible, un organe ou un tissu du
corps, un systéme organique ou le corps entier qui se considere I'intérét largement répandu pour I'ima-
gerie médicale. L’avantage d’utiliser de tels fantomes dans les études de simulation est que la possibilite
de realiser des études qu’il aurait été tres difficile voire impossible a effectuer de facon expérimentale,
telle que la modification de ’anatomie des fantomes numeériques pour développer un nouveau fantome
adapté a la situation étudiée (notamment sur I’étude des effets d’une distribution hétérogene du sein
voir chapitre 4) [168], fournissant ainsi un gold standard pour évaluer et améliorer les dispositifs d’ima-
gerie (au niveau d’incertitudes de mesures). Les fantomes numeériques peuvent servir a valider (ou non)
la correspondance des fantomes physiques avec les personnes mesurées, notamment l'effet des varia-
tions morphologiques entre le fantome physique utilisé pour I’étalonnage et le sujet a mesurer [117].
Le but de cette méthode n’est pas dans 'immeédiat de remplacer les fantomes physiques convention-
nels pour I’étalonnage des systemes d’imagerie, mais de les compléter a I’aide d’une procédure rapide,
souple et a faible cout. Quelques applications extraites de la littérature sur l'utilisation de fantomes

numeériques sont présentées ci-apres [169][170].
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11.4.6.1 Fantdmes stylisés (mathématiques)

Les fantomes anthropomorphes stylisés sont des fantomes dans lesquels la taille et la forme du
corps et des organes humains sont décrites par des expressions mathématiques. Leur développement
est considéré comme une réalisation majeure des années 1960 et a accéléreé le calcul des doses dans les
organes et les tissus du corps pour 'imagerie radiologique 2D et 3D par rayons X. Le fantome MIRD
(medical internal radiation dose) est le premier modele hétérogene anthropomorphique développé au
Oak Ridge National Laboratory (ORNL) dédié a la dose de rayonnement interne meédicale [171]. Ce
modele est également connu sous le nom de fantome mathématique stylisé, MIRD et ORNL. Le modele
MIRD est composé de trois tissus de base : le poumon, l'os et les tissus mous. Les tissus mous sont
utilisés pour décrire la composition élémentaire de tous les organes internes, a 'exception du poumon.
Pour représenter un corps humain, ses parties sont définies a I’aide de primitives 3D elliptiques. Par
exemple, le corps est défini par des cylindres elliptiques (c’est-a-dire la téte, le torse et les bras), tandis

que les jambes sont représentées par des cones elliptiques tronqueés [172].

FIGURE 46 — Modéle mathématique ADAM et EVA.

L’ameélioration du fantdbme MIRD a donné lieu a la mise au point de la méthode suivante fantéme
ORNL-UF (UF-Université de Floride) [173]. Sur la base de ces fantomes stylisés, un grand nombre de
fantomes anthropomorphes ont été developpés : avec des organes spécifiques pour les deux sexes,

représentant des nourrissons et des enfants de différents ages [174], des fantomes pédiatriques [175],
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[176], [177], des fantomes adultes spécifiques au genre sexe ADAM et EVA voire figure 46 [178],
ainsi qu’une femme enceinte [167]. Les modeles stylisés facilitent le calcul rapide des doses, mais ces
fantomes sont limités dans leur capacite a représenter avec un grand réalisme certains deétails anato-
miques. Par exemple, pour modéliser les poumons, on peut utiliser des objets 3D tels que des ellipsoides,

dont la conception est loin du réalisme pulmonaire.

11.4.6.2 Fantdmes numériques voxeélisés

Le développement des fantomes tomographiques ou voxelisés du corps entier a commenceé au
début des années 2000. Par rapport aux fantomes mathématiques, les fantomes voxélisés sont des
représentations fideles du corps humain, car ils sont basés sur des images 3D du patient, telles que
des images CT ou IRM. Deux des fantomes de série les plus celebres sont les fantomes MAX et FAX,
développés par deux groupes de recherche de I'Université fédérale de Pernambuco, au Brésil, et les
fantomes voxels GSF, développés a I'Institut GSF de Munich, en Allemagne.

Les fantomes MAX (Male Adult voXel) [178] et FAX (Female Adult voXel) [179] sont basés sur des
images CT de patients masculins et féminins. Le fantome MAX[179] est basé sur le fantome téte-torse
Zubal, construit a partir d’images d’un patient masculin [180]. Pour la construction du fantéme MAX,
neuf compositions de tissus et densités de matériaux ont été modélisées sur la base du rapport ICRU
no 44 [9] : tissu mou, adipeux, poumon, muscle, peau, cartilage, os, moelle osseuse rouge et moelle
osseuse jaune. Les masses des organes et des tissus du fantome FAX ont été ajustées pour correspondre
aux spécifications anatomiques définies par la ICRP pour la femme adulte de référence [172]. D’autres
travaux ont permis de segmenter de nouveaux organes tels que la vésicule biliaire, le tissu conjonctif,
les glandes salivaires et les ganglions lymphatiques, et 'apparition des fantomes MAX06 et FAX06
ameéliores.

Les fantomes voxelises GSF comprennent un certain nombre de fantomes spécifiques aux patients,
avec jusqu’a 135 organes ou tissus differents [181]. Les matrices de voxels ont été obtenues par seg-
mentation a partir d’images CT provenant de volontaires et de patients sains. La famille comprend
12 fantomes voxélisés. Parmi eux, on trouve des fantomes de femme adulte, de pédiatre, et des fantomes
de femmes enceintes : BEBE, ENFANT, DONNA, FRANK, HELGA, IRENE, GOLEM, GODWIN, VISIBLE
HUMAN, LAURA, KLARA et KATJA [181-185]. D’autres fantomes voxelisés ont été développés a partir

d’images IRM, comme les fantomes NORMAN, NORMAN-5 et NAOMI [186][187]. En 2001, Saito et al
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[188]ont présenté le premier fantome tomographique voxelise asiatique, le fantome japonais voxelise
homme adulte. Ce fantome segmenté se compose de plus de 100 régions permettant le calcul des doses
pour diverses parties du corps. Le fantome japonais a été utilisé avec des techniques de Monte Carlo

) oy , . PRy
pour calculer les doses aux organes pour 'exposition externe due aux photons et aux électrons jusqu’a
1 TeV. En 1999, Caon et al [189] ont construit un fantome tomographique basé sur cinquante-quatre
coupes de scanners consecutifs du thorax d’une jeune femme de 14 ans, approprié pour la détermination
des doses aux organes a partir du CT.

L’utilisation de ces modeles peut également permettre de réduire les erreurs dues a la diffusion du
rayonnement et aux effets de 'augmentation du nombre d’éveénements sur 'estimation de la dose. En
plus de 'avantage du réalisme anatomique, les fantomes voxélisés sont faciles a utiliser et sont bien
connectés grace a la géomeétrie voxelisée. Les limites des fantomes voxeélisés sont liées a la résolution
finie des voxels, ce qui entraine des difficultés pour modéliser des structures tres fines telles que la peau,
la muqueuse buccale, les cavités de la moelle osseuse, les parois du cdlon, etc., et donc 'impossibilite
de realiser avec précision un calcul de dose efficace. La voxelisation due a I'utilisation de voxels peut
également entrainer des calculs de dose imprécis et une mauvaise qualité des images simulées. En outre,
la possibilité d’obtenir des fantomes a I’échelle a partir des fantomes voxeélisés originaux s’avere limitée
et peut entrainer des distorsions dans la représentation de certains organes, en raison du traitement
des données originales sur les tissus voisins dans les images 2D. La mise a I’échelle de ces fantomes ne
peut se faire qu’en ajustant les dimensions des voxels. Or, les voxels sont homogenes. Il est possible
d’obtenir une hétérogénéité avec ces modeles, mais cela est le plus souvent realisé par un algorithme

lors de I'exécution des calculs de transport du rayonnement.

11.4.6.3 Fantdomes Hybrid

Une approche permettant de résoudre le probleme des modeles évolutifs consiste a utiliser des sur-
faces de type NURBS (Non- Uniform Rational B-Spline) et/ou a mailles polygonales. Cette approche
preserve a la fois le réalisme anatomique des fantomes voxélisés et la flexibilité mathématique des
fantomes a geomeétrie solide constructive (GSC). La procédure habituelle de construction de ces fantémes
comprend quatre étapes. Chacune de ces étapes aboutit a un fantéme anthropomorphe représenté soit
par des B-Reps, soit par des CSG, soit par des voxels. La premiere étape est la segmentation des organes

et des tissus. Les sources d’images 3D sont les examens médicaux des patients a partir de techniques
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d’imagerie 3D telles que le PET/CT et 'IRM. La segmentation des organes et des tissus d’intérét peut
étre effectuée al’aide de logiciels d’infographie 3D bien connus tels que 3D-Doctor (Able Software Corp,
Lexington, MA), Blender, Image], Photoshop, et Paint. Le résultat de cette étape est la segmentation des
régions d’intérét.

La deuxieme étape est la reconstruction de la surface des tissus segmentés, qui sont convertis en
un modele de maillage polygonal, ou les organes segmentés sont représentés par un grand nombre de
surfaces triangulaires. Des logiciels professionnels (tels que les logiciels Amira, Mimics, 3DS Max, Maya,
et Rhino, etc.) peuvent étre utilisés pour obtenir le contour d’une structure segmentée en appliquant une
opération de seuil. Le contour de chaque structure segmentée peut ensuite étre reconstruit en surface
en 3D via un ordre de génération de surface, et la surface de ces modeles 3D peut étre lissée via un ordre
de lissage avec ou sans contrainte. La troisieme étape consiste a transformer ces mailles polygonales
en surfaces NURBS. Pour cette étape, il existe des outils tels que Rhinoceros (McNeel North America,
Seattle, WA), TiniSpline (bibliotheque C open source avec des liens pour différents langages), etc. qui
peuvent étre utiles pour une mise en ceuvre plus rapide. Enfin, le fantome base sur NURBS est voxelise,
si nécessaire. Cette étape est nécessaire pour assurer la compatibilité de ces fantomes avec les codes
de transport de rayonnement tels que EGS, MCNP et GEANT4, ou en utilisant un code développé en
interne.

Une telle approche est utilisée dans le développement des fantomes anthropomorphes hybrides
de calcul Male Adult meSH (MASH) et Female Adult meSH (FASH) (Cassola et al 2010b) [190]. Ces
fantomes sont basés sur des modeles anatomiques 3D (qui peuvent étre télechargés gratuitement sur
Internet) ou sur des organes et des tissus modélisés en partant de rien avec un logiciel open source
approprié en utilisant des surfaces a mailles polygonales meshes. La figure 47(a) montre les vues fron-
tales des fantomes adultes debout maillés FASH et MASH, tandis que la figure 47(b) montre leur ver-
sion voxelisée. Ces fantomes ont servi de base au développement d’une série de fantomes de calcul de
poids et de taille variables. Les modeles de fantomes de calcul de la prochaine génération sont FASH2 et
MASH?2, ainsi que MASH3 et FASH3, qui sont caractérisés par de nouveaux organes et tissus modélisés,
tels que les tissus adipeux et glandulaires des seins pour le fantome féminin [191] Il s’agit de tissus im-
portants en ce qui concerne le risque d’irradiation.

D’autres fantomes B-Rep comprennent la famille hybride de I'Université de Floride [191], [192]

les fantomes R-Rep adultes males et femelles [193], les fantomes de calcul RPI-AM et RPI-AF [194],

94



CHAPITRE II. L’EVALUATION DE LA DOSE EN MAMMOGRAPHIE : DISPOSITIFS EXPERIMENTAUX ET
PLATEFORME MONTE CARLO GATE/GEANT4

le fantome humain adulte féminin chinois visible (VCH- F) [195], et le fantdme hybride 4D cardio-

torso XCAT [196]. Ce dernier présente une anatomie tres détaillée, avec des modeles de mouvements

cardiaques et respiratoires.

{a) (b}

FIGURE 47 - Fantomes de corps entier FASH et MASH : (a) vues frontales de FASH et MASH, et (b)
version voxeélisée de FASH et MASH.

Récemment, une attention considérable a été accordée a l'utilisation du fantdme anthropomor-
phique pour calculer la dose de rayonnement absorbée par le tissu fibroglandulaire, car il s’agit du
tissu a risque pour le développement du cancer, en raison de sa radiosensibilité élevée. Dans [117] il a
été demontré que I’évaluation de la dose de radiation dans le sein, et en particulier dans les tissus glan-
dulaires, en utilisant le code Monde Carlo et un fantome adulte féeminin voxelisé (FASH) en position
debout, peut étre utilisé pour fournir une dose glandulaire moyenne estimée pour des cas individuels.
Kramer et al. [197] ont étudié I'utilisation du fantéme FAX (Female Adult voXel) afin de calculer les
doses équivalentes aux organes et tissus radiosensibles en radiologie. Ils ont également effectué des
calculs pour le fantome EVA de type MIRD5 afin de déemontrer I'influence des différences anatomiques
sur la dose équivalente aux organes. Pour cette raison, le but de notre étude était d’évaluer le risque di
aux mammographies. Des travaux reéalisés précedemment ont déja calculé et montré le risque de can-
cer du sein pour les femmes subissant un examen de mammographie [198]. Neanmoins, peu de travaux
ont été trouves ou 'attention du risque se concentre également sur des organes autres que le sein pour

une procédure diagnostique donnée, dont les doses autres que le sein devraient également étre prises
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en compte pour une estimation plus preécise du risque total de I'exposition aux radiations pendant les
examens radiologiques du sein [199]. Nos résultats décrivent pour la premiere fois le risque de radia-
tion pour un fantéme automorphique debout FASH 3 avec un sein hétérogéne. A notre connaissance, il
s’agit de la premiere étude qui s’intéresse a l'utilisation de ce type de fantdbme en mammographie avec

la plateforme GATE/GEANT4.

I1.5 Conclusion

Les études dosimeétriques dans la mammographie ne peuvent pas étre effectuées directement sur les
patients, car elles impliquent une radiation ionisante dangereuse. Deux méthodes alternatives peuvent
donc étre utilisées. La premiere méthode comprend la simulations Monte-Carlo et la deuxiéme méthode,
consiste a I'utilisation des matériaux équivalents aux tissus du corps humain qui peuvent étre utilisés
pour construire des fantdmes qui sont utilisés avec différents types de dosimetres pour évaluer la dose
de rayonnement regue par les tissus et les organes du corps pendant des procédures radiologiques
spécifiques. En mammographie, le PMMA est le matériau le plus couramment utilisé pour simuler un
tissu mammaire. Le principal inconvénient du fantdome en PMMA est que son épaisseur équivalente est
inférieure a ’épaisseur du sein simulé. La technique OSL ou luminescence stimulée optiquement est
également un outil tres important pour la dosimétrie des rayonnements. Dans ce chapitre, nous avons
décrit la plateforme GATE/GEANT4 et nous avons détaillé les different élément de mis en point d’une
simulation que soit la géomeétrie, les processus physiques, la source et les méthodes d’optimisation
implémentés dans la plateforme GATE/GEANT4 et impliqués dans le calcul de dose dans un milieu. La
plateforme GATE/GEANT4 constitue un outil adapté pour faire face aux problemes rencontrés pour
les études dosimétriques notamment pour certains cas bien spécifiques. En outre, I'implémentation
de la répartition des simulations sur un environnement de grille de calcul apporte un grand avantage
a la plateforme GATE/GEANT4 avec des temps de calcul rendus acceptables. Enfin la simulation de
'interaction du rayonnement avec la matiere, en considérant des géomeétries complexes telles que les

fantomes anthropomorphes a été mis au point.
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CHAPITRE I

VALIDATION DE LA PLATEFORME MONTE CARLO
GATE/GEANT4 COMME OUTIL D’EVALUATION DE
LA DOSE EN MAMMOGRAPHIE : APPLICATION
DES FANTOMES STANDARDS

I11.1 Introduction

Selon L’International Commission of Radiation Protection (CIRP), le facteur de risque de carcino-
genese mammaire induite est passé de 0.05 [200] en 1991 a 0.12 en 2007 [74]. Par conséquent, la DGM
doit étre évaluée avec plus de précision et optimisée en fonction des parametres d’acquisition, notam-
ment la tension du tube (kVp), le produit tube courant (mAs) et I’épaisseur du sein. En pratique, la DGM
est déterminée a partir de la DES en utilisant des facteurs de conversion. Dans la littérature, plusieurs
travaux ont été réalisés afin de proposer des nouvelles méthodes expérimentales pour estimer la DES.
La technique OSL ou luminescence stimulée optiquement est également un outil trés important pour
la dosimétrie, car elles présentent une tres faible perte d’intensité du signal (4-5% sur 9 mois) [201],
une bonne uniformiteé dans la sensibilite, facile a utiliser, et relativement peu cher et pratique pour des
applications dans la dosimétrie du patient et le Programme d’Assurance Qualité du patient, notamment

en mammographie.
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Ce chapitre se concentre sur la determination du kgjr, est la DES en utilisant le détecteur OSL nano-
dots. Les valeurs de kj, et de la DES calculé avec le détecteur OSL nanodots ont été compares a celles
mesurées avec le détecteur AGMS-M+. Les études menées pour déduire le ki, et la DES se fait par I'uti-
lisation deux fantomes de référence : le fantome standard du sein (MTM100, CIRS) et des fantomes en
PMMA de différentes épaisseurs (10 a 90 mm). Par ailleurs, ce chapitre décrit la modeélisation générale,
a 'aide de la plateforme GATE/GEANT4, des equipements de mammographe Italray, il expose les
éléments les plus importants utilisés dans la modélisation des ces équipements : le générateur de rayons
X, les collimateurs et le modele de sein standards aussi que les résultats du spectre obtenus lors des
simulations. Les spectres de rayon X simulés avec la plateforme GATE/GEANT4 ont éteé utilisés pour
etudier la DES et le kaj en utilisant deux fantomes de référence : le fantome standard du sein (MTM100,
CIRS) et des fantomes en PMMA de différentes épaisseurs (10 a 90 mm). D’autre part, Ce chapitre se
concentre sur la validation de la plateforme GATE/GEANT4 en comparant les résultats des mesures

expérimentaux avec la plateforme GATE/GEANT4.

