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Résumé

Ce projet de recherche s’inscrit dans le domaine de la dosimétrie à scintillation en radiothé-
rapie, plus précisément en curiethérapie à haut débit de dose (HDR). Lors de ce type de
traitement, la dose est délivrée localement, ce qui implique de hauts gradients de dose autour
de la source. Le but de ce travail est d’obtenir un détecteur mesurant la dose en 2 points
distincts et optimisé pour la mesure de dose en curiethérapie HDR. Pour ce faire, le projet
de recherche est séparé en deux études : la caractérisation spectrale du détecteur à 2-points
et la caractérisation du système de photodétecteur menant à la mesure de la dose. D’abord,
la chaine optique d’un détecteur à scintillation à 2-points est caractérisée à l’aide d’un spec-
tromètre afin de déterminer les composantes scintillantes optimales. Cette étude permet de
construire quelques détecteurs à partir des composantes choisies pour ensuite les tester avec
le système de photodétecteur multi-point. Le système de photodétecteur est aussi caractérisé
de façon à évaluer les limites de sensibilité pour le détecteur 2-points choisi précédemment.
L’objectif final est de pouvoir mesurer le débit de dose avec précision et justesse aux deux
points de mesure du détecteur multi-point lors d’un traitement de curiethérapie HDR.
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Abstract

In high dose rate brachytherapy, the dose is delivered locally to the tumour and due to the
inverse square law therefore the source is surrounded by high dose gradient. Thus a small
uncertainty in the source position can cause a significant dose discrepancy. This project uses
scintillation dosimetry for HDR brachytherapy dose measurement applications. The purpose
of this work is to develop a detector able to measure the dose at 2 separate points, and optimize
for such HDR brachytherapy applications. This project is divided into two parts: the spectral
characterization of a 2-points detector, and the characterization of the photodetector system.
First, the 2-points detector’s optical chain is characterized using a spectrometer. This allows to
determine the optimal scintillating components and to then build optimal 2-points detectors.
Second, the photodetector system is also characterized using the detectors built in the first
section of the project. The final goal is to use the multi-points detector for precise and accurate
dose measurements for both measuring points during HDR brachytherapy treatments.
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Chapitre 1

Introduction et théorie

En radio-oncologie, où la radiation ionisante est utilisée à des fins thérapeutiques, le défi
est d’optimiser les traitements de façon à maximiser la dose à la tumeur tout en essayant
d’épargner les structures saines. Afin de s’assurer que la précision acquise lors de la planification
est préservée lors de ces traitements, il est impératif de mesurer et vérifier la dose pendant
ou entre les diverses fractions [7–10]. Le détecteur à scintillation à fibre optique plastique
est un dosimètre utilisable en temps réel et in vivo, autant en radiothérapie externe qu’en
curiethérapie. Dans ce projet, ce type de dosimètre sera appliqué en curiethérapie à haut
débit de dose.

Dans ce premier chapitre, le dosimètre à scintillation est décrit plus en détails pour des ap-
plications en curiethérapie. La physique de la scintillation est expliquée pour les deux types
de scintillateurs utilisés lors de ce projet : les scintillateurs organiques plastiques et les scin-
tillateurs inorganiques. De plus, le calcul de la dose est explicité par le formalisme matriciel
multi-points ainsi que par la formalisme du TG-43. Finalement, le projet de recherche ainsi
que les objectifs spécifiques sont présentés.

1.1 La dosimétrie à scintillation

La dosimétrie à scintillation plastique doit sa popularité à Beddar et al. qui fut le premier
groupe de recherche à appliquer ce genre de détecteur en radiothérapie [11, 12]. Depuis, plu-
sieurs nouveaux prototypes ont été testés. Par contre, les détecteurs à scintillation ne per-
mettent qu’un seul point de mesure de dose à la fois. Pour pallier à cet inconvénient, certains
ont proposé de regrouper plusieurs détecteurs sous forme de matrice 1D [13,14] et 2D [15–18].
Cette option est valable en radiothérapie externe, mais difficilement réalisable pour des ap-
plications in vivo en curiethérapie où le détecteur doit être inséré à l’intérieur de cathéter et
dans ce cas pourrait nécessiter l’insertion additionnel de cathéter. Le dosimètre à scintillation
employé en curiethérapie est présenté à la sous-section 1.1.1.
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Figure 1.1 – Détecteur à scintillation multi-points.

Le dosimètre à scintillation à fibre optique plastique peut être décomposé en trois parties
principales ; un volume sensible scintillant, un guide optique et un photodétecteur (Fig. 1.1)
[11,12,19]. Premièrement, le volume sensible du dosimètre est le scintillateur. Ce dernier émet
de la lumière par fluorescence lorsqu’il est excité par la radiation ionisante et ce, proportionnel-
lement à la dose reçue. Dépendamment de sa nature organique ou inorganique, le mécanisme
de fluorescence est différent dans le scintillateur et est expliqué dans la section suivante. Le
scintillateur peut être sous forme gaseuse, liquide ou solide. Dans ce projet, tous les scintilla-
teurs étudiés sont à l’état solide. Ensuite, l’information lumineuse provenant du scintillateur
doit être transportée pour être éventuellement lue. Ce transport se fait par réflexion totale
interne (RTI) dans la fibre optique collectrice. Comme la fibre optique est faite de plastique
(PMMA), l’effet de tige doit être considéré et soustrait du signal [20–22]. L’effet de tige inclut
les phénomènes de Cherenkov et de fluorescence ; le Cherenkov étant l’émission de lumière
bleutée se produisant lorsque des particules chargées voyagent plus vite que la lumière dans
un milieu, tandis que la fluorescence est causée par les électrons excités dans la fibre optique
[2, 23]. Finalement, la lumière émise par le scintillateur et transportée par le guide optique
doit être lue par un photodétecteur. La lecture peut être faite directement avec une caméra
qui mesure le nombre de photons reçus par pixel, par un tube photomultiplicateur (PMT) qui
convertit la lumière en courant électrique ou bien, utilisant un spectromètre, le signal peut
être décomposé et le nombre de photons en fonction de la longueur d’onde sont mesurés. Dans
le cadre de ce projet, un spectromètre et des PMTs sont utilisés.

Dans un détecteur à scintillation à fibre optique plastique, le volume sensible est souvent un
scintillateur aussi fait de plastique. Ces dosimètres avec scintillateur plastique offrent une ré-
solution spatiale et temporelle élevées permettant la lecture de la dose en temps réel et in vivo.
En effet, la décroissance de la fluorescence des scintillateurs plastiques est de quelques nanose-
condes et le diamètre du détecteur est de 1 mm seulement. De plus, l’équivalence dosimètrique
du plastique par rapport à l’eau évite de perturber l’absorbtion de la dose autour du volume
sensible [12]. Par contre, dans ce dosimètre, l’effet de tige présent sous forme de Cherenkov
doit être considéré et soustrait du signal total. Aussi, ce détecteur n’a pas de mémoire de
dose contrairement par exemple aux dosimètres OSL qui permettent une lecture passive de la
dose [24]. Dans ce projet, en plus des scintillateurs plastiques bien connus, des scintillateurs
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inorganiques sont aussi utilisés. Les principales propriétés recherchées pour ces scintillateurs
sont une réponse rapide et linéaire en fonction de la dose absorbée. De plus, le scintillateur
doit être transparent à sa propre lumière et avoir une bonne efficacité de scintillation. Pour la
fibre optique collectrice, l’atténuation dépendante en longueur d’onde ainsi que l’effet de tige
doivent être considérés. Finalement, le photodétecteur devra avoir une sensibilité élevée dans
la plage de longueur d’onde d’intérêt.

1.1.1 La dosimétrie in vivo en curiethérapie

La curiethérapie est une technique de radiothérapie - la plus ancienne [25,26] - où une source
radioactive scellée est placée à proximité ou directement dans la tumeur [27]. Comme le trai-
tement est local, la dose délivrée peut être très élevée. Cela implique qu’autour de la source,
le gradient de dose est aussi très élevé, permettant de minimiser la dose aux tissus sains. En
effet, à une distance de 4 mm d’une source ligne, le gradient de dose est de 50%/mm [8]. Il
existe des pratiques de curiethérapie utilisant des sources à bas débit de dose (LDR) ou à haut
débit de dose (HDR). Les traitements LDR sous forme d’implant permanent (IP) consistent en
l’insertion de plusieurs dizaines de sources radioactives dans la tumeur de façon permanente.
Cette méthode est caractérisée par un débit de dose variant entre 0,4 et 2 Gy/h [28]. Quant
à la curiethérapie HDR, une seule source se déplace temporairement à travers un applicateur
ou des cathéthers préalablement introduits à proximité de la tumeur. Dans ce cas, le débit
de dose s’éleve à plus de 12 Gy/h [28]. Les positions ainsi que les temps d’arrêts de la source
sont dirigés par un projecteur robotisé. Dans ce cas, une source d’iridium-192 peut être uti-
lisée ; c’est l’isotope le plus populaire en HDR depuis le radium [29]. Le spectre d’énergie de
l’iridium-192 couvre de 136 keV à 1,06 MeV avec une énergie moyenne de 380 keV (Fig. 1.5)
[27]. La demi-vie de cette source est de 73,83 jours et sa puissance du kerma dans l’air varie
entre 29000 et 41000 cGy· cm2/h (correspondant à 7 à 10 Ci) [4]. Les notions de kerma et de
puissance du kerma dans l’air sont définies à la sous-section 1.3.2.

En curiethérapie HDR, un détecteur utilisable in vivo devra avoir au minimum les caractéris-
tiques suivantes : un volume sensible de petite taille, une position du volume sensible connue
avec précision, les réponses en dose, débit de dose et en énergie bien caractérisées [7, 8, 29].
Jusqu’à ce jour, plusieurs études se sont penchées sur la mesure de dose in vivo. En effet,
en plus des dosimètres à scintillation, certains ont utilisés des détecteurs à diamant, diodes,
MOSFETs, TLDs ou OSLs [10, 30–38]. Par contre, ces dosimètres ont des caractéristiques
désavantageuses par rapport au dosimètre à scintillation, principalement l’équivalence à l’eau.
En effet, le groupe de Lambert, dans son étude comparative, a démontré que le détecteur à
scintillation est le plus juste et précis et est capable de mesurer la dose à l’intérieur de 3%
d’erreur dans un rayon de 1 à 10 cm, sans même soustraire l’effet de tige [39]. Comme il a
été fait en radiothérapie externe, une matrice de détecteurs à scintillation a été construite
et testée pour la mesure de dose au rectum [34, 40]. Plus récemment, un nouveau prototype
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de détecteur à scintillation a été proposé par Therriault-Proulx et al : plusieurs scintillateurs
couplés à une seule fibre optique collectrice [41–43]. Cette conception permet l’insertion du
détecteur dans un seul cathéter, qui peut être ajouté à ceux dédiés au traitement ou inséré
dans une sonde urinaire par exemple.