1.2 Mesures expérimentales

Dans cette partie nous avons mené une série de mesures en termes de deux grandeurs dosimétriques
qui jouent un role déterminant en matiere de contrdle de qualité dosimétrique en mammographie, a
savoir le Kerma dans 'air (Kyj,) et la dose d’entrée a la surface (DES). Ces mesures ont été realisées
en s’appuyant sur un dispositif expérimental composée du mammographe ITELARY, les deux fantomes
(MTM100 et PMMA) et les deux chaines de détections (AGMS-M+ et OSL nanodots), et cela pour une
anode de type (Molybdene/Molybdene) et en fonction d’une série de valeurs de tension du tube (26, 28,
30 et 32 kV) et de valeurs du produit courant temps (32, 40, 50, 63 et 80 mAs). Les détails sur les dispo-
sitifs expérimentaux utilisés et quelques observations sur les données de mesures sont décrits dans les
paragraphes qui suivront. Les mesures collectées dans cette partie ont un double intérét, d'une part elles
permettent la détermination de la dose glandulaire mammaire en fonction des parametres d’acquisition
de I'image (KV et mAs) et puis par ailleurs, elles constituent une base de données importante en vue
de la validation de la plateforme GATE/GEANT4, pour le calcul de dose en mammographie. Rappelons
que a cote de I'utilisation des détecteurs OSL nanodots en mammographie, ce troisieme chapitre tourne

principalement autour de la validation de la plateforme GATE/GEANT4.
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111.2.1 Fantdmes MTM 100

111.2.1.1 Kerma dans I'air (AGMS-M+ vs OSL)

Le dispositif expérimental de la mesure du Ky, est illustré dans le tableau 7. Afin d’évaluer la
grandeur de kajr la méme configuration illustrée a la figure 48 a été utilisée, sans fantome entre la
plaque de compression et le détecteur, vu que par deéfinition le ki, se mesure a la surface supérieure
du fantéme en I’absence de rayonnement rétrodiffuse selon les recommandations dosimeétriques du
rapport n°82 de 'ICRU [10] [202]. Toutes les mesures ont été effectuées trois fois pour déterminer les

valeurs moyennes du kajr. On note un effet de causalité entre les deux parametres kV, mAs et le Kyjr.

TABLEAU 7 — Les résultats expérimentaux de Kyj, et leurs différences.

Energie Variation des Kair AGMS Kair nanodot Différence
(kVp) mAs (mGy) (mGy) AGMS-M+ -
nanodot (%)

26 32 3.66 3.55 3.00

40 4.60 4.49 2.39

50 5.47 5.75 5.11

63 7.02 6.99 0.42

80 8.94 9.06 1.34
28 32 4.61 4.42 4.12

40 5.78 5.75 0.51

50 7.23 7.04 2.62

63 9.12 8.97 1.64

80 11.47 11.91 3.83
30 32 5.49 5.61 2.18

40 6.72 6.81 1.33

50 8.37 8.12 2.98

63 10.44 10.72 2.68

80 13.28 12.85 3.23
32 32 6.66 6.66 0

40 7.91 7.83 1.01

50 10 9.99 0.10

63 12.73 12.94 1.64

80 15.79 15.78 0.06
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En effet le K,ir augmente d’une maniere lineaire en fonction de ces deux parametres en prenant des
valeurs en mGy entre 3.66 et 15.79 pour AGMS-M+.

Le dispositif expérimental de la mesure du K,j, avec les détecteurs OSL nanodots, est illustré dans
la figure 49 en reprenant la méme méthode de mesure que AGMS-M+. Le tableau 7 résume les résultats
de mesure du Ky avec les détecteurs OSL nanodots. Rappelons que ces mesures ont été effectuées en
fonction des mémes parametres d’acquisition utilisés pour évaluer la réponse du détecteur AGMS-M+.
Il est a noter que la précision sur la lecture des OSL nanodots étaient de 3 a 8 % pour une gamme
de Kair entre 3.55 et 15.78 mGy. Ces valeurs sont similaires a celles trouvées par d’autres chercheurs
(Kawaguchi et al [100] Al-Senan et al [203]).

Les valeurs de k,jr déterminées avec les OSL nanodots sont en bon accord avec celles déterminées
avec AGMS-M+. Les différences entre ces deux méthodes expérimentales variaient entre 0 et 5.11 %.
L’estimation des incertitudes est due a : I’étalonnage des dosimetres, les méthodes de lectures des do-
simetres et la réponse des dosimetres a des faibles doses. Enfin, la réponse des OSL nanodots devant
des photons de faibles énergies était meilleure que celle des AGMS-M+. De plus, la manipulation des
OSL nanodots est plus facile, leur processus et leur assemblage sont beaucoup plus pratiques et fiables

que ceux des AGMS-M+ et les résultats sont plus proches de ceux attendus.

I11.2.1.2 Dose d’entrée a la surface (AGMS-M+ vs OSL)

A coté du Kair dose d’entrée a la surface est le deuxieme parametre fondamental en mammographie
en matiere de controle qualité de la dose, il est attribué a la dose totale absorbée a la fois par le faisceau
de rayons X primaire et par les photons rétrodiffusés par le fantome MTM100. La DES a été mesuree
en utilisant le dispositif expérimental illustré dans la figure 48. Ici le dosimetre AGMS-M+ sont placé
latéralement centrer dans le champ de rayons X a 6 cm de la paroi thoracique, comme indiqué dans la
section précédente.

Selon Les figures 50-53, 'augmentation de la tension du tube de 26 kVp a 32 kVp augmente la DES
de 45%, et augmentation du produit courant temps de 32 mAs a 80 mAs augmente la DES de 60%. Cette
augmentation provient du fait que les faisceaux de rayons X de faible énergie utilisés en mammographie
se caractere par une dose maximale qui se produit a la surface de la peau a cause de non-existence de
regions de build-up. L’augmentation de la tension du tube entraine un ” renforcement ” du faisceau,

qui provoque I'augmentation de la longueur du libre parcours moyen des photons, ce qui entraine une
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FIGURE 48 — Représentation du dispositif expérimental en utilisant AGMS-M+.

augmentation de la DES, puisqu’une grande quantité de photons dépose son énergie dans les couches
supérieures du fantome. Par ailleurs les figures 50-53 montre que les valeurs (28kVp ;80mAs), (30kVp ;63
et 80 mAs), et (32kVp;63 et 80 mAs) de la DES dépasse 10 mGy qui est la valeur limite établie dans
le protocole European Reference Organisation for quality Assured Breast Screening and Diagnostic
Services (EUREF). Si ces patientes subissent un examen mammographique avec les vues CC et MLO la
DES dépassera 20 mGy. L’incertitude associez au processus de mesure par AGMS-M+ est 4%, fournis
par le fabricant (Radcal, USA).

Toujours dans la méme logique, Le DES a été également mesure avec les détecteurs OSL nanodots en
utilisant le dispositif expérimental illustré dans la figure 49. En vue d’une reproductibilité des mesures,
la réponse des dosimetres OSL nanodots a été cumulée a partir de deux expositions consécutives. Les
2 dosimetres ont été placés latéralement centrés dans le champ de rayons X. Les valeurs de la DES
ont été déterminées apres application des facteurs de calibrage pour les détecteurs OSL nanodots. La
linéarite des réponses OSL nanodots pour des expositions avec des valeurs de different potentiel de
tube et de produit courant temps est illustrée aux figures 50-53. Pour analyser la linéarité de la réponse
OSL nanodots par rapport aux doses de référence, I’équation d’ajustement de chaque potentiel de tube a

eté utilisee, afin d’obtenir la valeur du chi carre la plus faible et par conséquent, le meilleur ajustement
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aux données mesurées. Le test de linéarité a donné des valeurs conformes aux résultats des travaux
précédents [203][132]. En raison de la bonne linéarité de réponse entre chaque énergie, la réponse
sans repeétition de I’étalonnage pour chaque énergie est possible. En outre, la dépendance énergétique
s’est averée étre inférieure a 5 % dans la plage de potentiel de 26-32 kVp, et a augmente lorsque la
DES était supérieur a 6 mGy. Cette variation de la dépendance énergétique est principalement due a la
variation de la gamme d’énergie du faisceau choisie pour le dépistage clinique, alors que l'interaction
photonique augmente avec la dose, malgré tout, une différence d’environ 5 % a été constatée au cours
de cette expérience. En raison de la dépendance énergétique de la réponse dans la gamme d’énergie de
26-32 kVp, I’étalonnage a chaque énergie a été déterminé, I’étalonnage a chaque énergie nous permet

d’avoir des mesures de grande précision.

nanoDot

FIGURE 49 — Représentation du dispositif expérimental en utilisant OSL nanodots.

De cela, nous pouvons conclure que I’OSL nanodots peut étre recommandé comme des détecteurs
alternatifs en dosimétrie mammographique, puisqu’il donne des données identiques observées avec les
détecteurs AGMS-M+, aussi avec la possibilité de calibrer chaque énergie, I’ OSL nanodots nous donne
la plus grande précision de mesures. Dans ce travail, nous démontrons I'utilité des OSL nanodots dans la
mesure de la dose pour divers parametres de mammographie [204]. Par conséquent, nous démontrons
ici que les deétecteurs OSL nanodots est un outil performant pour la dosimétrie en mammographie
2D. Bien que la dose recue par la surface d’entrée du sein présente un faible niveau d’énergie, elle
peut, dans certains cas, étre supérieure a la dose recue lors d’autres examens, a savoir la radiographie
et la Tomodensitometrie (CT), et méme supérieure au niveau de référence diagnostique. Il est donc
essentiel de geérer correctement I'exposition des patientes lors de mammographie. Ces résultats offrent

une base de données aux professionnels de la santé qui s’intéressent a la radioprotection dans le cadre
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du dépistage, en assurant une communication adéquate des résultats obtenus aux patientes.
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FiGURE 52 — Calcul de la DES avec OSL (points FIGURE 53 - Calcul de la DES avec OSL (points
bleus), la dose expérimentale avec AGMS-M+bleus), la dose expérimentale avec AGMS-M+
(points noirs) 30 kVp. (points noirs) 32 kVp.

[11.2.2 Fantome PMMA
I11.2.2.1 Dose d’entrée a la surface (AGMS-M+)

NHSBSP [205] utilise un fantome de PMMA de 45 mm d’épaisseur pour mesurer la dose de rayon-
nement regue par un sein standard d’une épaisseur de 53 mm. D’autres épaisseurs et compositions
de seins sont simulées par des plaques de PMMA de différentes épaisseurs. En outre, 'AIEA[3] pro-

pose des plaques de PMMA de 20, 45 et 70 mm d’épaisseur comme exigence de base pour I’assurance
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qualité des systemes de mammographie numérique, car de nombreux systéemes d’exposition automa-
tique dépendent de I’épaisseur du sein. La précision de I’épaisseur de la plaque doit étre de 0,5 mm et
avec une forme rectangulaire 150 mm 100 mm ou semi-circulaire avec un rayon 120 mm. Par
conséquent, dans ce travail, des épaisseurs supplémentaire du sein (10-90 mm) a été utilisée pour
simuler I’épaisseur du sein compressé comme recommandé par ’AIEA[3] en utilisant le dispositif
expérimental illustré dans la figure 54. Plus d’informations sur la conception du fantome PMMA utilisé

dans cette these est présenté dans le chapitre II section 1I.3.2.

Plaquez en

PMMA

FIGURE 54 — Le dispositif expérimental pour le calcul de la DES avec des plaques de PMMA.

Les DES pour différentes épaisseurs de fantomes PMMA sont donnés dans les figures 55-57 pour
les dosimetres AGMS-M+. Comme prévu, en raison de la plus grande quantité de matériau d’atténuation
entre la source de rayons X et le détecteur d’image, la DES augmentent avec ’augmentation de I’épaisseur
du fantéme. La DES pour les trois mAs 32, 50 et 80 en 28 kVp était de 4.28  0.22, 6.58 0.35 et 9.96
0.6 mGy, respectivement. Pour une épaisseur de fantome en PMMA de 40 mm, et puisque I’épaisseur de
PMMA de 40 mm est ’épaisseur équivalente du sein typique du MTM 100 ces résultats sont comparés

a ceux de MTM 100 et des différences de 3.60 %, 7.32 % et 9.93% pour les trois mAs 32, 50 et 80 ont éte
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observer, respectivement. Cette difference entre le MTM 100 et les plaques de PMMA est due a la glan-
dularité mammaire de 50 % constituant le fantéme MTM 100. Le protocole EUREF comprend le controle
qualité des aspects physiques et techniques de la mammographie numérique. En outre, le protocole EU-
REF établit des valeurs limites, y compris des niveaux acceptables et des niveaux réalisables de la DES
pour chaque 10 mm d’épaisseurs de fantomes de PMMA de 20 a 70 mm, une bonne adéquation existe
entre les résultats de cette étude et les résultats de 'EUREF[2]. La validité de la DES a été déterminée a
partir de fantomes de PMMA, pour objectif de calculer la valeur du niveau de référence diagnostique

(NRD) pour la mammographie au Maroc a partir de mesures cliniques.

1.3 Validation de la plateforme GATE/GEANT4

Dans la fin du deuxieme chapitre nous avons introduit d'une maniere génerale I’architecture de la
plateforme GATE/GEANT4, en mettant I’accent sur certains éléments fondamentaux a la mise en route
d’une simulation en vue du calcul de la dose en mammographie, a savoir la définition de la géométrie,
la définition de la source, la physique et enfin les méthodes d’optimisation du temps de calcul. Dans
cette partie nous allons revenir sur ces éléments pour nous intéresser de tres pres, d’abord a la maniere
comment les composantes des différentes dispositifs expérimentaux ont été gérer et introduits dans
la plateforme GATE/GEANT4, notamment les éléments composites de la géométrie du mammographe
Italray, les géomeétries des deux fantomes (MTM100 et PMMA) et les détecteurs de mesures, ensuite
nous détallons I’approche adoptée pour la modélisation de la source, et puis nous précisons la méthode
utilisée pour le calcul de la distribution de dose, et enfin nous consacrons une grande partie au résultats
de comparaison mise en avant pour la validation de la plateforme GATE pour le calcul de la dose en
mammographie.

Le matériau de 'anode/ filtre utilisé pour le calcul de la DES est le Mo/Mo, on utilise les potentiels
de tube de 26 a 32 kVp et les charges entre 32 et 80 mAs. Ces tensions de tube correspondent aux
parametres d’exposition optimaux obtenus a partir du tableau technique rapporté par (Boone et al.)

[206].
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I11.3.1 Caractérisation de la source : plateforme GATE/GEANT4
11.3.1.1 Modélisation des spectres a rayons X (GATE)

La figure 58 illustre la géomeétrie de la source simulée a partir des données fournit par le constructeur.
Le point départ est un faisceau d’électrons polyénergétique sous forme d’une distribution gaussienne
d’énergie moyenne varie entre 26-32 KeV avec un écart type de (1 keV), généré a partir de la classe
(pencil beam) de la plateforme GATE/GEANT4. Ce faisceau a été placé a 0.3 mm de ’anode qui fait
0.5 mm de diametre, 7 um d’épaisseur et un angle de 12° par apport a I'incidence normale du faisceau.
Ainsi le spectre de rayons X produit dans I’anode traverse d’abord une fenétre de béryllium (Be) de
0.5 mm placés ay = 5 cm avec les dimensions 10 cm 10 cm 0.5 cm, apres le filtre de Béryllium en
trouve le principal filtre du rayonnement de freinage qui atténue le faisceau avant le sein, il se trouve
ay = 8 cm. La fluence des photons a été obtenue avec I’énergie cinétique initiale de chaque trace, qui
est enregistrée dans des histogrammes et stockée dans un fichier root. Il faut noter que Le filtre a éte
exclu de 'image pour des raisons de comparaison entre les spectres filtrés et les spectres non filtrés. Le
tableau 8 résume les quatre configurations utilisées comme source dans la plateforme GATE/GEANT4

pour générer les spectres a rayons X.

Anode
Faisceau
5 cm ' %
. :1‘:::1#( -
L
Be ﬂf .

65 cm

Iil

Détecteur

FIGURE 58 — Représentation schématique de la geometrie considérée dans le cadre de la simulation de
Monte-Carlo d’un tube a rayon X.

Par ailleurs, la simulation précise d’'un spectre a rayons X nécessite a un nombre suffisant d’histoires

d’électrons généreés, dans cette partie 1010 particules ont été générées ce qui permet d’atteindre une in-
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certitude relative acceptable inférieure a 1%. En termes de processus physique seul le phénomene d’io-
nisation, de bremsstrahlung, de I'interactions photoélectriques, de diffusion cohérente et incohérente
et fluorescence sont prisent en compte dans la simulation. En raison de leurs faibles contributions
statistiques dans la génération des spectres a rayons X, les interactions création de pair (seuil d’ob-
servation a 1.022 MeV) et production de triplets (seuils d’observation 2.044 MeV) ne sont pas prises
en consideération. Puisque ces résultats a ce stade présentent une limitation concernant le temps de
calcul qui est considéré tres élevé a savoir 3 jours avec un calcul parallele sur 50 jobs en utilisant le
HPC Gamma de I'Institut Supérieur des Sciences de la Santé a Settat. Il faut noter que le code a été
réarrange. Par conséquent, des modifications ont été faites pour diminuer le temps de calcul en raison
de la faible probabilité d’émission de photons dans les énergies de diagnostic, la technique de réduction
de la variance <« bremsstrahlung splliting > a éte utilisée. Dans cette technique, le photon généré dans
le processus de bremsstrahlung dii a 'interaction de I’électron avec la cible est génére N fois et le poids
de chaque photon sera de 1/N. Cette technique est utile pour la réduction du bruit aléatoire. D’autres
recherches ont montré que <« bremsstrahlung splliting > peut étre utilisé en toute sécurité sans biaiser

les simulations [156], [207].

TaBLEAU 8 — Détails géomeétriques des quatre configurations anode-filtre consideérées dans la simulation
de Monte-Carlo.

Tension du tube (kVp) | Anode Filtre (mm)
26,28,30,32 Mo 0.03 Mo

28 Rh 0.025 Rh
30 w 0.05 Rh

49 w 0.3 Cu

La deuxieme modification c’est I'utilisation de < phase-space Actor > ou lieu de < energy spec-
trum Actor > qui permet a I'utilisateur d’enregistrer des informations sur les particules a un endroit
défini par 'utilisateur sous la forme d’un fichier ROOT [195], [208], nous serons intéresseés par I’énergie
cinétique de la particule pour géneérer les spectres, le fichier d’espace de phase a été produit a partir
d’une simulation consistante en 10° histoires d’électrons pour une combinaison anode/filtre de Mo/Mo.
Chaque simulation a pris environ 2 heures, ce qui a été considéré comme acceptable et par conséquent
aucun calcul parallele n’a été utilise. La gamme de tension du tube a été simulée de 26 kVp a 32 kVp
avec des incréments de 2 kVp.

La troisieme modification c’est introduction de deux seuils de coupure qui sont définis en tant que
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distance de 500 et 3000 nm pour I’électron et gamma respectivement, en utilisant ’approximation du
ralentissement continu, ces valeurs sont converties a des seuils de production d’énergie pour chaque
materiau, correspondant a (Eecur = 2,39 keV et Epcue = 1,5 keV dans le molybdene, Eecyr = 3,26 keV et
Epcut = 1,76 keV dans le rhodium, Eecut = 5,45 keV et Epcye = 3,4 keV dans le tungstene). En outre, la
réduction d’énergie pour la particule secondaire a éteé fixée a 250 eV. Ces parametres permettent une
fluctuation negligeable du dépot d’énergie.

Les reésultats présentaient sur les figures 59-62 obtenues dans cette étude montrent que la plate-
forme GATE/GEANT4 génere les spectres de rayons X avec une filtration appropriée. Les spectres de
rayons X filtrés de I’anode en Mo, Rh et W peuvent étre utilisés pour des études de dosimétrie en mam-
mographie, en utilisant le spectre filtré au lieu du spectre non filtré dans les simulations de dose. Bien
que la combinaison cible/filtre Mo/Mo soit la plus utilisée dans la pratique clinique, de nouvelles com-
binaisons ont été introduites avec 'utilisation croissante des systéemes de mammographie numérique
[209]. Par conséquent, les résultats de la présente étude sont importants, car ils peuvent étre appliqués

aux equipements les plus modernes.
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FIGURE 59 - (a) Spectre filtré obtenu pour un couple anode-filtre Mo/Mo et une tension de 28 kV, (b)
Spectre infiltré obtenu pour un couple anode-filtre Mo/Mo et une tension de 28 kV.

La modélisation de la source représente une étape déterminante en termes de preécision sur les

valeurs de la dose calculée par le code la plateforme GATE/GEANT4. Dans cette partie la source a
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60 — (a) Spectre filtré obtenu pour un couple anode-filtre Rh/Rh et une tension de 28 kV, (b)
Spectre infiltré obtenu pour un couple anode-filtre Rh/Rh et une tension de 28 kV.
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Spectre infiltré obtenu pour un couple anode-filtre W/Rh et une tension de 30 kV.
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FIGURE 62 - (a) Spectre filtré obtenu pour un couple anode-filtre W/Cu et une tension de 49 kV, (b)
Spectre infiltré obtenu pour un couple anode-filtre W/Cu et une tension de 49 kV.

éeté modélisée en se basant sur les données du constructeur disponibles pour dans le cahier de charge
du mammographe Italray par ailleurs, du fait de manque d’un moyen expérimental pour I’évaluation
la pertinence des résultats des spectres générés par la source modélisée dans la plateforme GATE/-
GEANTH4, nous avons eu recours a l'utilisation d’un autre programme de calcul IPEM 78. Ce dernier
permet de calculer des spectres non filtrés a partir de la méthode de Birch et Marshall [210] non seule-
ment pour des anodes en tungsténe (angle de 6° a 22° et tension entre 30 et 150 kV), mais aussi pour
la mammographie (anodes W, Mo, Rh). Il donne le spectre, les CDA, I’énergie moyenne et le débit du

tube a 75 cm.

111.3.1.2 Modélisation des spectres méthode semi-empirique (IPEM)

IPEM Report No. 78. a été développé par I'Institute of Physics and Engineering in Medicine (IPEM),
sur la base du modele de Birch et Marshall. Leur modele a déemontre que la correction de 'atténuation
proposée par BW. Soole était trop importante et a proposé un modele dérivé du calcul du spectre [210].
De méme, il prend en compte I’atténuation de ’anode calculée en fonction de I’angle de I’anode et de la
profondeur de pénétration des électrons. L'IPEM est un catalogue de données appelé également SRS-78

qui comprend des spectres de rayons X généré a I’aide d’'un modele semi-empirique. Cranley et al [31]
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ont développé se modele semi-empirique pour la détermination des spectres Mo et Rh, entre 25-32 kV,
et des spectres W, entre 30-150 kV et des angles de cible de 6° a 22° par intervalles de 1, différents
mateériaux peuvent étre utilisés comme filtres supplémentaires. En plus du spectre SRS-78 donne aussi
la CDA, Iénergie moyenne et le kerma a 75 cm, les spectres présentés sont validés et montrent une
bonne adéquation avec les acquisitions expérimentales réalisées a I'aide de spectrometres Ge(Li) et
Nal, la version originale du catalogue a été publiee en 1979 et a fourni des données essentielles utiles
pour les applications en radiologie diagnostique et en mammographie. Néanmoins, les modeles semi
empiriques sont basés sur des spectres mesurés de maniere expérimentale et des théories analytiques,
dépendantes du systeme mammographique utilisé, décrivant le processus de production des rayons X
(modélisation du bremsstrahlung et des raies caractéristiques), la version actuelle utilise le programme
XCOM 37 pour calculer les coefficients d’atténuation linéaires pour divers matériaux et contient des
ensembles de spectres de rayons X de radiologie et de mammographie avec des gammes beaucoup plus

larges que la version précédente.

111.3.1.3 GATEvsIPEM 78

L’objectif de cette partie est de comparer les spectres de rayons X simulés par la plateforme GA-
TE/GEANT4 a ceux géneéreés par le code de 'IPEM 78. Compte tenu du fait que le modele de transport
Livermore et 'IPEM 78 s’appuient fortement sur les données de NIST pour les sections efficaces, le
transport des particules dans la plateforme GATE/GEANT4 a mis en route a ’aide du modele Liver-
more. En outre, en mammographie le modele Livermore a été validé a ’aide du code de référence EGSnrc
pour le calcul de la DGM et la production de rayons X [68], mais pour ne pas exclure completement les
bibliotheques Penelope et Emstandard, nous l'utilisons également pour comparer les résultats fournis
avec 'TPEM.

Les figures 63 a 66 comparent les spectres du rapport IPEM 78 et les listes de physiques (ou en an-
glais < physics lists >) de la plateforme GATE/GEANT4 (Standard, Livermore et Penelope). I est note
que pour toutes les énergies, la plateforme GATE/GEANT4 et IPEM 78 présentent une différence pro-
nonceée concernant les spectres de bremsstrahlung continus, notamment entre 1 et 20 keV, alors que les
physics lists de la plateforme GATE/GEANT4 présentent les mémes résultats. Il est également observeé
que les pics caractéristiques K  de la plateforme GATE/GEANT4 étaient plus faibles que ceux observés

avec IPEM 78, par contre, les pics caractéristiques K de la plateforme GATE/GEANT4 étaient cohérents
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avec ceux produits par I'TPEM. Les différences dans la distribution de I'énergie des rayons X bremss-
trahlung calculée par le modele semi-empirique en comparaison avec les spectres simulés peuvent étre
expliquées par les differences dans les equations d’ajustement derivées dans le modele semi-empirique
pour la preédiction des spectres, il faut tenir compte aussi de la différence entre la géomeétrie de tube a

rayon X utilisée dans le modele semi-empirique et celui de notre simulation[211].
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Les figures 63 - 66 sont en accord avec les données reportées par Ay et al. [212] et Bonifacio et
al.[213], qui ont utilisé les codes Geant4 et MCNP. De plus, Sechopoulos et al 2015 [33] , fournit une
référence commune pour I’évaluation comparative des simulations de Monte Carlo d’un systeme de
mammographie, Monte Carlo est utilisé afin de mesurer les spectres et la dose absorbée, ils rapportent
que les spectres de I'anode Mo et W different jusqu’a 20% entre les spectres générés par MC (EGSnrec,
MCNPX, PENELOPE, et GEANT4) en raison des différentes théories pour décrire le transport des par-
ticules et la section efficace des bibliotheques de données entre c’est code. Sur la base de ces differentes
evaluations quantitatives, la capacité des simulations a reproduire fidelement la distribution spectrale

associée au tube a rayons X considéré dans notre étude a été mise en évidence. Nous allons maintenant
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utiliser cette information spectrale pour le calcul de dose absorbée[214].

111.3.1.4 Calcul de la distribution angulaire de la source

Apres la caractérisation de la source en termes spectrale, dans cette partie nous nous détaillons com-
ment est gérée l'orientation du faisceau de rayons X dans la plateforme GATE/GEANT4. En effet, la
production des rayons X se fait de maniere isotrope cad une grande partie des photons sont généreés
en dehors du champ d’exposition du sein, de ce fait nous avons procédeé ici au calcul de la distribution
angulaire nécessaire pour prendre en considération que les rayons X partant dans le champ d’irradia-
tion du sein définit par les collimateurs et qui présente un interét statistique pour le calcul de la dose.
Pour ce faire nous avons placé quatre collimateurs pour définir un champ de projection de 24 30 cm?,
I'ouverture du collimateur est déterminée selon la démonstration suivante :
AF _FC _ 135 FC

= - =1 =
G e Y = YFC=24cm (45)

Les rayons X sont émis dans la direction de 'axe Y. A une distance de 65 cm, I’angle a été fixé a 4.03°
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FIGURE 67 — Vue supérieure de 'ouverture du collimateur en 3D.

pour inclure la taille de la demi-coupe (rayon 3.39 cm). Comme le rayon X irradié est conique, il faut le
découper en rectangle. La géomeétrie suivante (ouverture) a été placée devant la source de rayonnement

(9 cm devant).

r=4/(2.42 + 2.4?)

r=3.39¢cm

Le tube a rayons X est situé au-dessus du détecteur d’images de telle sorte que la ligne allant du
point focal jusqu’aux bordures du détecteur la plus proche du sein forme une ligne verticale. Cette ca-
ractéristique importante de la conception de la collimation permet au faisceau de ne pas longer la paroi
thoracique. Si le point focal était situé comme dans une radiographie ordinaire, le faisceau manquerait
une partie du tissu mammaire et, par conséquent, certains tissus ne seraient pas imageés. Pour cette
raison, un calcul de I’angle 6 et  prenant en compte 'exigence de la mammographie est nécessaire.

Pour calculer 6 :
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13.5cm

51.50 cm

FIGURE 68 — Vue 2D pour le calculer de 'angle 6.

EG r
—jmai | ) = ©
tan 6 G T arctan (AF) 14.61

De la méme maniere on fait le calcul de ’angle ¢ tel que ¢ égal a 18.06°.

Pour implémenter ces angles sur le programme principal a travers les scripts on doit déterminer 0in,
Omaxs Pmax> Pmin-
© = Pmax -~ Pmin €t 180° = Ymax + Pmin
Spmax =108.060 (pn'"n = 71‘940

0 = Omax - Omin 180° = Pmax * Pmin

111.3.1.5 Nombre total de photons générés

La fluence totale des photons émis par la source est calculée a partir des valeurs de I'histogramme
de spectre a rayon X  Niota= [z N (E) dE. Le nombre total de photons primaires émis par la source,
est utilisee directement pour estimer la réponse d’une simulation de Monte Carlo, puisqu’elle est nor-

malisée par le nombre d’histoires simulées N. Le nombre total de photons a été calculé comme suit :
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Ngate = Ntotal mAs S

pro

Tel que Nyate est le Nombre total généreé par la plateforme GATE/GEANT4, Niota est le Nombre total de
photon par (mAs  mm?), Spy, est la Surface de projection du champ [215].

Le temps d’exposition est constant en simulation, le résultat de la dose obtenu est en Gray en utilisant
le nombre géneéré adéquat extrait de la formule N gate = N ot mAs S pro.

Ce nombre est de 'ordre 101! a 102 en changeant les paramétres de la source entre (26 a 32 kVp) et (32
a 80 mAs) cela exige un temps de calcul important. De méme, les résultats pourraient étre obtenus en
employant un nombre inférieur d’événements, sauf qu’un facteur correctif nécessaire doit étre appliqué.
Le tableau 9 expose les tests de temps de calcul et de facteurs correctif qui ont été faits sur la station de

calcul gamma HPC de ISSS dans les résultats de ces tests sont obtenu pour une répartition en 50 jobs.

TABLEAU 9 — Tableau montre le nombre générée en GATE et son facteur correctif pour la source 28 kVp
et 32 mAs.

Nombre La dose Temps Facteur correctif
d’évenement

8.6E+06 5.24E-05 11 min 100000

8.6E+07 6.08E-04 12h 27min 23s 10000

8.6E+08 5.37E-03 36 min 25s 1000

8.6E+09 5.18E-02 6h 10min 1s 100

8.6E+10 5.01E-01 3j19h 10

8.6E+11 5.15E-00 12j 6h 1

111.3.2 Modélisation de la géométrie du sein

Dans cette partie deux géométries de sein ont été modélisées. La premiere fait référence au fantome
MTM100 modélisée a partir d'un mélange homogene de 50% de tissu glandulaire et 50% de tissu adipeux
d’un rayon de 9 cm, épaisseur totale 4.5 cm et entourée avec 0.5 cm de tissu peau comme illustre dans la
figure 69 (comme cela est généralement introduit dans les lignes directrices sur le controle de la qualite
[16], [216]). Ou les densites et les compositions des tissus sont obtenues a partir de Hammerstein et al
[109] comme indiqué dans le tableau 10. La deuxieme fait référence aux plaques de PMMA de dimension

(21 cm 30 cm), de différentes épaisseurs allant de 10 a 90 mm et d’une densité de 1.19 g/cm3.
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FIGURE 69 — La géométrie adoptée pour les simulations GATE, selon les vues de-dessus et de profil.

TABLEAU 10 — Composition élémentaire en masse des tissus mammaires selon Hammerstein et al. (1979)
[109].

Constituants Adipose Fibroglandulaire 50-
50

p (g/cm3) 0.93 1.04

H (%) 11.2 10.2

C (%) 61.9 18.4

N (%) 1.7 3.2

0 (%) 25.1 67.7

111.3.3 Calcul de la dose

Dans la plateforme GATE/GEANT4, le MTM 100 et les plaques de PMMA ont été modélisés pour
le calcul de la dose a 'entrée en surface (DES), il est a noter que la palette de compression n’a pas
éeté simulée afin d’éviter une grande dispersion angulaire des photons de rayons X sur la surface du
détecteur, la négligence de la palette de compression a un impact limité sur la DGM [206]. Dans les
deux situations, le modeéle physique utilisé est le modele standard. Comme le nombre total d’histoires
considérées dans chaque run doit étre suffisamment important pour obtenir une incertitude statistique

inférieure a 1 %, 108 a 10° histoires par run ont été simulées, en fonction du kV, des mAs et des ca-
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ractéristiques du sein. Ici, U'incertitude des résultats est due aux fluctuations statistiques, aux sections
efficaces utilisées dans la plateforme GATE/GEANT4 et aux hypotheses faites pendant ’analyse. En
outre, la simulation a été exécutée par méthode de parallélisation sur le high performance computing
HPC Gamma de I'Institut supérieur des sciences de la santé de Settat (ISSS), le logiciel utilisé pour cela
est le Condor version 8.6.8.