1.2 Physique de la scintillation

La luminescence est un processus d’émission de lumière qui est causé par l’interaction d’un
rayonnement incident avec la matière. La lumière alors émise est le résultat de la relaxation
du matériau préalablement excité par les rayons incidents, ionisants ou non. La scintillation
s’inscrit comme un type de luminescence rapide et produite par un rayonnement ionisant. Selon
la nature organique ou inorganique du matériau, l’énergie absorbée se dissipe différement à
travers le scintillateur [1, 23,44].

1.2.1 Les scintillateurs organiques

Pour les scintillateurs organiques, la luminescence est de nature moléculaire, c’est-à-dire qu’elle
dépend de la structure électronique des molécules. Ce sont principalement les transitions entre
les états d’énergie des molécules organiques qui provoquent l’émission de lumière. Cette lumi-
nescence peut se manifester par divers mécanismes : la fluorescence, la phosphorescence et la
fluorescence différée (Fig. 1.2) [1, 23, 44].

D’abord, la fluorescence résulte de la transition radiative d’un état singulet S1 à l’état fon-
damental S0. Sa décroissance τ de l’ordre de la nanoseconde est la plus rapide des trois
mécanismes. L’intensité lumineuse I de fluorescence est caractérisée par une décroissance ex-
ponentielle :

I = I0 e−t/τ (1.1)

Ce mécanisme de luminescence est celui qui doit être maximisé pour des applications en
temps réel, étant donné son temps de décroissance rapide. Ensuite, la phosphorescence se
produit lors d’une transition d’un état triplet T1 à l’état fondamental S0. Il y a alors émission
d’une onde de plus grande longueur d’onde et une décroissance plus lente comparativement
à la fluorescence. Finalement, la fluorescence différée survient lorsqu’une molécule dans un
état triplet T1 acquiert assez d’énergie thermique pour retourner à l’état singulet S1 pour
enfin transiter à l’état fondamental S0 à la manière de la fluorescence. Le spectre d’émission
résultant de ce processus est le même que celui de la fluorescence. Par contre, comme ce
mécanisme implique un croisement entre les états singulets et triplets avant la désexcitation
de fluorescence, la décroissance n’est pas exponentielle et est plus longue que la fluorescence
simple. En plus de ces trois processus de luminescence, il peut se produire d’autres mécanismes
de désexcitation n’émettant pas de lumière. Ce groupement de phénomènes non désirés est le
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quenching ou phénomène d’extinction [1]. Les scintillateurs organiques ont une bonne réponse
lumineuse, car ils sont transparents à leur propre lumière. En effet, comme la transition en
énergie de la fluorescence est plus petite que l’énergie minimale requise pour l’excitation des
molécules, le spectre d’absorption est décalé du spectre d’émission ; c’est le déplacement de
Stokes.

Figure 1.2 – Mécanismes de luminescence et niveaux d’énergie de la structure électronique dans un
scintillateur organique (tirée de Birks, 1964 [1]).

Dans le domaine organique, ce projet fait appel exclusivement aux scintillateurs plastiques.
Les scintillateurs plastiques peuvent être divisés en 2 sous-groupes : les systèmes binaires ou
tertiaires [1]. Les systèmes binaires sont composés seulement de fluor organique et de solvant
polymérisé, tandis que les systèmes tertiaires ont en plus un décaleur de longueur d’onde (wa-
velength shifter). Le fluor organique est distribué dans la matrice plastique. L’énergie absorbée
dans cette matrice plastique sera transferée jusqu’à un fluor qui émettera alors un photon en
se relaxant. Le décaleur de longueur d’onde dans les systèmes tertaires agit sur l’énergie de
scintillation émise par le fluor en l’absorbant et en la réémettant à plus haute longueur d’onde.
Dans ce projet, la majorité des scintillateurs plastiques sont des fibres scintillantes, c’est-à-dire
qu’elles agissent comme une fibre optique en transmettant la lumière à travers le scintillateur
par RTI. Le coeur plastique est recouvert d’une gaine avec un indice de réfraction légèrement
plus faible [45].
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1.2.2 Les scintillateurs inorganiques

Contrairement aux scintillateurs organiques, la luminescence des scintillateurs inorganiques
est d’origine cristalline [1, 23, 44]. Plus précisément, elle est caractéristique de la structure de
bande électronique du cristal qui comprend une bande de valence et une bande de conduction.
La bande interdite se situe entre ces deux bandes d’énergies discrètes, c’est un état où les
électrons ne peuvent se retrouver dans un cristal pur. Des impuretés sont ajoutés au cristal, ce
qui crée des sites d’activation (ou centres de recombinaison) dans le réseau cristallin, donc des
états d’énergie possibles dans la bande interdite (Fig 1.3). Le spectre de luminescence dépend
de la nature et de la quantité d’impuretés du cristal. Lors de l’interaction avec un rayonnement
ionisant, un électron de la bande de valence est excité vers la bande de conduction. Si l’électron
atteint la bande de conduction, il y a alors création d’un électron et d’un trou libres de migrer
dans le cristal. Si l’électron est excité à un état d’énergie en dessous de la bande de conduction,
celui-ci se lie à un trou et forment ensemble un exciton. Ils migrent ensuite en pair dans le
cristal jusqu’à un site d’activation. Donc, un centre de recombinaison peut être activé par la
recombinaison d’un électron et d’un trou migrant librement dans le cristal ou en capturant
un exciton. Il existe différents types de centres de recombinaison ; les centres de luminescence,
les centres de quenching et les trappes à électrons. D’abord, les centres de luminescence sont
à l’origine de l’émission de photons visibles avec une transition vers l’état fondamental. Ceci
inclut la fluorescence et la phosphorescence. Au contraire de la fluorescence qui est la transition
de base vers l’état fondamental, la phosphorescence intervient lorsque’une transition vers l’état
fondamental est interdite ; l’électron doit alors acquérir de l’énergie par excitation thermique
afin d’atteindre un état où cette transition est permise. Ensuite, les centres de quenching
entrainent l’émission de photons non visibles lors de la capture de l’électron. Cette énergie
se dissipe plutôt sous forme d’énergie thermique. Finalement, les trappes à électron sont des
niveaux métastables où les électrons ou les excitons peuvent acquérir de l’énergie thermique et
monter dans la bande de conduction. Il y a alors transition vers l’état fondamental et émission
de photons non visibles.

Dans ce projet de recherche, un cristal inorganique est caractérisé (voir chapitre 2) et des
points quantiques colloïdaux maison sont utilisés. Les points quantiques utilisés sont compo-
sés de multiples couches superposées de CdSe, CdS, CdZnS et ZnS [46]. Contrairement aux
scintillateurs inorganiques cristallins, ce ne sont pas des centres d’impuretés qui provoquent
l’émission de photons visibles, mais plutôt la relaxation spontanée d’un exciton suite à la re-
combinaison d’une paire électron-trou. Le spectre d’émission de fluorescence est fonction de la
taille des points quantiques ; la longueur d’onde du pic d’émission augmente lorsque la taille
est plus grande. Une fois la synthèse terminée, les points quantiques alors dispersés dans un
solvant liquide peuvent être isolés pour se retrouver sous forme de poudre ou redistribués dans
une matrice solide. Pour cette étude, les points quantiques utilisés sont sous forme de poudre
et émettent à 610 nm. La dosimétrie à base de points quantiques est un sujet très complexe et
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Figure 1.3 – Luminescence et bandes d’énergie dans un scintillateur inorganique dopé (tirée de
Birks, 1964 [1]).

est étudié plus en profondeur dans le cadre des études de doctorat de Marie-Ève Delage. Pour
plus d’informations concernant les points quantiques employés dans ce projet de recherche, se
référer à [46].

1.3 Calcul de la dose

La dose est définie comme l’énergie déposée par le rayonnement ionisant par unité de masse.
La dose s’exprime en Gray (Gy), qui équivaut à 1 joule par kilogramme de matériau (J/kg)
[2]. La quantité d’énergie déposée par les électrons dépend en fait des interactions des photons
dans la matière. Il y a trois phénomènes principaux qui doivent être pris en compte dans un
faisceau de photons : l’effet photoélectrique, la diffusion Compton et la production de paire
[2, 47].

D’abord, l’effet photoélectrique se produit à basse énergie lorsqu’un photon entre en collision
avec un électron d’un atome et va lui transférer tout son énergie hν. L’énergie du photon
doit être supérieure à l’énergie de liaison Eb de l’électron à l’atome pour que celui-ci soit
arraché et mis en mouvement avec une énergie cinétique T = hν − Eb. Lorsque le processus
implique un électron d’une couche inférieure, la position vacante sera alors comblée par un
électron d’une couche supérieure et s’en suivra l’émission de rayon-X caractéristique. L’effet
photoélectrique domine à basse énergie et lorsque le milieu a un haut numéro atomique (Z)

7



Figure 1.4 – Dominance des interactions des photons d’énergie hν dans un milieu de numéro ato-
mique Z (tirée de Attix, 1986 [2]).

avec une probabilité τ fonction de
Z3

(hν)3
.

Ensuite, l’effet Compton est l’interaction la plus probable aux énergies thérapeutiques. Ce
phénomène implique un photon qui entre en collision avec un électron en lui transférant par-
tiellement son énergie hν. L’électron est ainsi arraché et mis en mouvement, tandis que le
photon incident est diffusé avec une énergie moindre hν ′. La probabilité d’interaction σ est
indépendante du numéro atomique, mais plutôt fonction de la densité électronique du milieu.

Finalement, la production de paire est un processus d’absorption ayant lieu dans le champ
coulombien du noyau où un photon disparait pour donner lieu à un électron et un positon.
La probabilité κ de ce processus est proportionelle à Z ln(hν). De plus, par conservation de
l’énergie, le photon initial doit avoir une énergie supérieure à l’énergie de masse de l’électron
et du positon, soit 2m0c

2 = 1.022 MeV . Par conséquent, ce phénomène est peu probable en
curiethérapie HDR avec l’iridium-192.

En curiethérapie HDR, le phénomène dominant pour la majorité des tissus est la diffusion
Compton [29]. L’effet photoélectrique devient négligeable au delà de 100 keV, excepté dans
le cas où un blindage est utilisé [48]. Quant à la production de paire, cette interaction est
aussi négligeable. En fait, le spectre énergétique de l’iridum-192 excédant l’énergie de seuil
requise pour la production de paire représente moins de 0,01% (Fig. 1.5) [3,29]. Le schéma de
désintégration β de l’Ir-192 en Pt-192 est illustré dans la figure 1.5. Par contre, le mode de
désintégration en Os-192 par capture d’électron (probabilité de 4,4%) est négligé. En effet, les
raies les plus probable de 205 keV et 484 keV représentent seulement moins de 3% et 2,5% de
toutes les interactions respectivement [49].
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Figure 1.5 – Schéma de désintégration de l’iridium-192 (tirée de AAPM Summer School, 2005 [3]).