Pour une meilleure analyse de la dose recue par le sein lors de la mammographie numerique, les
distributions du dépot de dose ont été calculées al’aide d’un volume sensible (CrystalSD), qui est utilisé
pour enregistrer les informations relatives aux interactions qui ont lieu a 'intérieur des volumes du sein.
ATaide d’une sortie Root [208] sous forme d’un fichier appelé < Analyse.C > les énergies déposées dans

le volume du sein ont été convertis en dose. Les résultats donnés dans la figure 70
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-
=3
[=3
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F1Gure 70 — Illustrations 3D et 2D de la distribution de dose déposée dans le fantome du sein.

montrent le flux de photons interagissant avec le sein en fonction de la distance a la source, ainsi
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deux régions peuvent étre distinguées, en fonction de leurs valeurs de dose. Ce sont : (a) des valeurs
inférieures a 0.8 mGy, correspondant aux sections non directement irradiées correspond a des parties
posteérieures au bord de la paroi thoracique du champ de rayons X; (b) les valeurs comprises entre
0.8 et 1.5 mGy, correspondant aux valeurs a l'intérieur du fantéme. En conclusion, la dose locale a
une profondeur unique peut varier de presque un facteur 2 entre une région glandulaire et une région
adipeuse. Néanmoins, I’évaluation de la distribution de la dose semble realisable a ’aide de la simulation

MC si le kyijr est suffisant, ce qui confirme les conclusions précédentes des travaux de Sarno et al [217].

I11.4 Reésultats de validation

I11.4.1 Kermadans l'air (GATE vs IPEM et AGMS-M+)

A titre de rappel selon les recommandations données dans le rapport 74 de 'ICRU [218], le kj, est
indiqué comme un parametre majeur de la caractérisation des faisceaux de rayons X. Dans I'objectif de
démontrer la capaciteé de la plateforme GATE/GEANT4 a reproduire cette grandeur, les spectres simulés
avec la plateforme GATE/GEANT4 et calculés avec le logiciel SRS-78 ont été convertis en valeurs de kajr
et comparés a ceux mesurés avec AGMS-M+. Le tableau 11 résume les résultats de cette comparaison.
Ainsi, une différence maximale entre GATE - IPEM, AGMS - IPEM et GATE- AGMS a été évaluee a 17.
2%, 19.70%, et 7.2% respectivement. La comparaison entre les Kyjr a montré que, pour les spectres de
rayons X, 'IPEM présente un petit écart par apport a la plateforme GATE/GEANT4, ce dernier est da
essentiellement au fait que I'utilisation des codes en mammographie doit tenir compte des parametres
du tube a rayons X et des particularités de chaque application la chose qui n’est pas prise en compte
dans les modeles semi- empirique en occurrence ici le logiciel IPEM. Les différences indiquées entre
GATE et AGMS sont principalement dues aux incertitudes associées aux mesures de Kajr qui sont liées
a l'incertitude de TAGMS (5%), tandis que les résultats de la simulation présentent une incertitude
statistique de 2%. L’ensemble de ces résultats de comparaison montre que la méthode de Monte Carlo
utilisant la plateforme GATE/GEANT4 constitue une méthode additionnelle pour I’évaluation des Kyjr

en mammographie.
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TABLEAU 11 - La comparaison de simulation Monte Carlo avec les résultats expérimentaux et les
résultats semi-empiriques de Ky, et leurs différences.

Energie | Variation | Kair AGMS Kair Kair AGMS- | GATE- AGMS-
(kVp) desmAs | (mGy) GATE IPEM GATE% | IPEM% | IPEM %
(mGy) | (mGy)

26 32 3.66 3.20 3.36 4.18 4.76 8.92
40 4.60 4.40 4.20 454 4.76 9.52
50 5.47 5.27 5.26 3.79 0.19 3.99
63 7.02 7.55 6.62 7.28 14.04 6.04
80 8.94 9.44 8.42 5.29 12.11 6.17

28 32 4.61 432 4.10 6.29 5.36 12.43
40 5.78 5.42 5.12 6.64 5.85 12.89
50 7.23 7.08 6.04 2.13 17.21 19.70
63 9.12 9.02 9.00 1.10 0.22 1.33
80 11.47 10.73 10.24 6.89 478 12.01

30 32 5.49 5.18 5.00 2.83 3.6 9.8
40 6.72 7.04 6.12 454 15.03 9.80
50 8.37 8.78 8.00 4.66 9.75 9.80
63 10.44 10.69 9.70 2.33 10.20 7.62
80 13.28 13.19 12.32 0.68 7.06 7.79

32 32 6.66 6.92 6.00 3.75 15.33 11
40 7.91 7.99 7.20 1 10.97 9.86
50 10 10.26 9.00 2.53 14 11.11
63 12.73 12.60 11.34 1.02 11.11 12.25
80 15.79 16.07 15.00 1.74 7.13 5.26

I11.4.2 Dose d’entrée a la surface cas de MTM 100 (GATE vs OSL vs AGMS-

M+)

Les figures 71 - 74 montrent une comparaison entre les résultats simulés (points rouges) et mesurés
avec deux types de détecteurs : nanoDots (points bleus) et AGMS- M+ (points noirs), les valeurs de
la DES sont prises au centre du fantome. L’erreur sur les données expérimentales pour ' AGMS-M+
est de 5% [219] et pour les nano Dots est de ~ 4.7% [220] . Les figures 71 - 74 montrent que, en
fonction des kVp et des mAs, la courbe de la DES est linéaire entre 3.6 et 17 mGy. Certaines valeurs
dépassent 10 mGy, qui est la valeur de référence utilisée pour les procédures de controle de qualité pour

la mammographie [100]. Les données ont été ajustées a ’aide d’une droite linéaire et la signification
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FIGURE 71 — Comparaison entre la DES avec OSL
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FIGURE 73 — Comparaison entre la DES avec OSL
(points bleus), la dose expérimentale avec AGM
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statistique a éte évaluée par un test de chi carré al’aide du logiciel root [208] . En général, les données de
la plateforme GATE/GEANT4 sont en accord avec moins de 4% avec OSL nanodots et AGMS-M+ pour
tous les kVp et les mAs. Cette différence est probablement liée a la difficulté de régénérer le modele
exact du systeme de mammographie Italray, par la simulation en plus de I'incertitude du spectre au
niveau de la filtration [221]. Enfin ces résultats de comparaisons, démontrent qu’au-dela de la méthode
expérimentale la méthode Monte Carlo a ’aide de la plateforme GATE/GEANT4 présente une méthode

alternative de I’évaluation de DES en mammographie 2D.

111.4.3 Dose d’entrée a la surface cas de PMMA (GATE vs AGMS-M+)

Les figures 75 a 77 montrent qu’en fonction de I’épaisseur du sein, les valeurs de la dose a la surface
d’entrée (DES) modélisées avec la plateforme GATE/GEANT4 sont similaires, avec une différence maxi-
male de 7 %, a celles mesurées avec le détecteur AGMS-M+. En général, cette différence diminue lorsque

les kVp et les mAs augmentent pour prendre une différence minimale de 2%. Nous notons également
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FIGURE 75 - Les valeurs DES obtenues par la

simulation GATE et le détecteur AGMS-M+, enf!GURE 76 — Les valeurs DES obtenues par la
simulation GATE et le détecteur AGMS-M+, en

considérant une épaisseur de 10 a 90 mm pour une
charge de 50 mAs.

considérant une épaisseur de 10 a 90 mm pour une
charge de 32 mAs.
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FIGURE 77 — Les valeurs DES obtenues par la simulation GATE et le détecteur AGMS-M+, en considérant
une épaisseur de 10 a 90 mm pour une charge de 80 mAs.

que les valeurs DES obtenues avec les plaques de PMMA de 40 mm d’épaisseur sont similaires de 6 a
10 % a celles déterminées avec le fantome MTM 100. De plus, il est important de noter que les valeurs
elevées de DES présentées ici sont essentiellement liees aux valeurs élevees de kVp et de mAs. En effet,
entre 32 a 80 mAs et 26 a 32 kVp, la DES augmente de 50% et 42%, respectivement, alors qu’entre 10 a
90 mm d’épaisseur, la DES augmente de 26%. Dans cette partie nous avons confirmé la capacité de la
plateforme GATE/GEANT4 de reproduire les résultats expérimentaux pour des géomeétries variables de
sein et pour les parametres d’acquisitions de 'image suivants (26, 30 et 32 kVp) et (40, 50, 63 et 80 mAs).
Enfin dans le chapitre 4 nous allons mettre a ’épreuve la capacite de la plateforme GATE/GEANT4 a
donner des résultats acceptables et cette fois-ci avec des géomeétries plus complexes a la base des deux

fantomes voxelises EVA et FASH 3.

I11.5 Conclusion

Une simulation MC a été créée en utilisant la plateforme GATE/GEANT4 a permis d’étudier les
spectres de rayon X simulés avec la plateforme GATE/GEANT4 est de les comparés aux spectres cal-
culés avec le logiciel IPEM 78 basé sur le modele semi-empirique de Birch et Marshall. 1l est tres im-

portant que la physique des faibles énergies soit bien validée. Une sélection appropriée des processus
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physiques et des parametres de transport des particules est donc primordiale pour une efficacité et
une précision optimum de calcul de dose dans une simulation MC. D’une autre part. Le code MC a
ete valide avec des mesures expérimentales qui ont été effectuées, ces mesures impliquent I'utilisation
du détecteur OSL nanodots et AGMS-M+ pour le calcul du K, et de la DES avec deux fantome stan-
dard MTM100 et PMMA. Toutes les mesures de validation ont montré une bonne concordance entre
les données expérimentales et les données de simulation. Nous avons vérifie que le DES est lineaire
avec 'augmentation du kVp et des mAs. Aussi nous concluons que le choix des parametres mammo-
graphique est important pour réduire le risque radiologique en mammographie et que les dosimetres
OSL nanodots peut étre pratique pour estimer la dose dans le controle qualite de mammographie. Enfin,
avec 'absence d’exigences nationales pour la dose en mammographie au Maroc, les données étudiées
dans ce travail peuvent étre utilisees comme réference pour le développement des niveaux de référence
diagnostic (NRD). La limite principale des méthodes de calcul de dose en mammographie a ce point est
'utilisation des fantdomes mammaires homogenes. En conséquence, le chapitre suivant comprendra
'utilisation des fantomes anthropomorphique représentant différentes tailles de femme, ainsi qu'un

fantome sein avec des différentes épaisseurs et densiteés.
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CHAPITRE IV

VALIDATION DE LA PLATEFORME MONTE CARLO
GATE/GEANT4 ET APPLICATION DES FANTOMES
VOXELISES

IV.1 Introduction

La mammographie est une méthode stre et efficace de dépistage du cancer du sein. Cependant, le
processus de mammographie s’accompagne du risque d’effets stochastiques qui suivent I'exposition
a des faibles doses de rayonnement, ce qui peut augmenter le risque de cancer pour les tissus sen-
sibles du sein. Berrington de Gonzalez et Darby [222]ont constaté que huit femmes sur un million
qui subissent une mammographie sont exposées a un risque de cancer radio-induit. L’utilisation des
fantomes physiques et geometriques simple a des fins de validation pose en effet des séveres problemes
de manque de réalisme. Nous proposons donc d’essayer de lever ces limitations grace a l'utilisation
d’une géométrie plus fine en utilisant des fantémes anthropomorphes voxélisés avec un sein féminin
modifiés, de differentes glandularités et épaisseur pour estimer les doses regus par le sein et les organes
autres que le sein, dans un examen de mammographie a une vue (CC) et deux vues (CC + MLO). Le
risque de cancer radio-induits est lié a la dose de rayonnement, a la durée de I'exposition, au type de
source de rayonnement, aux types d’organes et a la sensibilite de 'individu, qui est influencée par 'age

et le sexe [71]. La Commission internationale de protection radiologique (CIPR) [74] quantifie le risque
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dans un examen de mammographie par la DGM. Cependant, la DGM presente des limites concernant
le calcul des facteurs de conversion en utilisant un sein homogene. Par ailleurs, le rapport BEIR VII
Phase II a présenteé le risque de cancer radio-induit, y compris les dépendances de 1'age et du sexe,
pour les estimations de risque de cancer radio-induit et de la mortalité. En raison de 'importance de
I'intégration de ces aspects dans le cadre d’évaluation des risques, les coefficients de risque de cancer
du BEIR VII pour divers tissus ont été effectués dans cette étude (chapitre 1 section [ .7.3) [69]. Ce
chapitre se concentre sur la détermination de DGM a partir de DES en utilisant des facteurs de conver-
sion. Puisque plusieurs protocoles le recommandent comme indice de risque en mammographie [13] , il
est ensuite proposeé de calculer le risque de cancer radio-induit par fantome voxelisé puisque ce type de
fantome tient en compte I'intégration de différents aspects dans le cadre d’évaluation de risques (1’age,
le sexe, le sein hétérogene, et le changement d’épaisseur). Dans cette étude, les résultats du risque pour
les fantdmes voxelisé sont présentés en utilisant le risque effectif (RE) (cas/10°). Cependant, a notre
connaissance, peu de publications peuvent étre trouvées pour la dose regue par les organes pendant

une procédure mammographique, avec des méthodes MC et un fantome debout féminin [223].

IV.2 Description de la géomeétrie voxélisé dans la plateforme

GATE/GEANT4

Pour calculer les doses aux organes, nous utilisons deux types de fantomes virtuels anthropo-
morphes féminins qui sont le fantdme hybride FASH 3 et le fantome mathématiques EVA, la plate-
forme GATE/GEANT4 permet d’importer des données d’images meédicales ou des fichiers STL pour
construire des fantomes voxeélisés. Les fichiers Metaimage sont un format de fichier d’image médicale
qui est compatible avec la plateforme GATE/GEANT4. Les données Metaimage conservent les coor-
données DICOM et les propriétés importantes pour la représentation anatomique. Elles ont I’avantage,
par rapport aux données DICOM et STL, d’étre un format d’image stable. La géomeétrie du fantome
a été soumise a quelques modifications, dans la forme et la position des organes, afin d’avoir un sein
hétérogene. Nous avons coupé le sein initial du fantdme en utilisant le logiciel Image] et nous ’avons
remplacé par un fantdme de sein a trois couches pour avoir la possibilite de changer la glandularite
du sein. Pour fusionner le nouveau sein avec le fantome, nous utilisons une nouvelle fonction de la

plateforme GATE/GEANT4, disponible depuis GATE 8.0, appelée "Merged Volume Actor”, qui permet

127



CHAPITRE IV. VALIDATION DE LA PLATEFORME MONTE CARLO GATE/GEANT4 ET APPLICATION DES
FANTOMES VOXELISES

d’ajouter un G4VSolid (ou un solide analytique tel qu’une boite, un cylindre, une tesselle, une sphere,
etc.) dans un volume voxélisé (défini par ImageRegularParametrisedVolume ou ImageNestedParame-
trisedVolume) comme la montre la figure 78, 79, 80. L’Actor dose par région a été attachés aux volumes
voxelisés des deux fantomes. Les résolutions utilisées pour cet Actor doit étre définies pour corres-
pondre a la taille des voxels de chaque image étudier (indiquée ci-dessous), la taille du voxel de I’Actor
aétefixteal 1 1mm.

Le récepteur d’image, la plaque de support du sein et la palette de compression du sein ont été
pris en considération dans cette simulation, le détecteur d’image a été modélisé comme une couche de
(24 307 1.18) cm® de dimension et composé de matériau de sélénium amorphe (a-Se), le support
du sein a été construit en fibre de carbone avec une dimension de (24 30.7  1.2) cm?, la palette
de compression du sein est construite en polyméthacrylate de méethyle (PMMA) avec des dimensions
de (24 30.7 1.5) cm®, le gap d’air entre le récepteur d’image et la plaque de support du sein était

d’environ 1.2 cm et la distance foyer-film est d’environ 65 cm.

FIGURE 78 — Fant6me sans sein coupé en utilisant 'image J.

IV.2.1 Fantdmes voxeélisés a position debout : FASH 3

Les fantomes virtuels anthropomorphes voxeélisés sont basés sur des images de scanner ou d’ima-
gerie par résonance magneétique (IRM) de patients, de volontaires ou de cadavres, qui sont acquises en
position couchée. Cette position entraine des modifications anatomiques des organes thoraciques et
abdominaux internes par rapport a 'anatomie normale d’une personne debout, en raison de la com-
pression des poumons et de la réduction du diametre sagittal. Ces modifications anatomiques peuvent

entrainer des divergences dans les estimations de la dose absorbée par rapport au patient debout [186],
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TABLEAU 12 — Masses d’organes/tissus pour le fantome voxelisé FASH 3 [225].

ORGANE/TISSU FASH 3 [g]
Glandes salivaires 69.2
Surrénales 13.3
Esophage 34.3
Estomac 140
Intestin gréle 599.3
Colon 355.7
Foie 1400.0
Vésicule biliaire 48.0
Pancréas 118.8
Cerveau 1283.6
Seins 501.0
Ceeur 252.2
Adipeux 19053.4
Peau 2303.4
Muscle 17493.4
Poumons 946.6
Squelette 7343.4
Rate 130.0
Thymus 20.0
Thyroide 16.8
Reins 275.0
Ovaires 11.0
Utérus 80.0
Tongue 73.0
Larynx

Air extra-thoracique 94.1
Trachée 8.6
Amygdales

Urétre

Tubes de fallope

Hypophyse

Yeux 16.5
Nerf optique

Sang

Palais osseux

Colonne vertébrale 70.9
Tissu conjonctif 53502.6
Ganglions lymphatiques 298.7
Tissu mou (comprend le sang et | 6295.7
les tissus conjonctifs)

Masse totale 60097.0
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et surtout lorsqu’elles sont appliquées a un examen mammographique ou la femme est en position de-

bout. Le fantome anthropomorphe adulte féminin utilisé dans ce travail est le FASH 3, il est télechargé

FIGURE 79 — Fantome avec sein compressé fusionné avec le fantome FASH 3.
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depuis le site (www.caldose.org ) apres avoir la permission du Dr. Richard Kramer.

Le fantome FASH 3 est concu a ’aide d’un logiciel de modélisation tridimensionnelle et basé sur
une anatomie d’atlas. Cette option ne nécessite pas l'utilisation d’images meédicales, car, a partir de
n’importe quel polygone maillé et de références anatomiques détaillées, il est possible de créer n’im-
porte quelle structure, y compris les changements morphologiques qui résultent du positionnement
du corps du patient simulé. Ce fantome correspond a une femme en position debout. Les parametres
représentent une patiente dont I'indice de masse corporelle est de 22.7 kg/m?, et dont la masse et la
taille sont respectivement de 60 kg et 163 cm, avec une résolution de voxel de (0.12  0.12  0.12) cm®,
une matrice des coupes (442 256  1354) (colonnes rangées coupes), et un volume glandulaire
mammaire individuel de 196.1 cm®. Ces parameétres des densités et des compositions chimiques des or-
ganes et des tissus du FASH 3 sont identiques a ceux définis pour le fantome voxel féminin de référence
approuve par la ICRP 145 [224]. Les organes et les masses du fantomes FASH 3 sont indiqués dans le
tableau 12. Le fantome FASH 3 est un outil utile pour calculer les doses absorbées dans les organes et les
tissus radiosensibles du corps humain, sans I’aide d’images radiographiques de patients ou de cadavres.
Cependant, les résultats dosimétriques obtenus avec ce type de fantome, ou tout autre fantéme, patient
ou cadavre, ne sont comparables qu’a ceux d’'une personne ayant la méme anatomie et la méme posture.
Le modeéle de voxel a été converti d’un fichier binaire .dat au format Metalmage pour I'implémentation

dans la plateforme GATE/GEANT4 a I'aide de logiciel Image J.

IV.2.2 Fantdme voxelisé a position couché : EVA

Cette étude examine les conséquences dosimétriques, notamment en ce qui concerne la dose a l'or-
gane, la dose efficace, et le risk effectif chez la femme, si un fantome EVA mathématique est rem-
placé par un fantome FASH 3 voxelise. Le fantome EVA de type MIRD5 pour adulte, speécifique au
sexe, a été construit par Kramer et al. [161], il est télechargé depuis le site (https ://www.helmholtz-
muenchen.de/irt/service/virtual-human-download-portal/virtual-human-phantomsdownload/index.html
) apres avoir la permission du Dr Janine Becker, pour étre utilisé pour la simulation Monte Carlo afin de
calculer les quantités dosimétriques. Les organes et les masses du fantdmes EVA sont indiqués dans le
tableau 13. La représentation des organes internes dans ce fantome mathématique a été faite en utilisant

des plans, des surfaces cylindriques, coniques,
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FIGURE 80 — Fantome avec sein compressé fusionné avec le fantome EVA.




CHAPITRE IV. VALIDATION DE LA PLATEFORME MONTE CARLO GATE/GEANT4 ET APPLICATION DES

FANTOMES VOXELISES

TABLEAU 13 — Masses d’organes/tissus pour le fantome EVA [226].

Organe/tissu EVA [g]
Surrénales 12.9
Esophage 39.7
Estomac 125.3
Intestin gréle 894
Colon 600
Foie 1471
Vésicule biliaire 45
Pancréas 79.6
Cerveau 1120
Seins 532
Adipeux -
Peau 2803
Muscle -
Poumons 830
Squelette 8360
Rate 144
Thymus 20
Thyroide 16.4
Reins 236
Ovaires 10.9
Utérus 80.0
Moelle rouge 1246
Masse totale 59193

elliptiques ou sphériques. Ce fantéme mathématique représente une femme de 20 a 30 ans avec des
dimensions extérieures de 160 cm de hauteur, 59.5 kg de poids, 18 cm de profondeur et 37.6 de largeur
(cm) (bras compris). Les masses des organes et des tissus correspondent aux spécifications anatomiques
données par la ICRP dans son premier rapport, publication n° 23. Les numéros d’identification des
organes vont de 1 a 113 et la matrice des coupes est de 256 256 900 (colonnes rangées coupes).
La résolution spatiale originale était de [1.60 mm  1.60 mm 2.0 mm]. Le modele de voxel a été
converti d’un entier non signé de 8 bits au format Metalmage pour I'implémentation dans la plateforme

GATE/GEANT4 a I’aide de logiciel Image ]J.
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IV.2.3 Modeéle du sein

Le modele de sein est un demi-cylindre d’un rayon de 5 cm, d’une épaisseur de 2 a 8 cm et d’'une
couche de peau de 0.5 cm. Il a été construit pour imiter le sein comprimé en mammographie. Le com-
partiment interne du sein a été divisé de maniere égale en trois couches; la fraction glandulaire (FG)
de chaque couche peut étre réglée a 25%, 50% ou 75%. Lorsque la fraction glandulaire (FG) des trois
couches est identique, le sein est conforme au fantéme utilisé pour la dosimétrie conventionnelle du
sein en mammographie et appelé fantome mammographique homogene a trois couches. Des distribu-
tions glandulaires hétérogenes ont été simulées par les combinaisons FG des trois couches. Par exemple,
a 50 % de fraction glandulaire moyenne (FG), les distributions suivantes sont possibles : distribution uni-
forme (50 % :50 % :50 %), distribution concentrée (25 % :75 % :50 %), distribution inferieure (25 % :50 % :75
%) et distribution supérieure (75 % :50 % :25 %). La composition élémentaire et la densité du tissu avec
25%, 50% et 75% de FG, ainsi que pour la peau, le tissu glandulaire, et le tissu adipeux ont été dérives

des informations du tissu proposées par Hammerstein [109] .

IV.2.4 Optimisation des géomeétries voxelisées

Pour les applications de mammographie, la géomeétrie du corps de la femme est voxélisee, ce qui
signifie qu’elle est désignée par un groupe de volumes cubiques de méme taille, mais de differentes
compositions atomiques dérivées des données de I'image. De maniere générale, le volume d’un voxel
contenu dans une image est de 'ordre du millimetre cube. La détermination d’une région d’intérét doit
garantir a la fois I’équilibre électronique et 'inclusion des organes a risque. Par exemple, une région
d’intérétde 28 30 30 cm® comprendra environ 280 3002 = 8.4 10° voxels pour chacun desquels la
position et la composition atomique doit étre stockées en mémoire. Chaque voxel nécessite beaucoup
de ressources pouvant affecter I'efficacité du code. C’est pourquoi GEANT4 propose des géomeétries
optimisées pour faire face a ce genre de situation. L’idee est d’utiliser des volumes répliqués : un seul
volume est utilisé pour représenter de multiples copies de ce volume comme représenter la figure 81.
GEANT4 propose deux optimisations pertinentes : les volumes parameétreés et les volumes < nested .

Un volume parametre est un volume générique représentant une collection de volumes répétes dont
chaque copie peut étre différente en taille, forme ou matériaux. Ces parametres, ainsi que le positionne-
ment du volume, sont définis par une fonction du numero de la copie. L’utilisateur définit cette fonction

et GEANT4 s’occupe de mettre a jour automatiquement au cours du tracking des particules les infor-
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mations concernant I'unique volume physique charge en mémoire. Dans le cas d’'une géomeétrie créée
a partir d’images CT, tous les voxels ont la méme dimension et la geomeétrie est triée par coupes [227].
Pour chaque coupe, un vecteur est créé contenant le numeéro de copie de chaque voxel ainsi que la
composition atomique représentée par un scalaire codé sur deux octets. Lorsqu’une particule pénetre
la premiere fois dans un volume parameétré, I’algorithme recherche d’abord le numéro de coupe puis le
numeéro de copie du voxel dans le vecteur associé a la coupe. Lorsqu’une particule arrive a la frontiere
d’un voxel, un nouveau voxel est recherché dans le vecteur de la coupe courante ou dans les coupes
voisines. Par ailleurs, afin de limiter le temps de cette recherche, I’algorithme ne prend en compte que
les six voisins du voxel courant. Cependant, bien qu’il n’y ait pas de limites sur le nombre de voxels, le
temps de calcul s’accroit au fur et a mesure que leur nombre augmente, car les particules sont stoppées a

chaque frontiere rencontree. Par ailleurs, aucun volume ne peut étre ajouté dans un volume parameétre.

Volume meére Volume fille a Volumes
répliquer répliqués

FIGURE 81 — Principe de la réplication d’un volume dans GEANT4.

Un volume < nested > utilise le méme mécanisme qu'un volume parameétré. Cependant, cette
représentation utilise deux replications suivant deux axes puis une paramétrisation suivant le troisieme
comme représentées a la figure 82. Ce principe de représentation des volumes nécessite moins de
meémoire puisque le matériau de chaque voxel n’est plus paramétré uniquement par son numeéro de
copie, mais aussi par le numeéro de copie de son contenant. Pour optimiser les performances de la simula-
tion MC dans le cas d’'une géométrie voxélisée, la méthode de navigation « G4VNestedParametrization >
a eté utilisée, comme suggérée par Schumann et al [228], Il a été déemontré que dans le cas d’une

géometrie voxelisée hétérogene, cette méthode est environ 3 % plus rapide que toutes les autres méthodes.
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4
réplication

/

paramétrisation

réplication

FIGURE 82 — Systéme de réplication suivant deux axes et de parameétrisation suivant le troisieme pour
un volume < nested >.

IV.25 Parameétre de la simulation

La simulation a éteé réalisée avec la version 8.1 [195] de la plateforme GATE/GEANTA4. Cette version
de la plateforme GATE/GEANT4 utilise Geant4 version 10.05 [136]et root version 6.16.0 [208]. Les pro-
cessus physiques électromagnétiques implémentes font appel a la liste de physique électromagneétique
standard afin de décrire les processus électromagneétiques, tels que 'effet photoélectrique, la diffusion
Compton, la diffusion Rayleigh et le bremsstrahlung. Aucune technique de réduction de la variance n’a
ete utilisée. Pour calculer les doses aux organes dans un fantome virtuel anthropomorphe féminin FASH
3 et EVA, < Dose by region > Actor de la plateforme GATE/GEANT4 a été utilise pour calculer les doses
aux organes provenant des faisceaux externes de photons et d’électrons. La simulation est réalisée avec
une statistique de 8 10® particules incidentes, ce qui a conduit & des erreurs relatives comprises entre 2
% et 10 % a I'intérieur du champ d’intérét des rayons X et en dehors du champ d’intérét, respectivement.
En outre, les simulations ont été réalisées a I'aide de HPC-MARWAN. Le temps de calcul pour toutes

les simulations était compris entre 21 et 32 heures.
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IV.3 Dose a lI'organe : applications aux fantdmes numériques

anthropomorphes voxélisés

IV.3.1 Composition homogéne du sein : EVA

Comme mentionné dans la section 1V.2.2, la dose de rayonnement de 22 tissus et 40 tissus radio-
sensibles pour le fantome EVA et FASH 3 respectivement, ont été mesurée a ’aide de dose by region
Actor. Le fantome a éte exposé, dans des conditions normales de dépistage du cancer du sein, sur une
machine de mammographie Italray. Dans un premier temps, et afin d’étudier la fiabilité de la mesure
de la dose recue par les organes, les doses de rayonnement regues par les organes ont été mesurées a
trois reprises pour chaque simulation. Cela a démontré un niveau mineur de variation entre les trois
reprises.
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FIGURE 83 — Montre les variations de la dose a 'organe mesurées par le fantome EVA pour le vue CC.

Dans ’évaluation de la dose absorbée dans plusieurs organes, le corps entier d’EVA a éteé considere,
les valeurs obtenues ont été normalisées a la valeur de la dose absorbée dans le tissu fibro-glandulaire

du sein (du sein examiné, dans ce cas le droit). Etant donné que le fantome EVA est basé sur des images
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FIGURE 84 — Montre les variations de la dose a I'organe mesurées par le fantome EVA pour le vue CC
et CC+MLO.

segmentées d'un scanner du corps entier ou les individus sont en position couchée, on peut s’attendre
a une certaine différence dans la forme et la position des organes, c’est pourquoi le sein examiné a étée
retiré et remplacé par un sein compresse de 50 % de glandularite et de 2 cm d’épaisseur

afin d’avoir un apercu réaliste du sein, de ce fait, il est impossible de définir une épaisseur spécifique
pour le sein contralatéral, mais en se basant sur le volume occupé par le tissu glandulaire du sein, on
peut prévoir une marge moyenne d’environ 5-6 cm pour I’épaisseur du sein contralatéral, alors que le
pourcentage glandulaire est de 13%.

Comme 'ont montré Feng et Sechopoulos [229]. La dose de radiation peut varier selon ’approche
spécifique considérée (MD simple, MD double projection CC et MLO). Dans cette étude, la vue MLO
n’a pas été simulée en raison des incertitudes anatomiques supplémentaires qui auraient

eté introduites compte tenu de la posture du fantome EVA. En particulier, dans ce travail, une valeur
de la DGM de 3.34 mGy pour le sein examiné a été rapporté pour une MD a vue unique et 6.68 mGy

pour une MD a deux vues comme le montre la figure 83 et 84. Les résultats montre que le sein examiné
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arecu la dose de rayonnement la plus élevée pendant les expositions mammographique, pour les autres
organes, il a été constaté que certains organes ont recu une dose de rayonnement allant de moins de
14 pGy a plus de 500 uGy pour une vue unique et moins de 27 pGy a plus de 1000 pGy pour une MD
a deux vues . En général, les doses d’organe les plus élevées apres le sein irradié/examiné sont recues

par le grand intestin, les ovaires, la rate, et le poumon, dans I'ordre décroissant respectivement.

IV.3.2 Composition homogéne du sein : FASH 3

En effectuant une étude de la dose recue par les organes en mammographie, en utilisant le fantome
FASH 3 pour la MD, la dose de rayonnement aux organes situés en dehors du champ radiologique
primaire est minime (figure 85 et 86). La dose de rayonnement recue par 'utérus est inferieure a 39 puGy,
ce qui peut représenter la dose recue par le foetus au cours du premier trimestre, puisque le volume de
I'utérus simulé dans cette étude est encore comparable a celui d’'une femme a ce stade de la grossesse ,
en analysant ces données de la méme maniere que l'article de Sechopoulos et al.[102], on peut conclure

que si une patiente est soumise a un examen de MD sans savoir qu’elle se trouve au premier trimestre
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FIGURE 85 — Montre les variations de la dose a 'organe mesurées par le fantome FASH 3 pour la vue
CC.
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FIGURE 86 — Montre les variations de la dose a I'organe mesurées par le fantome FASH3 pour le vue CC
et CC+MLO.

de sa grossesse, selon ces resultats, la dose regue par le feetus est un objet de controverse. Néanmoins,
tout choix concernant la faisabilité d’une telle procédure diagnostique pendant la grossesse doit étre
soigneusement déterminé par un personnel médical expert.

Dans la MD, certains organes recoivent une dose plus importante par rapport ou autres organes.
Par exemple, dans une vue CC, le sein CL recoit environ 614 uGy alors que dans une vue (CC+MLO), la
dose totale des deux projections est d’environ 1228 pGy. Une autre augmentation évidente de la dose
concerne l’estomac. Dans la mammographie a une vue, I’estomac regoit environ 108 pGy, alors que

dans la projection (CC+MLO), une dose d’environ 216 pGy est délivree.

IV.3.3 Composition homogéne du sein (EVA vs FASH 3)

Afin de voir I'influence de ’adaptation de differents fantomes anthropomorphiques, une comparai-
son entre le fantome en position couché et debout a été évaluée comme le montre le tableau 14. Grace a
cette comparaison en conclut que la posture du corps affecte la dose de rayonnement absorbée par les
organes et les tissus. La principale limite de cette étude de dose a 'organe se réfere a 'applicabilite de

fantome voxelisé EVA en tant qu'une représentation du corps humain féminin couchée pour un examen
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TABLEAU 14 — Dose aux organes résultant d’'un examen complet de la mammographie, en vue CC, pour
un spectre de rayons X Mo/Mo 28 kVp calculés par la plateforme GATE/GEANT4.