1.3.1 Formalisme multi-point

Le calcul de la dose du détecteur à scintillation multi-points est basé sur l’hypothèse de linéarité
du signal, c’est-à-dire que le signal total est la somme des signaux individuels de chacune des
composantes du système [50]. En d’autres mots, cette hypothèse considère qu’il n’y a pas de
réabsorption entre les scintillateurs.

Le nombre de canaux de mesures doit être égal à N + 1, où N est le nombre de scintillateurs
dans le détecteur. Le canal supplémentaire est dédié à l’effet de tige qui doit être soustrait du
signal mesuré. En effet, le spectre énergétique de l’iridium-192 est en quasi totalité au dessus
de l’énergie de seuil de la production du Cherenkov dans le PMMA qui est de 178 keV [29,42].
Donc, la contribution du Cherenkov et de la fluorescence n’est pas négligeable en curiethérapie
HDR et peut atteindre jusqu’à 72% du signal total dans certains cas [51].

Le calcul de la dose à chaque point de mesure se base sur le formalisme matriciel établi par
Archambault et al. [50]. Il est à noter que dans son article, les mesures prises sont en fait
des spectres en longueur d’onde. Dans ce projet, les valeurs recueillies sont des mesures de
voltage de chacun des PMTs dans des plages de longueurs d’onde spécifiques (voir section 3.2).

Calibration — La calibration est propre à chaque scintillateur et consiste à calculer un
facteur de calibration X spécifique à chaque point de dose ainsi qu’à chaque canal de mesure.
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Table 1.1 – Description des matrices utilisées lors de la calibration et du calcul de la dose.

Matrice Description Taille

d Débits de dose calculés par TG-43 à chaque point de mesure,
pour chaque condition de calibration (mGy/s) 2×3

m Mesures brutes des trois canaux aux conditions de calibration (nA) 3×3

X Facteurs de calibration associés à chaque canal de mesure pour
chaque scintillateur 2×3

M Mesures brutes des trois canaux à n différentes conditions (nA) n×3

D Débit de dose mesuré à partir des matrices X et M, pour les n
différentes conditions (mGy/s) n×2

Dans ce mémoire, il est question d’un détecteur à 2 points de mesures. Donc, afin d’obtenir
tous les facteurs requis, il est nécessaire d’obtenir des mesures brutes des trois canaux (notés
B, V,R) dans N + 1 situations différentes. Dans le cas d’un détecteur à deux points, trois
conditions de calibrations sont nécessaires, numérotées de 1 à 3. De plus, le débit de dose
(da, db) à ces deux points (a et b) est connu, calculé par la méthode TG-43 [4] présentée dans
la sous-section suivante. Pour le système 2-points, il faut résoudre le système matriciel linéaire
suivant [50] :

[
da,1 da,2 da,3

db,1 db,2 db,3

]
=

[
Xa,B Xa,V Xa,R

Xb,B Xb,V Xb,R

]
×

mB,1 mB,2 mB,3

mV,1 mV,2 mV,3

mR,1 mR,2 mR,3

 (1.2)

d = X×m, (1.3)

où d est la matrice des débits de dose calculées à chaque point pour les trois conditions de
calibration de taille 2×3 et m est la matrice des mesures brutes de voltage de taille 3×3 pour
les trois canaux et les trois conditions. La matrice totale X est donc de taille 2×3 dans un cas
de détecteur 2-points.

Les facteurs de calibrations sont calculés par la méthode de régression linéaire des moindres
carrés. Au lieu de résoudre exactement le système d’équations comme le ferait le calcul matri-
ciel direct, cette méthode cherche à minimiser la somme du carré des résidus S, où les résidus
sont calculés à partir des débits de dose d calculés par TG-43 et des mesures de débits de dose
X × m [52] :

S(θ) =
n∑

i,j=1

(di,j −Xi,j ×mi,j)
2 (1.4)

Cette méthode permet donc de minimiser l’erreur sur chaque point de mesure.
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Les trois conditions de calibration sont choisies telles qu’illustrées à la figure. 1.6 :
1) La source est placée à 90° du scintillateur distal, donc la dose est maximale au point distal ;
2) La source est placée à 90° du scintillateur proximal, donc la dose est maximale au point
proximal ;
3) La source est placée loin des scintillateurs vers le photodétecteur afin de maximiser l’effet
de tige.

Ces conditions de calibration permettent d’optimiser le signal émis par le scintillateur distal,
le scintillateur proximal et la production d’effet de tige respectivement. Afin de minimiser
l’erreur sur la matrice de calibration, donc sur le calcul de la dose, il est préférable de blinder
tout le détecteur sauf le point d’intérêt lors de la calibration. La couche de demi-atténuation
(CDA) pour une source d’iridium-192 est de 4,8 mm [53]. La CDA est l’épaisseur requise d’un
matériau donné pour atténuer le faisceau de moitié. Dans ce cas-ci, des briques de plomb
de 8 cm d’épaisseur ont été utilisées, ce qui équivaut à plus de 16 CDA. Donc, le faisceau
résultant n’est plus que 0,001% du faiceau initial. De plus, comme les mesures de calibration
sont effectuées dans l’air, un facteur de conversion air/eau devra être appliqué.

Figure 1.6 – Conditions de calibrations.

Calcul de la dose — Lorsque la matrice de calibration X est déterminée, le débit de dose
en un point est facilement calculable par :

D = X×M, (1.5)

où M représente la matrice des mesures brutes pour une condition distincte pour les trois
canaux, de taille 3×1. La matrice D est désormais le débit de dose à chaque point.

Dans le cas où les mesures de dose sont effectuées dans des conditions différentes de la mesure
de la matrice de calibration, il devra y avoir normalisation des mesures. Par exemple, si la
matrice de calibration est calculée dans l’air et que les mesures de dose sont dans un milieu
équivalent à l’eau, on normalisera alors avec un point de mesure dont le débit de dose est
connu avec précision.
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La différence de dose est calculée en comparaison avec le TG-43 :

Erreur(%) =
Dmesure −DTG−43

DTG−43
× 100% (1.6)

1.3.2 Méthode de calcul TG-43

L’Association américaine de physique médicale (AAPM) a publié en 1995 un protocole de
calcul de la dose introduisant un formalisme, maintenant reconnu comme étant la norme en
curiethérapie [4, 48, 54]. Jusqu’à ce jour, le calcul de la dose considère le milieu homogène et
composé uniquement d’eau. Pour une source d’iridium-192, cette approximation est négligeable
sur l’erreur de dose à l’intérieur d’un rayon de 10 cm [55, 56]. Considérant une source ligne
bidimensionnelle (Fig. 1.7), le débit de dose Ḋ au point d’intérêt (r, θ) est calculé par :

Ḋ(r, θ) = SK · Λ ·
GL(r, θ)

GL(r0, θ0)
· gL(r) · F (r, θ) (1.7)

Figure 1.7 – Géométrie du formalisme TG-43 (tirée de Nath et al., 1995 [4]).

D’abord, le kerma est un accronyme anglais pour Kinetic Energy Released per unit Mass ; c’est
l’énergie cinétique transférée des particules chargées dans un volume d’intérêt [2]. La puissance
du kerma dans l’air SK (cGy · cm2/h) est donc définie comme le produit du débit de kerma
dans l’air et la distance à la source au carré. Cette donnée est mesurée lors de la calibration
de la source et sa décroissance est calculée par le logiciel en temps réel.

La constante de débit de dose Λ est propre à la source et reflète le type de source, la construc-
tion et l’encapsulation. Cette valeur est décrite comme le débit de dose à 1 cm dans le plan
transverse dans l’eau, normalisé à la valeur de la puissance du kerma dans l’air. Cette constante
a des unités cm−2.
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Comme les sources utilisées en curiethérapie ont une forme cylindrique, une simple règle du
carré inverse ne peut être appliquée. C’est la fonction géométrique G(r, θ) qui tient compte de
la décroissance de la fluence et de la géométrie de la source, mais sans considérer l’atténuation
et la diffusion. Cette fonction est calculée par :

GL(r, θ) =


β

L · r · sin θ
(θ 6= 0))

1

r2 − L2/4
(θ = 0)

(1.8)

où β est l’angle soutendu par les extrémités de la source de longueur L.

En complément à la fonction géométrique, la diffusion et l’atténuation sont prises en compte
par les fonctions radiale et anisotropique. La fonction radiale gL(r) tient compte de la dé-
pendance radiale dans le plan transverse, tandis que la variation de la dose par rapport au
plan transverse (θ = π/2) est décrite par la fonction anisotropique F (r, θ). Ces fonctions sont
définies comme :

gL(r) =
Ḋ(r, θ0)

Ḋ(r0, θ0)

GL(r0, θ0)

GL(r, θ0)
, (1.9)

F (r, θ) =
Ḋ(r, θ)

Ḋ(r, θ0)

GL(r, θ0)

GL(r, θ)
. (1.10)

Pour une source d’iridium-192 Flexisource, les valeurs gL(r) et F (r, θ) sont préalablement
calculées par Monte Carlo et tabulées dans l’article de Granero et al. [57].

Pour calculer la dose reçue en un point, il suffit d’additionner les contributions de débits de
dose de chacune des positions de source en multipliant par leur temps d’arrêt respectifs.

De plus, la décroissance de la source durant le traitement est négligée. En effet, le temps de
traitement de quelques minutes est beaucoup plus court que le temps de demi-vie de l’isotope
de 73,83 jours.

Les conditions du calcul du TG-43 sont telles que la source est considérée dans un milieu
diffusant homogène et infini qui peut être approximé par une sphère d’eau de rayon minimal
de 40 cm autour du point de mesure [58]. De plus, la distance entre le point de calcul de dose
et la source ne devrait pas excéder 10 cm [48].

1.4 Présentation du projet de recherche

1.4.1 Mise en contexte

Comme mentionné précédemment, la principale problématique des détecteurs à scintillation
à fibre optique plastique est l’impossibilité de calculer la dose en plus d’un point à la fois.
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En effet, chaque scintillateur correspond à seulement un point de mesure de dose. La solution
proposée par Therriault-Proulx et al. est de coupler plusieurs scintillateurs au bout de la même
fibre optique collectrice pour ainsi mesurer la dose à de multiples points simultanément.[41]
Les prototypes de détecteurs multi-points déjà élaborés utilisent un spectromètre comme pho-
todétecteur, permettant ainsi de récolter le signal de plusieurs scintillateurs en une mesure. Par
contre, cela implique que le signal doit être intégré sur quelques secondes, donc la résolution
temporelle de la lecture est à améliorer. Afin de mesurer la dose avec une meilleure précision
temporelle, le photodétecteur doit avoir une haute sensibilité. Le défi est donc d’élaborer un
système de photodétection capable de discriminer les signaux provenant des divers points de
dose avec suffisament de sensibilité pour une application en curiethérapie HDR.

1.4.2 Objectifs

Dans un premier temps, la chaine optique d’un système à un point et à deux points est
caractérisée. Cela permet d’établir les composantes optimales d’un détecteur 2-points (chapitre
2). Ensuite, un système de photodétecteurs composé de trois PMTs est caractérisé dans le cadre
d’applications en curiethérapie HDR utilisant la source d’iridium-192. Ce système est décrit
en détails dans le chapitre 3. À partir de ces deux études précédentes, deux détecteurs 2-points
sont contruits et testés avec le système de photodétecteurs dans le but de calculer la dose et
le débit de dose en plusieurs points lors d’un traitement typique de curiethérapie HDR.
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Chapitre 2

Caractérisation spectrale d’un
détecteur à 2-points

Ce chapitre présente la première partie du projet qui consiste à caractériser la chaine op-
tique d’un détecteur à 2-points dans le but d’en sélectionner les composantes optimales. Les
composantes choisies seront ensuite testées avec le système de photodétecteur décrit dans le
chapitre 3.

2.1 Matériel et méthode

Un détecteur a été assemblé avec une extrémité interchangeable de composantes radiosen-
sibles. Plus de trente combinaisons de 2 points ont été construites et testées au bout de la
même fibre optique collectrice. Les composantes scintillantes de 3 mm (± 0,3 mm) de longueur
sont séparées de 2 cm et sont couplées mécaniquement entre eux et à la fibre optique de 15 m
(ESKA GH-4001). Le détecteur fait 1 mm de diamètre et est protégé de la lumière ambiante
par une gaine noire opaque de polyéthylène. La position des scintillateurs est décrite par rap-
port au photodétecteur, comme illustré dans la figure 1.1, c’est-à-dire que le scintillateur distal
est le plus distant du photodétecteur, tandis que le scintillateur proximal en est le plus près.
Le signal lumineux provenant des scintillateurs et transporté par la fibre optique est lu par
un spectromètre (Shamrock, Andor et QE65Pro, Ocean Optics). Pour toutes les combinaisons
possibles, un spectre d’émission total est obtenu en irradiant les deux scintillateurs simultané-
ment, recevant ainsi la même dose. Aussi, chaque scintillateur est irradié individuellement en
blindant le deuxième point afin d’acquérir les spectres individuels distal et proximal. Dans ce
chapitre, toutes les mesures ont été effectuées avec un appareil d’orthovoltage (Philips RT-250
et Xshtral 200) à 125 kVp pour éviter une contamination Cerenkov du signal. De plus, la fibre
optique est toujours gardée connectée par connecteur SMA au photodétecteur pour une plus
grande stabilité des mesures.
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Figure 2.1 – Scintillateurs a) organiques plastiques et b) inorganiques utilisés.

2.1.1 Les scintillateurs

Les combinaisons testées comprennent quatre différents scintillateurs plastiques (BCF-10,
BCF-12, BCF-60 et BC-430, tous fabriqués par Saint-Gobain Crystals) et deux scintillateurs
inorganiques (des points quantiques colloïdaux maison de CdSe et un cristal ZnSe(Te) fabriqué
par Moltech). Les scintillateurs BCF-10, BCF-12 et BCF-60 sont des fibres plastiques scin-
tillantes, c’est-à-dire qu’ils sont recouverts d’une gaine de plastique d’indice de réfraction plus
faible que le coeur de scintillateur de telle façon à imiter la fibre optique et ainsi maximiser
le transport de lumière [59]. L’autre scintillateur plastique BC-430 a été coupé en cylindres
de 1 mm de diamètre à partir d’une plaque scintillante. Dans le cas des scintillateurs inorga-
niques, les points quantiques utilisés (cQDs) sont synthétisés par le groupe de Claudine Allen
à l’Université Laval et sont caractérisés dans le cadre du projet de doctorat de Marie-Ève
Delage [46]. Les cQDs ont un spectre d’émission étroit autour de 660 nm et sont sous forme
de poudre. Le scintillateur ZnSe(Te), quant à lui, est un semi-conducteur dopé de 0,5% de
tellure lui conférant ses propriétés scintillantes. Comme ce scintillateur est peu utilisé dans le
domaine médical, la caractérisation du ZnSe(Te) dans différentes conditions dosimétriques est
nécessaire et est décrite dans la section 2.1.2.

Tout d’abord, il a été validé que les multiples déconnexions et reconnexions de la partie scin-
tillante à la fibre optique n’affectent pas les mesures. En fait, la forme des spectres d’émission
est inchangée et l’intensité varie de moins de 1%, ce qui confirme la stabilité des mesures et
valide ainsi la méthode utilisée dans ce chapitre (Fig. 2.2).

Dans le but de servir de spectre de référence, le spectre d’émission individuel de chacun des
scintillateurs a été mesuré (Fig. 2.3). Les spectres sont normalisés à l’aire sous la courbe, car ils
seront utilisés pour quantifier les changements spectraux lorsque les scintillateurs sont couplés
en pairs (voir chapitre 2.2). De plus, la réponse spectrale du spectromètre en fonction de la
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Figure 2.2 – Spectres d’émission normalisés du BCF-60 après plusieurs déconnexions et reconnexions
de la partie scintillante.

longueur d’onde est tenue en compte pour chacune des mesures de spectre de ce chapitre.

L’intensité des scintillateurs plastiques a ensuite été mesurée ; le BCF-60 étant le plus lumineux
et le BC-430 avec la plus faible intensité par millimètre (Fig. 2.4). Ces mesures sont normali-
sées à la longueur de chaque scintillateur respectivement. Comme ces résultats semblent aller
à l’encontre des conclusions d’une étude précédente sur la luminosité des scintillateurs plas-
tiques [19], ces mesures ont été revalidées expérimentalement. En effet, Archambault et al.
ont mesuré une intensité lumineuse plus faible pour le scintillateur BCF-60 relativement aux
scintillateurs BCF-10 et BCF-12. Il est à noter que la méthode de normalisation n’est pas la
même ; Archambault et al. comparent le nombre total de comptes normalisés à l’aire sous la
courbe, tandis que la figure 2.4 compare seulement l’intensité normalisée à la longueur des
scintillateurs. De plus, la plage spectrale est limitée dans le cas de l’étude précédente. Malgré
tout, ces différences pourraient s’expliquer en partie par l’incertitude sur la longueur du scin-
tillateur ainsi que l’incertitude de préparation (polissage, assemblage, etc.).

Ensuite, utilisant un spectrophotomètre (Cary-500, Agilent), l’atténuation à même les scin-
tillateurs a été mesurée pour des scintillateurs plastiques de 10 mm et un scintillateur ZnSe(Te)
de 2 mm (Fig. 2.5). La plage d’absorption des scintillateurs peut être estimée à l’intervalle de
longueur d’onde où la transmission est nulle. Ce résultat est nécessaire pour la sélection du
scintillateur distal afin d’éviter la perte d’information provenant de ce point. Les scintillateurs
plastiques atténuent environ 15 fois plus à 400 nm qu’à 500 nm. De ce fait, afin d’optimiser le
signal provenant du scintillateur distal, celui-ci devrait avoir un spectre d’émission supérieur
à 450 nm. Les scintillateurs satisfaisant ce critère sont les scintillateurs inorganiques et les
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Figure 2.3 – Spectres d’émission des scintillateurs plastiques et inorganiques à 120 kVp, normalisés
à l’aire sous la courbe.
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Figure 2.5 – Transmission de la lumière incidente en pourcentage pour chacun des scintillateurs
plastiques et du ZnSe(Te).

scintillateurs plastiques BCF-60 et BC-430. Par contre, le scintillateur BC-430 n’a pas été
retenu, en raison d’une grande variabilité spectrale qui semble dépendre du polissage et de la
préparation.

2.1.2 Caractérisation du ZnSe(Te)

Le principal intérêt du ZnSe(Te) est son spectre d’émission principalement dans le rouge, de
550 à 800 nm, qui se distingue en longueur d’onde des spectres d’émission des scintillateurs
plastiques utilisés dans ce projet de recherche (Fig. 2.3). Son spectre est caractérisé par une
décroissance rapide (3-5 µs) à 610 nm, une décroissance lente (30-50 µs) à 655 nm et une
trappe à électron à 775 nm causée par les impuretés de tellure à haute énergie. Ayant une
densité de 5,42 g/cm3 et un numéro atomique effectif (Z ) de 33, ce cristal n’est pas équi-
valent à l’eau, comme le sont les scintillateurs plastiques. Cela a le désavantge de créer une
hétérogénéité pouvant perturber la dose absorbée autour du scintillateur. Étant donné que
seulement quelques millimètres cube sont utilisés dans un détecteur, cette propriété peut de-
venir un avantage ; il est possible de déterminer avec précision la position du scintillateur dans
le détecteur par imagerie kV (Fig 2.6), ce qui est d’autant plus avantageux lors d’application
en curiethérapie où le gradient de dose est très élevé. Par ailleurs, ce scintillateur promet un
haut rendement lumineux jusqu’à 80 000 photons/MeV, ce qui représente une réponse environ
10 fois plus élevée que les scintillateurs plastiques [60]. En fait, l’étude des coefficients d’atté-
nuation massiques et des pouvoirs d’arrêts démontre que ce scintillateur a une réponse 10 fois
plus élevée que l’eau aux énergies kV, car l’effet photoélectrique est dominant dans cette plage
d’énergie (Fig. 2.7). Par contre, le coefficient d’atténuation massique est semblable à l’eau aux
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Figure 2.6 – Imagerie kV du détecteur avec 3 mm de ZnSe(Te) (en blanc) dans sa gaine de poly-
éthylène.
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Figure 2.7 – Pouvoir d’arrêt (a) et coefficient d’atténuation massique (b).

énergies supérieures à 300 keV [61].

La caractérisation de ce scintillateur est réalisée à partir de faisceaux de différentes énergies
utilisant un appareil d’orthovoltage (120-220 kVp), une source d’iridium-192 (380 keV) et un
accélérateur linéaire en photons (6-23 MV) ainsi qu’en électrons (6-18 MeV). La dépendance
angulaire est évaluée de même que la dépendance en énergie, en dose et en débit de dose. Dans
tous les cas, les mesures ont été effectuées après stabilisation du cristal.