Organe Dose  ab- | Incertitude Dose Incertitude
sorbée statistique absorbée statis-
(mGy) (mGy) tique
FASH3 EVA

Grand intestin 8.36E-02 0.70% 5.83E-01 3.33%

Foie 4.22E-02 0.90% 5.83E-02 2.57%

Poumon 2.20E-02 0.8% 4.84E-01 2.35%

Sein CL 6.15E-01 0.70% 7.62E-02 5.14%

Cristallin 1.71E-02 6.00% 3.27E-01 13.38%

Muscle 1.10E-01 0.20%

CERVEAU 4.77E-03 3.50% 1.33E-02 20.07%

Moelle épiniére 1.36E-02 5.70%

Surrénales 2.32E-02 9.20% 1.54E-01 27.50%

Pancréas 8.59E-002 1.89% 3.45E-01 4.09%

Reins 3.03E-002 2.27% 2.72E-01 7.05%

Thymus 4.16E-002 5.15% 2.16E-01 9.57%

Rate 6.50E-002 2.18% 4.92E-01 2.80%

Langue 1.49E-002 8.28%

Cavité buccale 1.77E-002 6.06%

Glandes salivaires 1.02E-02 10.40%

Glandes  salivaires | 1.19E-02 7.39%

parotides

(Esophage 1.65E-02 7.03%

Trachée 1.38E-02 13.43%

Thyroide 1.22E-02 12% 1.86E-01 13.01%

Bronches 1.54E-02 10%

Utérus 1.00E-01 32.05% 1.58E-01 6.62%

Ganglions lympha- | 9.09E-02 0.92%

tiques

Tissus mous 1.23E-001 0.28%

Sang 4.79E-02 1.12%

Tissu adipeux 1.39E-01 0.39%

Vésicule biliaire 1.03E-001 4.78% 3.91E-02 13.70%

Ovaires 1.46E-001 3.98% 5.48E-01 25.75%

Estomac 1.42E-001 1.19% 4.36E-01 27.59%

Intestin gréle 1.64E-001 0.61%

Sein adipeux 5.84E-01 0.57% 7.33E-2 15.10%

Ceeur 3.79E-02 1.94% 2.06E-01 4.52%

Dent 2.11E-02 7.85%

Pelvis 7.51E-02 1.22% 2.15E-01 231%

Créne 8.44E-03 4.44% 1.59E-01 2.47%

Sternum. Spongiosa 4.30E-02 3.71%

Clavicule. Spongiosa | 2.23E-02 9.43%

Clavicule. Spongiosa | 7.12E-03 16.05%

Scapulae 1.69E-02 12.59 1.51E-01 4.66%

Colonne vertébrale 5.31E-02 4.3% 9.72E-2 3.36%

Sacrum. Spongiosa 4.10E-02 2.44%

Pelvis 7.60E-02 1.03%

Sein examiné 2.91 0.08% 3.78 0.08%

Cotes - - 1.92E-01 2.11%
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mammographique. Puisqu’ un fantome voxelisé EVA est basé sur les images de scanner, ou la taille et
la forme du sein est modifiée, en le rendant plat et étalé. Le fantome FASH 3 utilisée dans cette étude
reflete une femme debout. Par conséquent, la détermination de la dose a 'organe entre les postures
couchée et debout montre une difféerence de plus de 60 % dans la dose absorbée [230]. La dose a 'or-
gane calculé pour EVA et FASH 3 a montreé des différences significatives entre les organes : 18.68% (sein
examine), 27.75% (foie), et thyroide (bien plus de 60%). Cette différence est due a la présence d’une force
gravitationnelle qui résulte des effets anatomiques suivants : déplacement dorsal des organes; pression
du volume pulmonaire dans les axes cranien et dorsal causée par le coeur et les organes abdominaux,
changements de position des épaules, des bras associés et des os dans la direction dorsale, comme 'ont

explique Cassola et al [185].

IV.3.4 Composition hétérogene du sein : FASH 3

L’utilisation de fantomes hétérogeénes pour les simulations de la dose a pour but de surmonter le
probleme de la distribution non uniforme du tissu mammaire. De nouveaux systemes dosimétriques
cliniques du sein devraient étre développés dans cette perspective. Cependant, les systemes cliniques
existants utilisent toujours des fantémes homogenes simples pour évaluer la dose glandulaire [231].
Les modeles que nous proposons sont compatibles avec le fantome simple utilisé dans les systemes
dosimeétriques cliniques et visent a corriger le probleme de la surestimation de la dose résultant d’une
évaluation homogene du tissu mammaire. Par exemple, le tissu glandulaire des seins est souvent dis-
tribué de maniere inférieure. En utilisant le modele de cette étude, la dose peut étre réduite de 17 % a 26
% comparativement avec un sein de 50 % de FG, sept distributions glandulaires peuvent étre générées,
principalement uniforme (50 % :50 % :50 %), inférieure (25 % :50 % :75 %), supérieure (75 % :50 % :25 %),
concentrée inferieure (25 % :75 % :50 %) et concentrée supérieure (50 % :75 % :25 %). Les deux autres,
50% :25% :75% et 75% :25% :50%, sont relativement rares en pratique clinique. Il convient de mentionner
que la distribution uniforme est celle utiliseée dans la dosimétrie mammographique conventionnelle.

Cependant, un nombre limité d’études ont considéré la dose de radiation a d’autres tissus corporels,
autres que le sein exposé. Baptista et al [232] ont estimé la dose de radiation recue par sept organes
radiosensibles lors de la mammographie en vue craniocaudale, en utilisant le Siemens MAMMOMAT

Inspiration. Ferreira et al [194] ont calculées les doses aux organes par des simulations de Monte Carlo
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en utilisant un fantome voxelises féminin par Siemens MAMMOMAT Inspiration systeme et ont cal-
culés les risques d’incidence de cancer par organe afin d’évaluer le risque effectif total de cancer radio-
induit, par contre aucune recherche n’a été identifiée pour mesurer la dose recue par les autres organes
autres que le sein avec different densités pour la mammographie par simulation MC.

Les figures 87 et 88 montrent la dose a 'organe calculés pour un sein pour difféerentes distributions
glandulaires, pour un fantdme mammaire de 2 cm d’épaisseur, pour 'acquisition en vue CC, a partir
des parametres d’énergie de 28 kVp et de produit courant temps de 32 mAs, la dose a 'organe de la
distribution supérieure de la thyroide étaient supérieurs de 5.73 %, et 67.61 % a ceux de la distribution
uniforme et concentrée supérieure respectivement, en revanche, les doses aux organes de la distribu-
tion inferieure du cceur étaient inférieures de 53.88 %, et 47.66 % a celles de la distribution uniforme
et concentrée inférieure respectivement. Ces résultats révelent que la distribution glandulaire a une

influence sur la dose a l'organe.

IV.4 Dose glandulaire et risque radiologique

La dose dans la mammographie doit représenter une mesure de risque, en particulier le CIRP ad-
mit que le tissu glandulaire est celui qui présente le plus haut risque de cancer radio-induit. Ainsi, il a
donc été recommandé par le CIRP[15], [233] que la dose glandulaire moyenne (DGM) soit la grandeur
d’intérét dans la qualification du dommage au niveau de mammographie c’est pour cela que la DGM
a donc éteé inclus dans les protocoles internationaux d’évaluation dosimétrique. Dans ce chapitre nous
allons étudier la DGM par different méthode de calcul (AGMS-M+, OSL, GATE), different fraction glan-
dulaire de sein, difféerent type de fantomes tandis que I’étude de I'influence de la compression appliquée

au cours de 'examen mammographique.

IV.41 DGM cas de MTM 100 (GATE vs OSL vs AGMS-M+)

La figure 89 illustre les figures suivantes. Pour le graphe résultant la dose glandulaire moyenne
(DGM) pour differentes kVp, voir la Fig. 89(a). La DGM obtenue a partir de difféerentes mesures de mAs
est visible sur la Fig. 89(b). Nous avons vérifié que la valeur de la DGM pour le sein est linéaire et qu’une
énergie plus élevée et un courant de faisceau éleve importent une dose absorbée plus élevée pour la
glande mammaire, il a été constaté que la valeur maximale de la DGM était de 2.21 mGy. En I’absence

des niveaux de réeférences diagnostiques nationales ou niveau de la DGM, ces résultats sont compareés
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FIGURE 89 - Dose glandulaire moyenne (DGM) mesurée avec GATE comparée a AGMS-M et OSL pour
différents kVp en (a); Dose glandulaire moyenne (DGM) mesurée avec GATE comparée a AGMS-M et
OSL pour différents mAs en (b).

avec les recommandations internationales publier dans le Human Health Series No. 17 de I’Agence
internationale de I’énergie atomique (AIEA) et un bon accord est obtenu [3] . Nos résultats concordent
aussi avec les résultats de Di Maria et al. [234] qui ont valideé les valeurs de dose mammographique
(DGM et DES) estimées par deux méthodes Monte Carlo différentes (PENELOPE et MCNPX) avec celles
obtenues expérimentalement par TLD. Ils ont constaté que les variations de la DGM obtenues par les
trois méthodes sont négligeables.

Le DGM ne peut pas étre mesuré directement et son calcul dépend des facteurs de conversion dérives
de la simulation MC pour chaque épaisseur de sein, densités du sein et qualités du faisceau (CDA et
combinaison cible/filtre). Ces facteurs sont utilises pour calculer la DGM soit a partir du kajr comme
décrit par Dance et al.[27], soit a partir de '’exposition au rayonnement a la surface du sein comme
décrit par Wu et al.[235] . Comme les facteurs de conversion publiés par Wu et al.[235] s’appliquaient
a une épaisseur maximale du sein de 8 cm, Boone [19] a étendu ces facteurs de conversion pour tenir
compte des seins plus épais, jusqu’a 12 cm. Dance, Young et van Engen [236] et Dance et Young [237]
ont étendu les facteurs de conversion publiés par Dance et al.[27] pour prendre en compte les calculs de
DGM pour la tomosynthese et 'angiomammographie, respectivement. Cependant, certains chercheurs
ont utilisé la simulation MC pour I'estimation directe du DGM (Cassola et Hoff[238], Myronakis et

al.[221]). Les valeurs de conversion et les valeurs CDA utilisées dans ce travail sont présentées dans les
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TaBLEAU 15 — Evaluation des coefficients de conversion, CDA et DGM pour difféerent kVp.

Kvp mAs g c S CDA(mesurée] CDA(simulée] DGM DGM me-
mm Al mm Al mesureée surée OSL

AGMS-M (mGy)
(mGy)

26 32 0.164 | 1 1 330.2 296 0.60 0.59

28 32 0.187 | 1 1 349.4 315.8 0.86 0.83

30 32 0.187 | 1 1 365.3 333.3 1.05 1.06

32 32 0.209 1 1 379.2 349.1 1.41 1.40

TaBLEAU 16 — Evaluation des coefficients de conversion, CDA et DGM pour différent mAs.

Kvp mAS g c s CDA CDA DGM DGM me-
(mesurée)mm | (simulée)mm | mesurée surée
Al Al AGMS-M (mGy)

(mGy)

28 40 0.187 | 1 1 3494 333.7 1.08 1.09

28 50 0.187 | 1 1 3494 333.7 1.36 1.33

28 63 0.187 | 1 1 349.4 333.7 1.72 1.69

28 80 0.187 | 1 1 349.4 333.7 2.18 2.24

Les tableaux 15 et 16 montrent que le DGM dépend davantage des mAs que du CDA du faisceau, car
plus les mAs sont élevés, plus le nombre de photons de rayons X produits est important. Ces données
sont en accord avec celles du travail de Raed [239], ayant utilisé les TLD avec une combinaison ano-
de/filtre Mo/Mo pour faire une comparaison entre la DGM, mAs et le CDA par l'utilisation du coeffi-
cient de corrélation rho de Spearman (r), comme les données du DGM sont non parameétriques (non
distribuées normalement), il trouve que la DGM est corrélée positivement avec les mAs (les DGM aug-
mentent lorsque les mAs augmentent), cependant, cette relation n’est pas statistiquement significative
(r = 0,426, p = 0,072). De méme, une relation non statistiquement significative (p = 0,277) existe, avec
une corrélation positive plus faible (r = 0,289), entre la DGM et le CDA.

Le tableau 17 montre les valeurs de la DGM par mesure et par exposition obtenues a partir des
résultats mesurés dans le systeme de mammographie Italray, des différences relatives ont été signalées,
il est clair que I'estimation mesurée et affichée était raisonnablement proche grace a 'utilisation de la

méme méthode de calcul du DGM qui est celle de Dance et al.[240]. Les données varient entre 0.67 et
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4.10 mGy. La difference entre les valeurs minimales et maximales relatives de la DGM est de 76 % lorsque
I'on augmente la tension du tube de 26 a 32 kVp et les mAs de 32 a 80, les résultats démontrent qu'une
sélection correcte des parametres d’exposition est essentielle pour la dose délivrée afin de reduire le
risque de radiation. De méme, les écarts maximaux trouveés entre les valeurs expérimentales et les
valeurs estimées de la dose a 'organe sont d’environ 18 %. Ces résultats sont conformes a ceux de
Suleiman et al. [231] qui ont comparé la DGM fourni par Dance et al. [27], Wu et al. [18], et Boone
et al.[19] avec la dose a I'organe de divers mammographes numeériques et la dose mesurée pour les
données cliniques de différents fabricants, la dose a I'organe s’est trouvée en désaccord avec la dose
calculée. Ils ont signalé que les conclusions tirées sur la base de la seule dose a 'organe sont biaisées
par rapport a la dose mesurée. De plus, la dose indiquée par les différentes méthodes utilisées par les
vendeurs présente une difference de 19 %. Ils demandent I'utilisation de fantomes de mammographie
d’épaisseurs différentes pour déterminer la référence et permettre une étude comparative entre les

systemes.

TABLEAU 17 — Comparaison des DGM affichés par le mammographe Italray et mesures par AGMS-M+.

Energie Variation des | DGM Affiché | DGM mesuré | Différence %
mAs

26 32 0.67 0.68 1.47
40 0.84 0.86 2.32
50 0.99 1.06 6.60
63 1.33 1.33 0
80 1.69 1.67 1.19

28 32 0.88 0.86 2.32
40 1.18 1.08 9.25
50 1.47 1.36 8.08
63 1.86 1.72 8.13
80 2.21 2.18 6.54

30 32 1.26 1.06 18.86
40 1.47 1.41 4.25
50 1.84 1.76 4.54
63 2.48 2.23 11.21
80 3.15 2.83 11.30

32 32 1.64 1.58 3.79
40 1.91 1.87 2.20
50 2.39 2.34 2.13
63 3.01 2.96 1.68
80 4.10 3.77 8.75
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IV.4.2 Variation de la DGM en fonction de I'épaisseur (AGMS-M+)

Le tableau 18 montre qu’il existe une relation inverse entre la DGM et I’épaisseur du sein, il semble
diminuer lorsque ’épaisseur du fantome PMMA augmente. Ces résultats sont similaires a ceux de Shi-
nohara et al. [241], [242], qui calculent les distributions glandulaires pour le couple anode/filtre Mo-Mo
et W-Rh, le volume glandulaire couvert par la dose glandulaire la plus élevée diminuant avec I'augmen-
tation de I'épaisseur du sein comprimeé, ils sont également cohérents avec les conclusions de Chang et
al. [242] qui utilisent des simulations MCNP et des fantdomes mammographiques hétérogenes a trois
couches pour calculer les coefficients de dose glandulaire normalises. De plus, les parametres d’exposi-
tion choisis devraient étre plus faibles lorsque I’épaisseur du fantome PMMA diminue. Selon le rapport
BEIR VII, méme avec les mémes doses de rayonnement mammographique, les femmes plus jeunes ont
un risque plus éleve de développer un cancer du sein. De plus, les femmes plus jeunes ont genéralement
des seins plus denses, ce qui entraine un risque plus élevé en cas de DGM plus élevé. Dans notre étude,
le jeune age était significativement associé a un DGM élevé pouvant atteindre 7 mGy, comme on peut
le voir. La gamme de la DGM pour les seins denses est de 0,38 a 2,77 mGy, dans ce cas, la superposition
de tissus normaux réduit la capacité de détection des cancers et par conséquent, une optimisation entre
la dose et la qualité de 'image est nécessaire pour avoir une DGM de 3.0 a 5 mGy- 10.0 mGy pour les
petites et grandes seins, respectivement. Pour atteindre cet objectif, de nombreux auteurs utilisent I'ex-

poseur automatique ou semi-automatique pour obtenir une dose élevée tout en augmentant I’épaisseur

TaBLEAU 18 — Calcul du DGM, en considérant une épaisseur de sein de 10 a 90 mm.

Energie Variation Epaisseur du sein (cm)
(kVp) des mAs
1 2 3 4 5 6 7 8 9

26 32 1.14 1.12 0.85 0.63 0.57 0.53 0.43 0.4 0.38
50 1.73 1.72 1.3 0.96 0.85 0.81 0.66 0.61 0.57
80 2.77 2.76 2.11 1.57 1.37 1.3 1.07 0.99 0.93

28 32 1.96 1.63 1.24 0.93 0.83 0.76 0.62 0.58 0.53
50 2.96 2.51 1.96 1.36 1.14 1.09 0.9 0.83 0.78
80 4.4 3.76 291 2.15 2.57 1.67 1.39 1.24 1.17

30 32 2.22 1.94 1.51 1.15 0.99 0.88 0.74 0.67 0.61
50 4.2 3.94 2.96 2.2 1.91 1.71 1.82 1.33 1.25
80 6.49 6.17 4.62 3.48 3.04 2.76 2.25 2.04 1.87

32 32 2.58 2.56 1.87 1.4 1.22 1.09 0.9 0.82 0.75
50 5.05 4.97 3.62 2.64 2.27 2.08 1.67 1.55 1.43
80 7.88 7.47 5.53 3.77 3.49 3.22 2.67 2.44 2.77
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du PMMA [243] [14], [65].