Dépendance angulaire — La dépendance angulaire spectrale et en intensité a été évaluée
pour un scintillateur de 3 mm de longueur. Comme le scintillateur est cylindrique, seulement
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Figure 2.8 – Spectres d’émission du ZnSe(Te) pour différents angles selon l’axe longitudinal.

la dépendance selon l’axe longitudinal a été étudiée. D’abord, les spectres d’émission ont été
mesurés à 120 kVp pour différents angles d’incidences du faisceau selon l’axe longitudinal du
scintillateur (Fig 2.8). Les spectres normalisés à l’aire sous la courbe démontrent qu’il n’y a
pas de changement au niveau de la forme des spectres d’émission, donc pas de dépendance
angulaire spectrale. De plus, l’étude de dépendance angulaire en intensité a été mesurée à la
même énergie de faisceau (Fig. 2.9). Le signal a été mesuré avec un tube photomultiplicateur
(H10721, Hamamatsu) et un électromètre (SuperMAX, Standard Imaging) pour les mesures
de dépendance angulaire en intensité ainsi que pour l’évaluation de la dépendance en dose et
débit de dose. Le tension de gain appliquée est telle que le gain total est de 5 × 103 afin de
lire des courants de l’ordre du nanoampère (mode de lecture High Range). Les mesures ont
été répétées à trois reprises et démontrent la même tendance ; le signal augmente avec l’angle
d’incidence du faisceau. La variation de l’intensité du signal est constante pour les angles de
0 et 30° de même que pour les angles de 60 et 90°. Cette augmentation de signal à plus grand
angle est expliquée par la plus grande proportion de photons incidents se dirigeant vers le
photodétecteur à 90° en comparaison à 0°. En effet, comme ce scintillateur n’est pas recouvert
d’une gaine optimisant la réflexion totale interne, les photons incidents à 90° ont une proba-
bilité plus grande de se rendre au photodétecteur.

Dépendance en énergie— La dépendance spectrale en énergie a été mesurée pour différents
faisceaux de photons et d’électrons. La figure 2.10 montre les spectres d’émission normalisés
par l’aire sous la courbe afin de mettre en relief les différences spectrales. Aux énergies MV, une
composante s’ajoute à 690 nm et est plus prononcée lorsque l’énergie moyenne des particules
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Figure 2.9 – Intensité du signal du ZnSe(Te) pour différents angles selon l’axe longitudinal.
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Figure 2.10 – Spectres d’émission du ZnSe(Te) pour différentes énergies de faisceau.

augmente. Aussi, la trappe à électrons à 775 nm augmente en proportion avec l’augmentation
de l’énergie des électrons secondaires. Il serait possible de s’affranchir de cette dépendance
spectrale en ajoutant un filtre ayant un spectre de transmission en deçà de 690 nm.

Dépendance en dose — Le signal a été mesuré pour différents temps d’exposition à la
même énergie de faisceau. Pour une énergie donnée, le scintillateur démontre une linéarité
entre le signal et la dose reçue avec un coefficient de corrélation R2 > 0, 996 pour tous les
faisceaux testés (Fig. 2.11). De plus, le scintillateur a une réponse plus élevée à basse énergie
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Figure 2.11 – Dépendance en dose.
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Figure 2.12 – Dépendance en débit de dose.

tel qu’attendu de par les coefficients d’atténuation massiques.

Dépendance en débit de dose — Ensuite, le signal a été mesuré à différentes distances
afin de faire varier le débit de dose pour tous les faisceaux mentionnés (Fig. 2.12). Pour les
faisceaux de haute énergie, il ne semble pas y avoir de dépendance notable. Par contre, aux
énergies kV, la réponse du scintillateur tend à se stabiliser à plus haut débit de dose, suivant
une fonction de puissance avec un coefficient de corrélation R2 > 0, 996. Par ailleurs, la dépen-
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dance est inverse pour les faisceaux d’orthovoltage, où la réponse du scintillateur augmente
avec le débit de dose, contrairement à la source d’iridium-192.

Temps de stabilisation — Lorsque le signal est lu avec un PMT et un électromètre, le
courant mesuré se stabilise habituellement en quelques secondes. Par contre, un intervalle
de temps considérable a été observé avant la stabilisation avec ce scintillateur, et de plus
en plus important lorsque le débit de dose diminue (Fig. 2.13). C’est pourquoi le temps de
stabilisation a été mesuré à différentes énergies (Fig. 2.14). Pour s’assurer que ce comportement
ne provient pas du faisceau ou de l’appareil lui-même, ces mesures ont aussi été effectuées avec
une source d’iridium-192, où le flux de photons est considéré constant. À haute énergie, le
scintillateur prend en moyenne 15 secondes avant de se stabiliser, indépendamment du débit
de dose. Par contre, aux énergies kV, le signal prend jusqu’à 2 minutes pour se stabiliser
lorsque le débit est sous 1 mGy/s. Tout comme à plus haute énergie, le temps de stabilisation
tend à devenir constant à plus haut débit de dose suivant une fonction rationnelle. Pour
s’assurer que ce phénomène ne provient pas de la lecture du PMT et de l’électromètre, les
mêmes mesures ont également été faites avec un scintillateur plastique BCF-60 (Fig. 2.15).
De la même façon que le ZnSe(Te), la mesure avec le scintillateur plastique BCF-60 tend à
se stabiliser plus lentement à de faibles débits de dose. Par contre, les temps de stabilisation
sont moins importants et c’est pourquoi ce phénomène n’a pas été rapporté dans le cas des
scintillateurs plastiques. En comparaison, à 0,1 mGy/s, un temps de 16 secondes est mesuré
pour le scintillateur plastique contre 160 secondes pour le scintillateur inorganique. En fait, le
temps de stabilisation devient constant à partir de 0,5 mGy/s seulement pour le scintillateur
plastique comparativement à plus de 4 mGy/s pour le ZnSe(Te). Par conséquent, le ZnSe(Te)
se comporte comme le scintillateur plastique aux débits de dose plus élevés que 4 mGy/s. Une
des hypothèses pouvant expliquer ce phénomène est la contribution des composantes spectrales
en différé, particulièrement la trappe à électron à 775 nm qui pourrait être plus lente. Cela
peut être vérifié en mesurant le spectre d’émission du scintillateur à une fréquence élevée et
à différents débits de dose. Par contre, les composantes à 610, 655 et 775 nm augmentent
en proportion équivalentes dans le temps peu importe le débit de dose, infirmant ainsi cette
hypothèse.

Dans une étude précédente, un temps de stabilisation d’environ 5 secondes a été observé pour
un photodétecteur de nano-pointes de ZnSe(Te) [62]. Dans ce cas, le cristal était soumis à
un voltage de 5 V. En fait, comme la décroissance du scintillateur est lente, il se crée une
saturation dans la désexcitation des électrons-trous [63]. Un phénomène connexe est démontré
pour une mince couche de CdTe lorsque la polarité appliquée sur le cristal est inversée [64].
Donc, le fait d’ajouter une polarité au cristal permet d’augmenter le nombre de désexcitation
possible et ainsi réduire le temps de stabilisation. Cette analyse permet de soulever une hy-
pothèse du comportement de ce scintillateur en fonction du débit de dose ; lorsque le débit
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Figure 2.13 – Signal mesuré par le PMT et l’électromètre au débit de dose minimal et maximal à
120 kVp (axe arbitraire).
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Figure 2.14 – Temps de stabilisation du signal à différentes énergies de faisceau.

de dose augmente, le nombre de paires électron-trou migrant dans le cristal augmente aussi.
Cette hypothèse reste toutefois à être expérimentée pour le ZnSe(Te).

Longueur du scintillateur — Le signal a été mesuré pour un scintillateur ZnSe(Te) de
longueurs entre 0,5 et 2 mm. Les résultats démontrent que ce scintillateur n’est pas transparent
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longueurs à 120 kVp.
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Figure 2.17 – Mesures de temps de stabilisation provenant de scintillateur inorganique ZnSe(Te) de
différentes longueurs à 120 kVp.

à sa propre lumière et seulement les 0,5 mm du côté proximal contribuent au signal émis. En
effet, le courant mesuré est semblable pour des scintillateurs de 0,5 et 2 mm (Fig. 2.16). La
différence jusqu’à 5% entre les deux mesures est attribuable à la variabilité des extrémités du
scintillateur qui ne sont pas polies à cause de la fragilité du matériau. De plus, il a été démontré
que la longueur du scintillateur n’affecte pas le comportement du temps de stabilisation à
différents débits de dose tel que décrit précédemment (Fig. 2.17).

Finalement, le comportement de ce scintillateur, principalement à bas débit de dose, demeure
incompris. Il reste donc encore des mystères à élucider avant de pouvoir l’inclure dans un
prototype de détecteur multi-points.

2.2 Combinaisons à 2-points

Les spectres d’émission individuels et totaux ont été mesurés pour toutes les combinaisons de
2-points et sont présentés dans cette section. Au final, trois différentes combinaisons optimales
seront présentées.

2.2.1 Spectres individuels

Dans un premier temps, les combinaisons comprenant seulement les scintillateurs plastiques
ont été étudiées. Les scintillateurs de 3 mm sont séparés par 2 cm de fibre optique claire. Les
spectres individuels sont mesurés en blindant tout le détecteur sauf le scintillateur d’intérêt.
Ces spectres individuels des scintillateurs plastiques démontrent qu’il y a de faibles interactions
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Figure 2.18 – Spectres individuels des scintillateurs a)BCF-10 ; b)BCF-60 ; c)BCF-12 ; d)BC-430,
pour chaque combinaisons de 2-points incluant seulement les scintillateurs plastiques.

entre ceux-ci (Fig. 2.18). Par exemple, lorsque le scintillateur BCF-12 est en position proximale,
le spectre individuel du point distal du scintillateur BCF-10 ou BCF-60 a une composante bleue
du BCF-12 qui s’ajoute (courbe bleue dans la figure 2.18a,b). Même s’il y a faible excitation
du scintillateur proximal, cela n’occasionne pas de conséquence majeure sur le calcul de dose
des deux points ; l’essentiel est que les spectres d’émission des deux points soient différents et
stables dans le temps.

Ensuite, les combinaisons des scintillateurs inorganiques couplés aux scintillateurs plastiques
ont été étudiées. D’abord, les situations où les cQDs ou le ZnSe(Te) sont placés en position
proximale sont illustrées dans la figure 2.19. Le signal du point distal est perdu, c’est-à-dire qu’il
est complètement absorbé par le scintillateur proximal qui ré-émet ce signal dans son propre
spectre d’émission. En fait, le spectre d’absorption de ces deux scintillateurs inorganiques est
dans la même plage de longueur d’onde que le spectre d’émission des scintillateurs plastiques.
Donc, les situations où les cQDs et le ZnSe(Te) sont en position proximale sont à exclure.

Par la suite, le scintillateur ZnSe(Te) est placé en position distale. Les spectres individuels des
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Figure 2.19 – Spectres d’émission individuels à 120 kVp des scintillateurs plastiques en position
distale couplés aux scintillateur inorganiques en position proximale.

400 500 600 700 800 900
Longueur d’onde (nm)

C
om

pt
es

 n
or

m
al

is
és

 

 

BCF−12

BCF−10

BCF−60

400 500 600 700 800
Longueur d’onde (nm)

C
om

pt
es

 n
or

m
al

is
és

 

 

BCF−10

BCF−12

BCF−60

350 400 450 500 550 600 650 700 750 800
Longueur d’onde (nm)

C
om

pt
es

 n
or

m
al

is
és

 

 

400 500 600 700 800
Longueur d’onde (nm)

C
om

pt
es

 n
or

m
al

is
és

 

 

BCF−10

BCF−12

BCF−60
cQDs%ZnSe(Te)%

a) b) 

Figure 2.20 – Spectres d’émission individuels à 120 kVp des scintillateurs plastiques en position
proximale couplés aux scintillateur inorganiques en position distale.
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Figure 2.21 – Spectre de transmission du filtre HT-022 [5].
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Figure 2.22 – Spectres d’émission individuels à 120 kVp des scintillateurs plastiques en position
proximale couplés au scintillateur ZnSe(Te) en position distale et l’ajout du filtre HT-022.
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scintillateurs plastiques montrent qu’il y a toujours une interaction du ZnSe(Te) (Fig. 2.20a).
En fait, comme le ZnSe(Te) a un rendement lumineux élevé, les photons provenant du point
proximal ne se dirigeant pas vers le photodétecteur ne sont pas à négliger. C’est pourquoi un
filtre a été ajouté du côté proximal du scintillateur ZnSe(Te) (HT-022, LEE Filters) [5]. Ce
filtre a un spectre de transmission tel que les scintillateurs plastiques en position proximale ne
pourront exciter le scintillateur ZnSe(Te) en position distale (Fig. 2.21). Ainsi, il est possible
de s’affranchir de ces interactions et ainsi augmenter le signal du point proximal (Fig. 2.22).
Malgré tout, ce scintillateur est dépendant de l’énergie du faisceau. Pour régler partiellement
ce problème, un filtre coupant les longueurs d’onde au-delà de 690 nm devrait être utilisé. Par
contre, ce type de filtre pour d’aussi hautes plages de longueur d’onde est formé de plusieurs
couches succésives de matériaux diélectriques qui doivent être appliquées par chauffage à plus
de 150°C. À cause de la température élevée du chauffage, ce filtre ne peut être apposé directe-
ment sur la fibre optique plastique, dont la température maximale avant la détérioration des
propriétés physiques et optiques est de 85°C [65], ni directement sur le scintillateur ZnSe(Te)
qui est fragile aux manipulations. Une fibre en silice pourrait être utilisée, mais une interface
serait ajouté à la chaine optique dans ce cas.

Dans le cas où les cQDs sont placés en position distale, les spectres individuels sont bien
distincts (Fig. 2.20b). Donc, les combinaisons où les cQDs sont au point distal sont à retenir.

Le tableau 2.1 regroupe toutes les combinaisons de 2-points testées lors de cette étude. Le
critère choisi pour évaluer les bonnes combinaisons des mauvaises est basée seulement sur les
mesures des spectres individuels et d’atténuation présentés dans cette sous-section. Afin de
déterminer les combinaisons optimales, les mesures de proportion de signal devront être prises
en compte et sont présentées dans la sous-section suivante.

Table 2.1 – Combinaisons de 2-points testées.

Scintillateur proximal

Sc
in
ti
lla

te
ur

di
st
al

Organiques plastiques Inorganiques
BCF-10 BCF-12 BCF-60 BC-430 cQDs ZnSe(Te)

O
rg
.p

la
st
. BCF-10 — 3 7 7 7 7

BCF-12 3 — 7 7 7 7

BCF-60 3 3 — 7 7 7

BC-430 7 7 7 — 7 7

In
or
. cQDs 3 3 3 7 — 7

ZnSe(Te) 3 3 3 7 7 —

— : Combinaison non-testée
3 : Bonnes combinaisons
7 : Mauvaises combinaisons
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2.2.2 Proportion de signal

Pour toutes les mesures de spectre d’émission total, c’est-à-dire lorsque les deux points sont
irradiés simultanément, la proportion de signal provenant de chacun des scintillateurs est
calculée par l’aire sous la courbe. Les tableaux 2.2 et 2.3 présentent les cas de 2-points composés
de scintillateurs plastiques seulement, puis de scintillateurs inorganiques en position distale
respectivement.

Tel que démontré dans la section précédente avec les mesures d’atténuation, le choix du scin-
tillateur distal dans les combinaisons de scintillateurs plastiques seulement devient le BCF-60.
Le tableau 2.2 démontre que la proportion du signal est plus équilibrée lorsqu’il est couplé avec
le BCF-10 ; le signal à 530 nm représente 37% du signal total avec le BCF-10 comparativement
à seulement 9% avec le BCF-12. Donc, la combinaison BCF-60 distal et BCF-10 proximal est
à retenir.

Pour ce qui est des combinaisons incluant les cQDs en position distale, le tableau 2.3 démontre
que la combinaison avec le scintillateur plastique BCF-10 est optimale. En fait, le signal du
BCF-10 représente 30% du signal total par rapport à 24% et 6% pour le BCF-12 et BCF-60
respectivement.

Finalement, utilisant le scintillateur inorganique ZnSe(Te) en position distale, la proportion
de signal est optimale lorsque le scintillateur BCF-12 est en position proximale.

2.2.3 Configurations optimales

Pour la chaine optique du détecteur, les composantes ayant un spectre d’émission de plus
hautes longueurs d’onde doivent être en position distale. Cela évite la réabsorption du signal
et optimise ainsi la transmission de signal. En effet, à cause du décalage de Stokes, le spectre
d’absorbtion est toujours inférieur en longueur d’onde que le spectre d’émission.

De plus, les résultats précédents ont permis de déterminer trois configurations optimales
(Fig. 2.23) ; d’abord avec seulement les scintillateurs plastiques, la combinaison BCF-60 distal
et BCF-10 proximal (1), puis incluant les scintillateurs inorganiques, la combinaison cQDs
distal et BCF-10 proximal (2) et enfin la combinaison ZnSe(Te) distal et BCF-12 proximal
(3). Par contre, pour la suite du projet, la combinaison # 3 ne sera pas explorée plus en détails
à cause des dépendances du ZnSe(Te) exposées dans le présent chapitre. En effet, cette combi-
naison requiert une recherche plus approfondie afin de comprendre les phénomènes physiques
d’absorption de la dose à l’intérieur du scintillateur inorganique.
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Table 2.2 – Proportion de signal (%) du scintillateur distal\scintillateur proximal pour les
combinaisons de scintillateurs plastiques seulement.

Proximal
BCF-10 BCF-12 BCF-60 BC-430

D
is
ta
l BCF-10 - 8.6\91.4 17.6\82.4 -

BCF-12 18.8\81.2 - 7.2\93.8 -
BCF-60 37.4\62.6 8.8\91.2 - -
BC-430 8.4\91.6 17.9\82.1 9.9\90.1 -

Table 2.3 – Proportion de signal (%) du scintillateur distal\scintillateur proximal pour les
combinaisons avec les scintillateurs inorganiques en position distale

Proximal
BCF-10 BCF-12 BCF-60 BC-430

D
is
ta
l cQDs 30.1\69.4 24.1\75.9 6.2\93.8 -

ZnSe(Te) sans filtre 98.2\1.8 94.5\5.5 96.6\3.4 -
ZnSe(Te) avec filtre 8.0\92.0 25.9\74.1 24.0\76.0 -
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Figure 2.23 – Spectres d’émission total et individuels à 120 kVp des trois combinaisons optimales : 1)
BCF-60 distal & BCF-10 proximal ; 2) cQDs distal & BCF-10 proximal ; 3) ZnSe(Te) distal & BCF-12
proximal.
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Chapitre 3

Caractérisation du système
multi-PMTs

Ce chapitre expose la seconde partie du projet qui consiste en la caractérisation du système de
photodétecteur pour des applications multi-points. Les composantes scintillantes du détecteur
ont été préalablement choisies et présentées au chapitre 2. Les limites du calcul de dose pour
ces détecteurs sont ensuite testées.

3.1 Description du système multi-PMTs

Le système de photodétecteur utilisable dans un détecteur multi-points doit avoir la capacité de
lire plusieurs plages de longueurs d’onde (canaux) simultanément avec une grande stabilité. De
plus, le photodétecteur choisi doit avoir une grande sensibilité, car le signal reçu dans chacun
des canaux n’est qu’une fraction du signal total émis par les scintillateurs. Précédemment, une
caméra EMCCD couplée à une configuration de filtres optiques a été utilisée avec un détecteur
à 2-points [41] et un prototype de détecteur à 3-points utilisant un spectromètre a été testé
[41, 43]. Cependant, ces prototypes de photodétecteur proposés doivent intégrer le signal sur
un certain intervalle de temps pour obtenir un signal suffisamment élevé. Dans le cadre de ce
projet, le système de photodétecteur est composé de tubes photomultiplicateurs (PMTs) qui
offrent une réponse rapide et une meilleure sensibilité.

Ce système de photodétecteur multi-points peut être décomposé en trois sections : une portion
optique séparant le signal lumineux en plusieurs canaux, les PMTs eux-mêmes qui convertissent
les photons en électrons pour chacun des canaux, et une composante de lecture et d’analyse du
signal électrique (Fig 3.1). Comme l’effet de tige doit être soustrait du signal total, un canal
lui sera dédié. Pour un détecteur 2-points, un minimum de trois canaux est donc requis.
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Figure 3.1 – Schéma (a) et photo (b) du système de photodétecteur à 3 canaux.

D’abord, deux miroirs dichroïques (A10034-03, A10034-05 ; Hamamatsu) sont placés à l’ex-
trémité proximale de la chaine optique afin de séparer le signal en trois canaux de mesure. De
plus, un filtre optique (A10033-71, Hamamatsu) est ajouté à la suite d’un de ces miroirs, tout
juste avant l’entrée du PMT, de manière à mieux définir la plage de longueurs d’onde mesurée
par chacun des trois PMTs. Les trois canaux de mesures couvrent approximativement 1) le
bleu (<450 nm), 2) le vert (500-600 nm) et 3) le rouge (450-500 nm et >600 nm) (Fig 3.2).Les
composantes optiques ont été choisies par optimisation dans le cadre du projet de maîtrise de
Cédric Laliberté-Houdeville (MSc Université Laval, 2016). En fait, les efficacités en longueur
d’ondes de toutes les possibilités de miroirs dichroïques, filtres ou PMTs du fabricant sont
connues. L’objectif est donc d’obtenir une efficacité totale des composantes en fonction des
longueurs d’onde correspondant avec la réponse spectrale du détecteur mesurée au chapitre 2.