IV.4.3 DGM (fantdmes standards vs voxélisés)

Puisque dans un examen de mammographie, la DGM est un indicateur du risque de radiation d’un
examen mammographique. Nous avons calculé la DGM pour un ensemble de fantomes de seins virtuels
(MTM100, PMMA, FASH 3, et EVA) comme representées a la figure 90. Tout d’abord, en comparant les
fantomes voxélisés avec les fantomes standards la valeur de la DGM est deux fois plus grande pour
les fantomes voxéliseés, cette différence est due a I’hétérogénéité des fantomes voxélisés au niveau de
dépot d’énergie qui fait que la DGM augmente, méme si le tissu a risque (tissu glandulaire) est ho-
mogene. La limitation des modeles standards se consiste sur la considération d’'une géomeétrie simple
non-représentative des arrangements spatiaux complexes qui peux étre observés dans un cas réaliste.
Ces différences entre les résultats nous permis de conclure que les fantomes voxélisés sont des bonnes
alternative pour le calcul de la DGM, puisqu’aujourd’hui la médecine va vers I'individualisation pour
surmonter le probleme de faire des calculs de dose pour un sein standard, mais qui est appliqué au cal-
cul de la dose pour un sein individuel et donc des facteurs de correction sont nécessaires au niveau

individuel [244].
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FIGURE 90 — Montre les DGM pour des différents fantomes.
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IV.4.4 DGM pour une composition hétérogene du sein

Les resultats de la dose glandulaire moyenne DGM, provenant de la simulations Monte Carlo, pour
different glandularité sont présenteés dans la figure 91. La DGM s’enleve avec 'augmentation FG de la
derniere couche de sein. Cette tendance s’applique également a la distribution glandulaire inférieure
(25% :50 % :75 %), dont la valeur de la DGM est plus élevée que celle de la distribution supérieure (75
% :50 % :25 %). Pour le fantome de sein anthropomorphe hétérogene, la DGM résultant de la distribution
glandulaire inférieure est de 2939.34 puGy. Pour la distribution supérieure dans les mémes conditions
de simulations MC, la DGM est de 2904.69 pGy. Ces résultats peuvent s’expliquer par la pénétration
des photons de rayons X qui augmente dans la face d’entrée des photons dans le sein. Une FG plus
éleve dans la premiere couche correspond a une DGM faible. Dans la pratique clinique, la distribution
glandulaire concentrée inférieure est celle que 'on retrouve le plus comparativement aux autres types
de distribution, ce qui indique que I'utilisation du sein homogene peut entrainer une surestimation du
DGM. Ces observations sont cohérentes avec les résultats du Dance et al [245] Sechopoulos et al [246]
Hernandez et al [247]. Ces DGM de la MD sont legerement supérieurs a la marge acceptable du DGM

mammographique recommandée par la Commission européenne (<2.5 mGy)[17].
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FIGURE 91 — Montre les DGM pour les différentes fractions glandulaires.

Cependant, le risque d’irradiation pour d’autres organes par la mammographie n’est pas pris en
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compte par la DGM, ce qui suggere que, si le DGM est une approche simple pour quantifier le risque.
Etant donné que les femmes d’ages différents sont la cible de mammographie de dépistage, la quantifica-
tion du risque de rayonnement lié aux mammographies de dépistage est nécessaire ; une telle approche

tiendrait compte du sexe et de I’age.

IV.5 Risque du cancer radio-induit

IV5.1 Fantdme EVA

Le risque effectif désigne la probabilité pour q’un individu développe un cancer radio-induit. Etant
donné que le calcul du risque effectif tient compte des doses de rayonnement dans les organes et des
facteurs LAR qui diminuent avec I’age, car les tissus deviennent plus radio-résistants, sa valeur diminue
egalement avec I’age. Si 'on considere que les doses de rayonnement dans les organes résultant de la
mammographie de dépistage sont constantes au cours de la vie d’'une femme, les changements du
risque effectif au cours de la vie d'une femme dépendent uniquement de la réduction du LAR avec
I’age, voir la section [ .7.3 du chapitre [ pour voir la méthode d’extrapolation du LAR. Les valeurs de
risque effectif indiquées dans ces tableaux représentent le risque d’incidence du cancer (cas/10°) chez
les femmes marocaines de la tranche d’age de 45-69 ans.

Le calcule de risque d’incidence du cancer non seulement pour 'organe cible (le sein), mais aussi
pour les différents organes et le risque effectif total selon le programme de dépistage marocain pour
les femmes subissant un examen de mammographie a vue unique et a deux vues (CC et CC+MLO)
est évalué d’un point de vue dosimétrique pour voir l'effet de I'utilisation d’irradiation non optimale
non seulement dans le sein, mais aussi dans d’autres organes. Les recommandations des programmes
de mammographie de dépistage dans le monde entier sont différentes, des variations sont possibles
en ce qui concerne I’age de début du dépistage, le nombre de dépistages, I'intervalle de temps entre
les dépistages et I'age d’arrét du depistage. Ces différences entrainent de grandes variations du risque
effectif total entre les programmes de dépistage mondiaux. Cette étude vise a générer des données sur le
risque d’incidence du cancer (cas/10°) chez les femmes marocaines Agées de 45 a 69 ans, pour I'examen
de MD avec un tube a rayons X, afin de générer des données sur le risque effectif pour les programmes
de dépistage marocains.

Le risque effectif pour EVA pour les projections (CC et CC+MLO), est présenté dans le tableau
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19. Pour les organes et tissus (sein, thyroide, poumon, estomac, ovaires, utérus, foie, grand intestin et
vésicule biliaire) qui ont des valeurs LAR selon le rapport BEIR VII-Phase II, les autres composants
enumeéres ont été inclus et notés comme “autres”, et les valeurs LAR associées citées comme “autres”

dans le rapport BEIR VII-Phase II ont été prises en compte.

TaBLEAU 19 - Risque d’incidence du cancer (cas/10°) chez les femmes marocaines agées de 45 a 69 ans,
pour 'examen de mammographie avec un tube a rayons X de 28 kV pour le fantome EVA.

Organes Risque  d’incidence | Risque  d’incidence
du cancer simulée | du cancer simulé
dans cette etude en | dans cette étude en
utilisant EVA pour | utilisant EVA pour
une vue CC une vue CC+MLO

Poumons 11.96E-00 23.92E-00

Estomac 3.85E-01 7.71E-01

Grand intestin 1.50E-00 3.00E-00

Thyroide 2.13E-02 4.25E-03

Ovaires 6.79E-02 1.36E-01

Vésicule biliaire 1.03E-01 2.06E-01

Utérus 4.85E-02 9.76E-02

Foie 5.30E-02 1.06E-01

Sein examiné 16.07 32.13

Sein CL 4.21E-01 8,41E-01

Autres organes 37.89 75.79

Risque effectif total 69.47 138.93

Les valeurs du risque totale pour le fantdbme EVA est de 69.47, cases/10° et 138.93 cases/10° pour
les vues CC et CC+MLO, respectivement. Le poumon est l'organe qui a enregistré les risques les plus
élevés : (11,96 - 23,92) cases/10° pour les deux projections. Les résultats de notre étude indiquent le
risque d’incidence de cancer regu par les organes et les tissus du corps a partir de la mammographie
standard. Ces données peuvent étre utiles a la fois pour les épidémiologistes qui étudient les risques liés
aux mammographies de dépistage et de diagnostic et pour fournir des informations aux patientes afin de
réduire leurs inquiétudes concernant le risque d’exposition aux radiations pendant la mammographie.
Un autre point important est que les données générees par les calculs du risque effectif sont susceptibles
d’étre plus compréhensibles par les clients/patients que les informations illustrées par la DGM ou la

dose effective (mGy ou mSv).
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IV.5.2 Risque de cancer radio-induit pour le fantdome FASH 3

Considérant les tranches d’age recommandées pour 'examen de la mammographie au Maroc et
dans d’autres pays, le risque d’incidence du cancer radio-induit a éte calculé. Le risque effectif pour
I'intervalle d’age de 45 a 69 ans a également été calculé selon I’équation 36 du chapitre I .Pour obtenir
les résultats présenteés dans le tableau 20, le tissu adipeux du sein n’a pas éteé pris en compte. En raison
de sa faible radiosensibilité [82]. Le tableau 20 présente le risque effectif pour les femmes dans la tranche
d’age et de 45-69 ans pour un examen de mammographie de dépistage au Maroc pour le fantome FASH
3.

TaBLEAU 20 - Risque d’incidence du cancer (cas/10°) chez les femmes marocaines dgées de 45 a 69 ans,
pour I'examen de mammographie avec un tube a rayons X de 28 kV pour le fantéme FASH3.

Organes Risque d’incidence | Risque d’incidence
du cancer simulé du cancer simulé
dans cette etude en dans cette etude
utilisant FASH 3 a laide de FASH
pour une vue CC 3 pour une vue

CC+MLO

Poumons 0.54 1.09

Estomac 0.39 0.77

Grand intestin 0.22 4.30E-01

Thyroide 1.39E-3 2.79E-3

Ovaires 6.79E-2 1.36E-1

Vesicule biliaire 1.57E-1 3.15E-01

Utérus 4.85E-2 9.76E-2

Foie 3.84E-2 7.68E-2

Sein examinée 16.07 32.13

Sein CL 3.48 6.95

Autres organes 22.05 44.09

Risque effectif total 43.05 86,09

Cependant, a notre connaissance, peu de publications ont été trouvées sur la dose recue par les
organes pendant une procédure mammographique, avec des méthodes MC et un fantome féminin de-
bout [230]. Une limitation clé de ces recherches concerne la génération de données qui n’est applicable
que pour un sein standard et I'utilisation d’un sein homogene non compressée. Nos résultats décrivent
pour la premiere fois I'incidence du cancer induit par les radiations en utilisant des fantomes debout

voxélisés avec des seins uniformément compressés (50%, 50%, 50%). La compression du sein a été uti-
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lisee pour minimiser la non-uniformite de la masse mammaire, diffuser des radiations et permettre la
pénétration des rayons X a travers le sein d’'une maniere plus homogene. Sans compression du sein, la
longueur du trajet du rayonnement s’allonge, ce qui entraine une augmentation de la dose recue par le
patient. Ceci se traduira par une augmentation de la dose recue par les organes adjacents. En outre, la
plupart des publications choisissent une dose de 2,0 mGy délivrée pour examiner le sein dans chaque
vue afin d’estimer le risque de cancer radio-induit dans les organes, mais ce parametre depend de nom-
breux facteurs tels que la combinaison anode/filtre, le kV, la densité du sein (glandularite) et la taille du
sein (épaisseur du sein comprime), c’est pourquoi nous avons également considéré d’autres DGM que
2 mGy pour calculer le risque effectif. Aucune recherche n’a été faite pour mesurer la dose de radiation
des autres organes due au DM pour différentes glandularités, c’est une nouveauté dans cette étude.

En comparant avec les études précédentes, dans le travail de Ferreira et al.[248] et les résultats du
tableau 20, le risque total de cancer du sein radio-induit lié a la mammographie de dépistage annuelle
des femmes entre 50 et 80 ans a été estimé a 111.7 cas/ 10° pour la projection (CC+MLO) avec une
DGM de 4 mGy. Dans cette these, pour une DGM de 2.9 mGy, le risque effectif total a eté trouve a
43,05 et 86,09 pour les deux méthodes de projection une vue et deux vues. Récemment, Alves et al
[230] ont évalué le risque total pour une DGM de 2.0 mGy et ils ont constaté que I'incidence totale du
cancer du sein di 4 la mammographie de dépistage annuelle entre 50 et 69 ans était entre 20.61 cas/10°
et 45.72 cas/10° considérant une vue cranio-caudale (CC) et deux vues (CC+MLO), respectivement.
Cela correspond aux chiffres de cette these qui étaient entre 43.05 et 86.09 pour les deux méthodes de
projection une vue et deux vues.

Les valeurs du risque totale pour le fantoéme FASH 3 est de 43.05 cas/10° et 86.09 cas/10° pour les
vues CC et CC+MLO, le sein CL a un risque de 3.48 et 6.95 pour les vues CC et CC+MLO, respectivement.
Le poumon a un risque de 0.54 et 1.09 pour les vues CC et CC+MLO, respectivement. La valeur de risque
effective pour le sein CL par rapport a celle obtenue pour le sein examineé, qui est la région d’intérét, est
quatre fois plus faible. Il est important de tenir compte de la dose absorbée par le patient dans la région
d’intérét et les autres organes, surtout lorsque la population a risque est examinée périodiquement. Le

risque pour le poumon et le sein glandulaire, organes tres radiosensibles, ne doit pas étre néeglige.

IV.5.2.1 Glandularité et cancer radio-induit

Dans cette étude on utilise un sein a trois couches pour étudier le risque d’incidence du cancer pour
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des distributions glandulaires uniforme (50 % :50 % :50 %), inférieure (25 % :50 % :75 %), supérieure (75
% :50 % :25 %), concentrée inférieure (25 % :75 % :50 %), concentrée supérieure (50 % :75 % :25 %) et les deux
autres, 50% :25% :75% et 75% :25% :50% comme rapporteé dans le tableau 21. La distribution glandulaire
peut entrainer une difféerence de 5.17% dans le RE total entre les différentes distributions. Les valeurs
de risque d’incidence du cancer pour des distributions glandulaires supérieure et inférieure pour la
vesicule biliaire etaient inférieures de 7.30 % et 12.69 % a celles de la distribution uniforme. Aussi pour
les valeurs de risque d’incidence du cancer pour des distributions glandulaires supérieure et inférieure
pour l'utérus étaient inférieures de 5.53 % et 11.06 % a celles de la distribution uniforme. La comparaison
de nos résultats du modele hétérogene du sein avec ceux d’Alves et al. (Alves et al.)[230] pour le risque
d’incidence du cancer a démontré des différences significatives entre les organes : 0.12 % (sein), 58.3 %
(poumon) et 33.60 % (risque effectif total), d’autres (51.87 %), et pour les ovaires, la vessie et I'utérus
(plus de 60 %). Le modele de sein hétérogene proposé peut étre adopté comme remplacant du sein
standard pour le calcul du RE. L’étude actuelle démontre que I'utilisation d’une distribution uniforme
surestime de 12 % le risque de dosimétrie des rayonnements dans le dépistage mammographique. Ces
observations ont montré une tendance similaire a celle rapportée par Hernandez et al. [247] et Wang

et al. (Wang et al.)[249].

TaBLEAU 21 — Comparaison du risque d’incidence du cancer (cas/10°) pour le sein hétérogéne.

Fraction | Sein | Vésicule | Sein Poumons| Estomac | Foie Grand Utérus Ovaires | Thyroide| Autres | Risque

glan- CL biliaire exa- intes- or- ef-

dulaire miné tin ganes | fectif

total

50:;50;50 | 6.95 3.15E- 32.13 1,09 0,77 7.68E- 4.30E- 9.76E- 1.36E- 2.79E- 44.09 86.09
01 02 01 02 01 03

25;50;75| 6.82 2.92E- 32.46 1.09 0.77 7.49E- 4.28E- 8.68E- 1.62E- 2.90E- 42.83 85.01
01 02 01 02 01 03

50;25;75| 6.78 3.10E- 32.49 1.08 0.75 7.77E- 4.31E- 8.81E- 1.24E- 2.89E- 43.72 88.75
01 02 01 02 01 03

25375550 | 6.82 2.92E- 32.15 1.09 0.74 7.68E- 4.31E- 8.67E- 1.62E- 2.91E- 43.72 85.59
01 02 01 02 01 03

50;75;25| 6.79 3 .15E- 32.08 1.09 0.76 7.68E- 4.25E- 9.63E- 1.48E- 2.89E- 43.62 85.41
01 02 01 02 01 03

7525350 | 6.91 2.75E- 32.20 1.02 0.74 7.63E- 4.28E- 9.15E- 1.4E-01 6.03E- 43.61 85.75
01 02 01 02 03

75350325 | 6.79 3.26E- 32.07 1.07 0.73 7.69E- 4.37E- 9.22E- 1.43E- 2.69E- 42.41 84.16
01 02 01 02 01 03

IV5.2.2  Epaisseur du sein et cancer radio-induit

Le tableau 22 montre le risque effectif pour des épaisseurs de sein de 2 a 8 cm, en fonction des trois
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FG uniforme, inférieure et supérieure. Le risque effectif total croit avec la croissance des épaisseurs

de sein. En raison de 'augmentation de la dose ou du niveau du sein, puisque 98 % de la dose d'un

examen mammographique est délivrée au sein. Le tissu pulmonaire est radiosensible avec un facteur

de pondération tissulaire de 0.12 (ICRP, 2007). Pour les différentes épaisseurs du sein, le RE du tissu

pulmonaire provenant des expositions d’un seul événement de dépistage était de (1.12 - 0.67) cas/10°

TaBLEAU 22 — Comparaison du risque d’incidence du cancer (cas/10°) pour les seins hétérogénes de
différente épaisseur.