En deuxième lieu, le signal lumineux est converti en signal électrique par les PMTs. Ces mo-
dules de PMTs incluent un tube photomultiplicateur à boîtier métallique, une source de haute
tension à faible consommation et un circuit diviseur de voltage pour distribuer la tension à
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Figure 3.2 – Efficacité des trois canaux de mesures.

chaque dynode [66]. En fait, à l’intérieur d’un PMT, chaque photon atteignant la photoca-
thode produit un électron selon son efficacité quantique intrinsèque. Cet électron va ensuite
frapper les dynodes en cascade créant plusieurs électrons secondaires sur son passage [23,44].
Les électrons sont accélérés par la différence de potentiel entre la cathode et l’anode. Cela
provoque la multiplication des électrons. Par conséquent, le signal sera amplifié d’un facteur
allant jusqu’à 106 selon la tension de gain appliquée (0,5 - 1,1 V). Les PMTs utilisés sont
les modèles de Hamamatsu H10722-210 pour les deux premiers canaux et H10722-21 pour le
troisième canal [66]. Ces modules requièrent une alimentation de ± 5 V. La sortie maximale
possible est de 4 V pour une résistance de 10 kΩ.

Finalement, le signal électrique est lu par une carte d’acquisition ou un électromètre. La carte
d’acquisition utilisée DAQPad-6015 de National Instruments possède 2 sorties et 16 entrées
analogiques de 16 bits. La lecture est possible entre ± 0,05 et ± 10 V [67]. L’analyse du
signal est ensuite effectuée avec LabVIEW de National Instruments. La sensibilité de mesure
de cette carte d’acquisition a été jugée insuffisante à de faibles débits de dose, les mesures de
signal électrique ont donc aussi été effectuées par deux électromètres SuperMAX de Standard
Imaging, chaque électromètre possédant seulement deux canaux d’entrée. Dans ce cas, l’analyse
du signal est réalisée avec un programme maison sur MATLAB. La valeur maximale lue par
l’électromètre est de 500 nA, tandis que la valeur minimale est de 1 pA (mode de lecture High
Range).
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Figure 3.3 – Fantôme maison de PMMA [6].

3.1.1 Méthode

Pour chacun des détecteurs, l’extrémité distale est dépouillée de sa gaine épaisse et recouverte
d’une peinture noire opaque. Ainsi, les détecteurs peuvent être insérés dans un cathéter de
1,1 cm de rayon interne. Les cathéters utilisés ont une longueur de 30 cm (modèle 15G de Best
Medical). Afin de reproduire les conditions dosimétriques requises pour le calcul de la dose du
TG-43, toutes les mesures sont réalisées de telle façon que la source et le détecteur sont entourés
de 20 cm d’eau isotropiquement. De plus, pour s’assurer de la justesse et la reproductibilité de
la distance entre la source et le détecteur, les cathéters sont insérés dans un fantôme maison
de PMMA consistant en deux gabarits d’insertion de cathéters de 12 × 12 cm2 et distancés de
20 cm (Fig. 3.3). De cette façon, la source se déplace toujours parallèlement au détecteur. Ce
fantôme est placé dans une cuve d’eau de dimension 32 × 40 × 40 cm3 (Fig. 3.4). Des plaques
d’eau solide sont ajoutées afin d’obtenir un milieu d’eau ayant des dimensions minimales de
20 cm.

Les positions d’arrêt de la source sont les suivantes :
1) La source est positionnée à 90° du scintillateur distal ;
2) La source est positionnée à égale distance des deux scintillateurs ;
3) La source est positionnée à 90° du scintillateur proximal ;
4) La source est positionnée loin des deux scintillateurs.

Ces positions sont décrites selon la géométrie du TG-43 (Fig. 1.7).
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a) b) 

Figure 3.4 – Montage expérimental avec le détecteur et la source.

Afin de diminuer le débit de dose à chacun des points de mesure, le cathéter contenant la
source et celui du détecteur sont distancés de 0,5 jusqu’à 10 cm. La sensibilité et la dose à
chaque point est calculée selon la méthode présentée dans la section 3.2 et 1.3.1 respective-
ment, pour un détecteur de référence et les détecteurs 2-points choisis au chapitre précédent.
Le détecteur de référence correspond à un scintillateur vert BCF-60 de 3 mm. Les détecteurs
2-points sont quant à eux composés de 4 mm de BCF-60 et 3 mm de BCF-10 pour le premier
détecteur tandis que le second est fait de cQDs et de 3 mm de BCF-10. Dans les deux cas, les
scintillateurs sont séparés de 24 mm de fibre claire.

3.2 Sensibilité

La sensibilité du photodétecteur est évaluée avec le détecteur de référence à 1-point pour les
cas où le signal est mesuré avec la carte d’acquisition et avec un électromètre. Par contre, pour
les détecteurs 2-points, la sensibilité est mesurée avec l’électromètre uniquement. Le rapport
signal sur bruit (SNR) et le coefficient de variation du signal (CV ) sont calculés pour chaque
position de détecteur. Ces deux quantités sont définies comme :

SNR =
µsignal
σsignal

(3.1)

CV =
1

SNR
(3.2)
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Figure 3.5 – Coefficient de variation du détecteur de référence 1-point en fonction du débit de dose
reçu avec la carte d’acquisition.
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Figure 3.6 – Coefficient de variation du détecteur de référence 1-point en fonction du débit de dose
reçu avec l’électromètre.

avec µ étant la moyenne et σ l’écart-type du signal pour un intervalle de mesure de 60 secondes.

Selon le critère de Rose, le SNR minimal permettant d’identifier un objet est de 5 [68]. Dans
le cadre de ce projet, un SNR de 5 correspondant à un CV de 0,2 sera la valeur limite de
sensibilité minimale considérée.
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Figure 3.7 – Coefficient de variation du détecteur 2-points BCF-60 & BCF-10 en fonction du débit
de dose reçu avec l’électromètre.
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Figure 3.8 – Coefficient de variation du détecteur 2-points cQDs & BCF-10 en fonction du débit de
dose reçu avec l’électromètre.
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3.2.1 Détecteur à 1-point

Dans le système de photodétecteur, le canal vert semble récolter le plus de signal, tandis que le
canal bleu est le moins performant. Pour le détecteur à 1-point seulement, le signal varie entre
0,001 et 1 V avec la carte d’acquisition et entre 0,01 et 100 nA avec l’électromètre. La carte
d’acquisition n’est pas assez sensible pour mesurer un signal de l’ordre du mV et le coefficient
de variation des canaux augmente rapidement (Fig. 3.5). En fait, seul le canal vert est assez
sensible pour mesurer une valeur de tension au delà de 2 cm de distance entre la source et
le détecteur. Toutefois, ce canal est rapidement limité à 5 cm. Pour optimiser l’utilisation de
cette carte d’acquisition, un pré-amplificateur devrait être ajouté à la sortie des PMTs. Cela
permettrait de multiplier la tension de sortie des PMTs qui est normalement maximale à 4 V.
Ce signal amplifié devra être au maximum de 10 V, qui est la limite supérieure d’entrée de la
carte d’acquisition.

En utilisant l’électromètre pour la lecture du courant de sortie du détecteur à 1-point, la
sensibilité est augmentée (Fig. 3.6). Le canal bleu est le moins sensible avec un coefficient
de variation allant jusqu’à 6%. Le canal rouge a un coefficient de variation de moins de 4%
tandis que le canal vert a un coefficient de variation de moins de 1% jusqu’à 10 cm. Donc,
ce détecteur a une sensibilité suffisante jusqu’à 10 cm avec un coefficient de variation jusqu’à
6%, étant limité par le canal le moins performant.

3.2.2 Détecteurs à 2-points

Dans le cas des détecteurs 2-points, le signal récolté est environ 10 fois plus faible qu’avec le
détecteur de référence à 1-point. En effet, la tension lue par la carte d’acquisition varie entre
0,001 et 0,1 V, tandis que le courant lu par l’électromètre varie entre 0,01 et 10 nA. Cette
diminution du signal est dûe en partie au scintillateur proximal, qui ajoute à la chaine optique
deux interfaces que le signal lumineux doit traverser. D’après Ayotte et al., il y aurait une
perte d’environ 10 à 15% à chaque interface [69]. De plus, ce signal lumineux produit par le
scintillateur proximal a une probabilité non-nulle de se diriger vers le scintillateur distal.

Le premier détecteur consititué des scintillateurs plastiques BCF-60 & BCF-10 démontre une
sensiblité semblable au détecteur de référence ; le canal bleu étant le moins sensible montre
un coefficient de variation jusqu’à 9% (Fig. 3.7). Donc, le détecteur 2-points à scintillateurs
plastiques a une sensibilité suffisante jusqu’à 10 cm.

Par contre, dans le cas du deuxième détecteur cQDs & BCF-10, le coefficient de variation
du canal bleu augmente jusqu’à 200 fois en comparaison avec le détecteur de référence est
évalué à près de 4% à partir de 3 cm seulement (Fig. 3.8). En fait, ce détecteur a un signal
de sortie jusqu’à deux fois plus faible que le détecteur BCF-60 & BCF-10. Ce faible signal a
pour conséquence de diminuer le rapport signal sur bruit. Comme les cQDs répondent mieux
à basse énergie, les canaux vert et rouge récoltent plus de signal. De plus le BCF-10 contribue
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Figure 3.9 – Stabilité du signal mesuré dans les 3 canaux avec l’électromètre immédiatement après
le branchement.
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Figure 3.10 – Stabilité du signal mesuré dans les 3 canaux avec l’électromètre, 30 minutes après le
branchement.

aussi aux canaux vert et rouge. C’est pourquoi le canal bleu montre un coefficient de variation
élevé en comparaison aux deux autres canaux. Pour ces raisons, ce détecteur sera exclu de
l’étude de dosimétrie présentée à la section 3.4.
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3.3 Stabilité

La stabilité du signal et du bruit a été évaluée pour les trois canaux. Comme pour les mesures
de dosimétrie absolue, ces mesures de stabilité sont effectuées avec l’électromètre. Lorsque le
système d’alimentation du photodétecteur est branché tout juste avant une mesure, le signal
prend environ de 20 à 30 minutes avant de se stabiliser (Fig. 3.9). Lorsque le système de pho-
todétecteur est alimenté 20 minutes avant une mesure, le signal est stable (Fig. 3.10). En effet,
pour les trois canaux, la variance du signal est de 5% en moyenne. En fait, c’est la température
des PMTs qui doit se stabiliser. Donc, pour optimiser le signal et ainsi diminuer les erreurs, le
système de photodétecteur doit être branché au minimum 30 minutes avant la première mesure.

3.4 Dosimétrie absolue

Le débit de dose est mesuré à la suite de la calibration de chacun des détecteurs. Cette
calibration permet de mesurer les facteurs associés à chaque scintillateur et pour chacun des
canaux de mesure. Le débit de dose théorique est ensuite calculé, basé d’après le formalisme
du TG-43 expliqué dans la section 1.3.2. Ces débits de dose mesurés et calculés sont finalement
comparés.

3.4.1 Calcul d’incertitudes

En curiethérapie, le débit de dose varie rapidement en fonction de la distance. Une simple
erreur de positionnement de la source ou du détecteur peut entrainer une propagation d’erreur
importante sur le calcul de la dose. C’est pourquoi l’incertitude sur le débit de dose a été
évaluée à partir des incertitudes de positions du détecteur en r et z. La variable r correspond
au positionnement dans le plan transverse aux cathéters tel qu’utilisé dans le formalisme du
TG-43 (Fig. 1.7), tandis que la variable z correspond au positionnement selon l’axe longitudinal
des cathéters. La méthode de calcul d’incertitudes utilisée est basée sur celle précédemment
proposée par Andersen et al. [31]. Cette technique Monte Carlo considère les coordonnées (r,z )
de la source comme deux distributions normales ayant leur moyenne et écart-type respectifs.
En générant aléatoirement des positions r,z selon leur distribution normale respectives, le
débit de dose est calculé par la méthode présentée dans le TG-43. Cette étape est répétée à
des milliers de reprise pour en calculer l’incertitude. Selon l’incertitude choisie en r et z, la
propagation d’erreur est illustrée dans la figure 3.11. L’erreur sur la position du détecteur,
c’est-à-dire l’écart-type de chaque distribution normale, a été choisie comme étant de 0,2 mm
en r dans l’axe transverse et de 0,4 mm en z dans l’axe longitudinal de la source [6]. Ces
incertitudes de position tiennent compte de la construction du fantôme, c’est-à-dire de la
précision des trous d’insertion de cathéters et de l’alignement des deux gabarits. Ces écarts-
type considèrent aussi l’incertitude de positionnement de la source dans les cathéters et tubes
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de transfert.

Cette étude de propagation des erreurs permet de démontrer que l’incertitude sur le débit de
dose atteint 50% lorsque la distance source-détecteur est en deça de 1 cm (Fig. 3.11). Afin de
réduire l’erreur sur le calcul de dose, il est préférable d’effectuer la calibration du détecteur à
une distance où l’erreur dûe au positionnement est moins grande. Par contre, si la calibration
est faite à une distance plus élevée où l’erreur de positionnement est moins importante, le signal
sera très faible. Le défi est de trouver un juste milieu entre un minimum d’erreur provenant
du positionnement du détecteur et un maximum de signal. Pour les mesures de dosimétrie à
1 et 2-points, la calibration a été effectuée à une distance de 3 cm.

3.4.2 Détecteur 1-point de référence

Le détecteur 1-point sert à valider la calibration ainsi que la méthode de calcul matriciel. À
première vue, le débit de dose mesuré semble correspondre au débit de dose calculé par TG-43.
En fait, l’erreur se situe entre -4,0% et +1,8% pour une distance entre 1 et 10 cm. En com-
paraison, les détecteurs testés précédemment par d’autres groupes de recherche démontraient
un écart de ±3% entre 1 et 10 cm de distance [39]. Par contre, à une distance inférieure à
1 cm, l’erreur s’élève à 12%. Cet écart, qui peut sembler énorme, est acceptable considérant
l’incertitude de débit de dose dû à l’incertitude de positionnement s’élevant à plus de 50% à
cette distance.

3.4.3 Détecteur 2-points

Le calcul de dosimétrie à 2-points a été effectué avec le détecteur BCF-60 & BCF-10. L’écart
de dose est compris entre ±5% pour les deux points de mesure à une distance inférieure à
5 cm. Par contre, l’erreur de dose atteint ±8% lorsque la source est éloignée du détecteur
d’une distance de 7 et 10 cm pour les deux scintillateurs. Précédemment, Therriault-Proulx et
al. ont obtenu des écarts de dose en deça de 12% pour un prototype de détecteur à 3-points
pour une distance radiale de 3 cm [43]. Ce détecteur offre donc une meilleure sensibilité ainsi
qu’une plus grande justesse de mesure que le précédent prototype. Par contre, la méthode de
calibration pourrait être optimisée pour des applications en curiethérapie HDR.
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Figure 3.11 – Pourcentage d’erreur sur le calcul de débit de dose du TG-43 considérant une incer-
titude de positionnement de la source et du détecteur de 0,1 ; 0,2 et 0,5 mm en r et a) 0 mm et b)
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Figure 3.12 – Débit de dose mesurés et calculés par TG-43 pour le détecteur 1-point selon la distance
entre la source et le détecteur de référence et l’erreur respective.
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Figure 3.13 – Débit de dose mesurés et calculés par TG-43 pour le détecteur 2-points BCF-60 &
BCF-10 selon la distance entre la source et le point de mesure avec l’erreur respective.
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Chapitre 4

Conclusion

L’objectif principal de ce projet était d’élaborer un détecteur capable de mesurer la dose à
plusieurs points simultanément avec une sensibilité suffisante pour des applications en cu-
riethérapie à haut débit de dose. Pour ce faire, la première partie du projet a permis de
faire la caractérisation spectrale d’un détecteur à 2-points. Les combinaisons de composantes
scintillantes optimales choisies ont permis de construire les détecteurs à 2-points. Ensuite, la
seconde partie du projet portait sur la caractérisation du sytème de photodétecteur. La stabi-
lité et la sensibilité ont été évaluée. De plus, la dose a pu être mesurée utilisant les détecteurs
2-points choisis précédemment.

Caractérisation spectrale d’un détecteur à 2-points — Dans un premier temps, les
combinaisons de 2-points utilisant six différents scintillateurs ont été étudiées. La proportion du
signal de chaque composante ainsi que les interactions entre les scintillateurs ont été mesurées
avec un spectromètre. Cela a permis d’arriver à la conclusion générale que les composantes
ayant un spectre d’émission de plus hautes longueurs d’onde doivent être placés en position
distale. De cette façon, la transmission du signal lumineux provenant du scintillateur distal
est maximisé.

De plus, le scintillateur inorganique ZnSe(Te) a été caractérisé dans des conditions dosimé-
triques. Il en ressort que ce cristal a une dépendance angulaire, en énergie et en débit de dose
qui sont indésirables pour des applications de dosimétrie in vivo. Ces résultats ont permis de
soulever plusieurs questionnements à propos de son comportement à bas débit de dose et a
permis d’amener des pistes de recherche qui restent à explorer.

À ce premier chapitre, il en résulte trois combinaisons optimales de 2-points, en terme de
collection de lumière. Par contre, la combinaison avec le scintillateur inorganique ZnSe(Te) a
été rejetée pour les raisons mentionnées auparavent. Donc, les combinaisons retenues pour la
deuxième partie du projet sont :
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1) BCF-60 distal et BCF-10 proximal
2) cQDs distal et BCF-10 proximal

Caractérisation du système multi-PMTs — Dans un deuxième temps, les combinaisons
à 2-points du premier chapitre ont été construites et testées pour un nouveau système de pho-
todétecteur à trois PMTs. Dans ce système multi-PMTs, l’utilisation de la carte d’acquisition
testée a été abandonnée à cause de sa faible sensibilité. La lecture s’est donc fait utilisant un
électromètre à deux canaux de mesure résultant à une sensibilité suffisante jusqu’à 10 cm de
distance entre la source et le détecteur.

La sensibilité du détecteur à 1-point de même que pour le détecteur 2-points BCF-60 & BCF-
10 a été démontrée suffisante pour des applications en curiethérapie HDR jusqu’à 10 cm. Par
contre, à cause du faible signal du canal bleu, le détecteur 2-points cQDs & BCF-10 a été
exclu du calcul de dosimétrie. Le signal dans le canal 1 pourrait être augmentée en utilisant
un scintillateur BCF-10 plus long, mais la résolution spatiale serait alors diminuée.

De plus, les mesures de stabilité du système de photodétecteur ont démontré que les PMTs
doivent être alimentées au minimum de 30 minutes avant la lecture. Cela permet à la tempé-
rature des PMTs de se stabiliser.

Ensuite, les résultats de dosimétrie ont démontrés que le détecteur de référence peut mesurer
le débit de dose jusqu’à 4% entre 1 et 10 cm. Pour le détecteur 2-points BCF-60 & BCF-10,
l’erreur de débit de dose se situe plutôt en deça de 8%. Ces résultats concordent avec les
études de dosimétrie précédentes utilisant d’autres systèmes de photodétecteur. Par contre, la
méthode de calibration devrait être améliorée et optimisée pour des applications en curiethé-
rapie HDR. Une façon d’optimiser la calibration serait d’adapter pour la curiethérapie HDR
la technique de calibration dans la plateforme de simulation PSDesigner, développée dans le
cadre du projet de maitrise de Cédric Laliberté-Houdeville [70].

Plusieurs améliorations pourraient être apportées au sytème de photodétecteur. D’abord, une
carte d’acquisition permetterait la lecture des trois canaux simultanément avec un seul appa-
reil. Toutefois, cette carte d’acquisition devra être plus sensible que celle testée dans ce projet,
ou encore un pré-amplificateur devra être ajouté à la sortie des PMTs [71]. Cela permet-
trait d’amplifier le signal sortant avant sa lecture par la carte d’acquisition. En apportant les
améliorations nécessaires au système de photodétecteur mentionnées ci-haut, il sera possible
d’utiliser ce détecteur durant les traitements de curiethérapie HDR pour en détecter les erreurs
éventuelles [72]. Ceci pourrait être d’abord valider sur un fantôme. Ainsi, en introduisant des
erreurs durant un traitement typique de prostate, il pourra être possible d’évaluer un seuil de
détection d’erreurs pour le détecteur à 2-points [31, 38, 43]. Les erreurs introduites sont par
exemple l’inversion de canaux de mesure, l’inversion du branchement cathéters et tubes de
transfert, un déplacement d’un ou plusieurs cathéters entre la planification et le traitement,
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etc. Ainsi, lorsque le seuil de détection est selectionné, la mesure de dose en temps réel par le
détecteur 2-points aura la capacité d’avertir l’usager de toute différence significative entre la
dose mesurée et la dose planifiée.
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