Fraction | Bpaisseus Sein | Vésicule | Sein Poumons| Estomac | Foie Grand | Utérus Ovaires| Sein Vésicule | Sein
glan- (cm) CL biliaire exa- intes- CL biliaire exa-
dulaire miné tin miné
50;50;50 | 2 6.95 3.15E- 32.13 1,09 0,77 7.68E- 4.30E- 9.76E- 1.36E- 2.79E- 44.09 86.09
01 02 01 02 01 03
3 6.51 3.22E- 44.94 1.08 0.78 7.48E- 4.34E- 9.84E- 6.34E- 3.22E- 27.38 81.69
01 02 01 02 02 03
4 6.67 2.89E- 56.65 1.08 0.70 7.44E- 4.27E- 8.73E- 1.71E- 4.68E- 26.28 82.93
01 02 01 02 01 03
5 6.60 3.52E- 50.35 1.12 0.78 7.73E- 4.32E- 9.78E- 1.60E- 3.10E- 26.57 86.54
01 02 01 02 01 03
6 6.21 2.66E- 60.73 1.08 0.77 7.71E- 4.27E- 8.13E- 1.46E- 3.11E- 26.57 96.32
01 02 01 02 01 03
7 8.64 2.79E- 71.22 1.09 0.73 7,59E- 4.26E- 7.60E- 1.18E- 2.40E- 26.57 109.23
01 02 01 02 01 03
8 7.39 2.99E- 81.38 1.09 0.74 7.50E- 4.24E- 7.62E- 1.24E- 2.59E- 26.28 116.09
01 02 01 02 01 03
25;50575| 2 6.82 2.92E- 32.46 1.09 0.77 7.49E- 4.28E- 8.68E- 1.62E- 2.90E- 42.83 85.01
01 02 01 02 01 03
3 6.96 2.30E- 45.05 1.09 0.77 7.78E- 4.50E- 7.39E- 1.65E- 1.75E- 23.97 78.84
01 02 01 02 01 03
4 6.94 3.63E- 61.06 1,08 0.75 7.40E- 4.25E- 7,80E- 1,50E- 4,70E- 26,57 87,63
01 02 01 02 01 03
5 6.46 2.59E- 50.35 1.13 0.77 7.73E- 4.27E- 9.90E- 1.43E- 1.06E- 28.59 88,31
01 02 01 02 01 03
6 6.32 2.95E- 60.18 1.11 0.73 7.48E- 4.21E- 8.69E- 1.61E- 9.39- 26.56 95.96
01 02 01 02 01 03
7 5.98 3.05E- 71.33 1.09 0.74 7.49E- 4.22E- 8.02E- 1.31E- 2.50E- 26.28 106.423
01 02 01 02 01 03
8 5.60 3.03 E- 81.16 1.10 0.74 7.65E- 4.22E- 9.38E- 1.22E- 2.86E- 26.57 107.72
01 02 01 02 01 03
75;50;25| 2 6.79 3.26E- 32.07 1.07 0.73 7.69E- 4.37E- 9.22E- 1.43E- 2.69E- 42.41 84.16
01 02 01 02 01 03
3 6.86 2.26E- 45.05 1.06 0.76 7.79E- 4.21E- 7.95E- 1.58E- 3.48E- 26.86 81.56
01 02 01 02 01 03
4 6.70 2.54E- 56.42 0.67 0.73 7.80E- 431E- 9.66E- 1.45E- 2.54E- 25.12 81.55
01 02 01 02 01 03
5 6.40 4.19E- 50.35 1.10 0.74 9.40E- 4.12E- 9.40E- 1.39E- 2.63E- 25.70 85.41
01 02 01 02 01 3
6 6.23 2.83E- 60.84 1.10 0.74 7.71E- 4.31E- 8.96E- 1.42E- 2.92E- 26.57 96.50
01 02 01 02 01 03
7 5.84 2.98E- 70.45 1.10 0.73 7.62E- 4.56E- 7.70E- 1.35E- 3.37E- 26..28 105.42
01 02 01 02 01 03
8 5.65 2.76E- 80.06 1.11 0.74 7.60 4.22E- 7.35E- 1.04E- 3.53E- 25.99 114.50
01 01 02 01 03
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avec un minimum de 0.67 cas/10° (FG supérieure a 4 cm) et un maximum de 1.12 cas/10° (FG uniforme
a 5 cm). Le RE augmente avec 'augmentation de I’épaisseur du sein. Dans le cas d’une distribution
glandulaire plus importante la valeur RE était supérieure a celle de la distribution uniforme; inverse-
ment, la valeur de RE de la distribution inférieure était inférieure a celle de la distribution uniforme.
L’effet de I’épaisseur sur le risque effectif augmente en raison de deux effets différents :(1) le dépot de
dose dépend plus de I’épaisseur, comme le montrent le tableau 22, en raison de la chute photoélectrique
rapide et de la dépendance énergetique plus faible de 'effet Compton; (2) le volume sur lequel le dépot

d’énergie est plus grand.

IV.5.3 Risque de cancer radio-induit pour le fantome (FASH 3 vs EVA)

Pour voir l'influence de I'utilisation de differents fantomes anthropomorphes, une comparaison
entre les fantomes en position couchée et debout a été évaluée comme le montre le tableau 23. Cette
comparaison permet de déterminer I'influence de la posture du corps sur la dose de rayonnement ab-
sorbée par les organes et les tissus lors de I'imagerie radiographique du sein. Le fantome anthropo-
morphe EVA repose sur I'image scanner d’une femme en position couchée, ce qui modifie la taille et
la forme du sein, le rendant plat et étalé. Le fantome anthropomorphe utilisé dans cette étude reflete
une femme debout. Par conséquent, la détermination de la dose a 'organe entre les postures couchée
et debout montre une différence de plus de 60% dans les valeurs du RE [250]. Le risque d’incidence de
cancer calculé pour EVA et FASH 3 a montreé des differences significatives entre les organes : 29,9 %
(sein examine), 54,83 % (thyroide), 10,97 % (risque effectif total), et autres (bien plus de 60 %).

En géneéral, le remplacement du fantéme EVA par le fantome FASH 3 a entrainé une diminution des
doses équivalentes pour les organes et les tissus, principalement en raison de :

a) La structure anatomique du squelette réaliste de FASH3 (sternum, cage thoracique, bassin) qui est
indépendamment de sa composition tissulaire, il assure un meilleur blindage des organes internes par
rapport au squelette D’EVA.

B) les effets de dose en profondeur plus importants dans certains organes internes, 'estomac par
exemple, en raison de leur position réaliste, et surtout de leur extension parfois plus importante vers
la partie sud du corps.

c¢) Paugmentation du blindage structurel par des couches plus épaisses d’adipocytes et de muscles.

Le modele de simulation de fantomes voxelisé Monte Carlo utilisé dans ce travail doit étre valide,
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TaBLEAU 23 - Risque d’incidence du cancer (cas/10°) chez les femmes marocaines agées de 45 a 69 ans,

pour I'examen de mammographie avec un tube a rayons X de 28 kV.

Organes Risque d’incidence du can- | Risque d’incidence du
cer simulé dans cette etude cancer simulé dans cette
en utilisant EVA 3 dans étude a ’aide de FASH 3
CC+MLO VIEW dans CC+MLO VIEW

Poumons 23.92E-00 1.09E-00

Estomac 7.71E-01 7.70E-00FAS

Grand in- 3.00E-00 4.30E-01

testin

Thyroide 4.25E-3 2.79E-3

Ovaires 1.36E-1 1.36E-1

Vesicule 2.06E-01 3.15E-01

biliaire

Uteérus 9.76E-2 9.76E-2

Foie 1.06E-1 7.68E-2

Sein exa- 32.13E-00 32.13E-00

mineé

Sein CL 8.41E-01 6.95E-00

Autres or- 75.79E-00 44.09E-00

ganes

Risque ef- | 138.93E-00 86.0

fectif total

dans ce but, les résultats ainsi obtenus ont été comparés avec ceux du tableau 4 du travail de Chusin et
al [251], Les résultats ainsi obtenus sont compatibles avec ceux de Chusin et al [251] et les différences
dans la dose obtenue pour la MD pour un vues CC sont dues au fantéme anthropomorphe adopte
comme le montre le tableau 24, les résultats de la comparaison des valeurs de la dose absorbée dans
chacun de ces organes sont prouver une fiabilite élevée de ces valeurs, et donc on peut considérer que
la simulation réalisee est validée.

TABLEAU 24 — La validation de la méthode de simulation de Monte Carlo avec 'utilisation du fantomes
voxelisé par rapport aux resultats obtenus par Chusin et al [251].

Organe Dose simulée dans cette | Chusin et  al
etude (mGy) [251](mGy)

Cristallin | 3.42E-02 2.71E-02

Thyroide 1.22E-02 2.69E-02

Dans ce travail, nous avons observé que l'utilisation de seins comprimés hétérogenes dans un
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fantome voxelise pendant la simulation Monte Carlo a une influence sur la réduction de la dose de
rayonnement recue par 'organe pendant un dépistage mammographique. L’Actor de la plateforme GA-
TE/GEANT4 “dose par région” et "GateMergedVolumeActor” utilisés pour évaluer la dose aux organes
et ajouter des volumes mathématiques dans une géometrie voxelisé dans la plateforme GATE/GEANT4
montrent leur faisabilité et la pertinence du concept. Deux limites peuvent étre reconnues dans ce
travail. Premierement, comme un sein mathématique ne correspond pas a un sein réel, des travaux
supplémentaires sont nécessaires pour inclure un sein réel comprimeé au lieu d’un sein mathématique.
Deuxiemement, comme les mammograph de différents fabricants ont des conceptions différentes, des
travaux supplémentaires sont nécessaires pour inclure un plus grand nombre de mammographes de
différents fabricants afin d’etudier 'effet de la conception de la machine sur les doses de rayonnement

mesurees.

IV.6 Conclusion

La détermination de la dose délivrée au sein lors d’'un examen mammographique est une problématique
fondamentale. L’évaluation de la DGM est possible en utilisant des simulations de Monte Carlo (MC) et
des methodes expérimentales. La DGM a éte calculée en utilisant les détecteurs OSL nanodots et AGMS-
M-+ et aussi la méthode de simulation par la plateforme GATE/GEANT4 pour les fantémes MTM100 et
PMMA. Les résultats montrent que le DGM dépend davantage des mAs que du CDA et que les jeunes
femmes sont associées a un DGM éleve qui peut atteindre jusqu’a 7 mGy. Dans ce chapitre, une nouvelle
méthode a été mise au point pour évaluer le risque d’irradiation lié au dépistage par mammographie.
Le risque effectif total d’'une femme a été utilisé pour déterminer le risque de cancer radio-induit par les
fantomes EVA et FASH 3. Le calcul du risque effectif est basé sur une la méthode de simulation pour la
mesure de la dose a l’'organe, pour deux fantomes de taille différente et un sein compressé d’épaisseur et
de glandularité variable. La principale caracteristique de cette méthode est qu’elle peut inclure la dose
de rayonnement a tous les tissus corporels en plus du DGM du sein examiné. Une autre caractéristique
importante de la nouvelle méthode est que le sexe et I’age sont pris en compte, ce qui rend la méthode
appropriée pour I’étude du cancer radio-induit a partir de toute pratique de dépistage. Parfois, méme si
la dose a I'organe semble élevée, le risque de cancer radio-induit est faible parce que les tissus sont plus
radio-résistants en raison d’age. D’apres les recherches qui ont éteé effectuées, il est possible de conclure

que les analyses de la dose d’organe entre le fantome anthropomorphique debout FASH 3 et le fantome
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Eva couche présentent une différence supérieure a 60% de la valeur de la dose absorbée. Nous estimons
le risque d’incidence du cancer (cas/10% lors d’examens de MD adoptés pour 2 vues (CC et MLO) pour
des distributions fraction glandulaires différentes. On a estimé que le sein CL présente un risque ef-
ficace considérable par rapport a d’autres organes, cependant, les données obtenues indiquent que la
distribution glandulaire pour le sein hétérogene peut entrainer une différence de 25.5% par rapport au
sein en uniforme. Les données générées par cette meéthode ne sont pas compliquées et devraient étre
facilement comprises par les patientes. Cependant, des travaux supplémentaires sont nécessaires pour

evaluer cette méthode et son utilité clinique.
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L’évaluation de la dose délivrée au sein lors d’'un examen radiologique est une problématique cri-
tique. La progression technologique de la mammographie nécessite des methodes appropriées pour
évaluer la dose glandulaire moyenne (DGM) d’une maniere personnalisée. Dans le cadre des travaux
de cette these, nous avons effectué une étude dosimétrique en mammographie, en utilisant la plate-
forme GATE/GEANT4. Nous avons alors utilisé ces connaissances afin de pouvoir élaborer une appli-
cation sur la plateforme GATE/GEANT4 d’un systeme d’imagerie médicale (mammograph Italray) et
I'exploitation des rayons X générés par des électrons pour fournir des données dosimétriques de ra-
diation par des fantomes standard MTM 100 et PMMA. Cependant, les mesures expérimentales avec
deux détecteurs (AGMS-M+ et OSL nanodots), en utilisant le mammographe Italray ayant lieu pendant
ces recherches de these, les travaux se sont portés d’une part sur la validation et 'optimisation de la
plateforme GATE/GEANT 4, et d’autre part sur le calcul par mesures et par simulation la dose glandu-
laire moyenne (DGM), la dose d’entrée a la surface (DES) et le Kyir en fonction des modeles de seins
et des parametres d’exposition notamment, la tension du tube (kVp), le produit courant temps (mAs),
et I’épaisseur du sein recue pour une combinaisons anode/filtre en Mo/Mo. Nous avons veérifié que la
tendance de la plateforme GATE/GEANT4 a reproduire les mémes valeurs que celles obtenues avec les
mesures expérimentales a été observée, et que les dosimetres OSL nanodots peut étre pratique pour
estimer la dose en contrdle qualité pour la mammographie.

La deuxieme partie de notre travail consiste a estimer la dose et le risque pour les organes en
utilisant la simulation Monte Carlo GATE/GEANT4. Nous avons également présenté une méthode

d’implémentation d’'un fantéme numerique voxélisé, utilisé pour calculer la dose a 'organe en considérant

162



CHAPITRE IV. VALIDATION DE LA PLATEFORME MONTE CARLO GATE/GEANT4 ET APPLICATION DES
FANTOMES VOXELISES

une acquisition de MD typique. Cette approche consistant a I'utilisation de fantomes voxelises féeminins
EVA et FASH 3 fusionnés avec un fantome mammographique hétérogene a trois couches pour estimer
les risques d’incidence du cancer sur chaque organe particulier et le calcul du risque effectif total. Cette
nouvelle méthode a pour avantage de prendre en compte la dose de rayonnement regue par tous les
tissus de du corps, en plus du DGM du sein examiné. Une autre caractéristique importante de cette
nouvelle méthode est qu’elle tient compte du sexe et de 'age, ce qui la rend adaptee a I’étude du can-
cer radio-induit pour toute pratique de dépistage utilisant le rayonnement ionisant. Par application de
cette nouvelle méthode nous avons constatés que 1’écart du risque effectif entre le fantome FASH 3 en
position debout et le fantome EVA en position couchée pour les organes était le suivant : 29,9 % (sein
examiné), 54,83 % (thyroide), 10,97 % (risque effectif total), et autres (bien plus de 60 %). Ces résultats
montrent une sensibilité de la posture en ce qui concerne le calcul de dose. Pour étudier I'impact de
la distribution glandulaire sur le RE, chaque couche du sein a été fixée a une fraction glandulaire de
25 %, 50 % ou 75 % pour simuler une distribution glandulaire hétérogene de forme uniforme (50 % :50
% :50 %), inférieure (25 % :50 % :75 %), supérieure (75 % :50 % :25 %), concentrée inferieure (25 % :75
% :50 %), concentrée supérieure (50 % :75 % :25 %), 50 % :25 % :75 % et 75 % :25 % :50 %. La distribution
hétérogene présente des valeurs du risque effectif total de cancer radio-induit plus faibles que celles de
la distribution uniforme. Ces résultats montrent trois principaux points :

-La dose a 'organe pour FASH 3 et Eva présente une différence supérieure a 60%.

-On a estimé que le sein CL et le poumon présentaient un risque effectif considérable.

-Le risque effectif est inférieur d’environ 25.5 % lorsque 'on considere un sein hétérogene.

Dans le cadre de nos futures recherches, nous souhaitons nous orienter vers une collaboration avec
le projet SYRMA 3D (Synchrotron Radiation for Mammography). Dans ce contexte, le projet SYRMA
3D vise a mettre en place le premier protocole clinique de bCT, le but de ce projet est d’améliorer la
qualité de 'image et d’atteindre une faible dose délivrée ( 5 mGy de dose glandulaire moyenne) lors
d’un examen de bCT. Le dispositif expérimental et le traitement des données comportent plusieurs
nouveautés : un nouveau détecteur CdTe a haute efficacité, une procédure de prétraitement dediée,
un algorithme de récupération de phase (PhR) et un modele Monte Carlo pour I'estimation de la dose
glandulaire moyenne. Ces derniéres années, un groupe de travail conjoint I’American Association of
Physics in Medicine (AAPM) et de la Fédération européenne des organisations de physique médicale

(EFOMP) s’ont intéressé a la dosimétrie a partir d’acquisitions d’images basées sur les rayons X afin
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d’estimer de maniere plus fiable la dose glandulaire moyenne (DGM) dans un modele de sein qui utilise
des structures hétérogenes realistes pour surmonter les limites du modele homogene actuel, puisqu’il
est prévu que ce nouveau modéle va remplacer les méthodes actuellement utilisées aux Etats-Unis, en

Europe et dans le reste du monde.
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