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RØsumØ

Ce projet de recherche s’inscrit dans le domaine de la dosimØtrie à scintillation en radiothØ-
rapie, plus prØcisØment en curiethØrapie à haut dØbit de dose (HDR). Lors de ce type de
traitement, la dose est dØlivrØe localement, ce qui implique de hauts gradients de dose autour
de la source. Le but de ce travail est d’obtenir un dØtecteur mesurant la dose en 2 points
distincts et optimisØ pour la mesure de dose en curiethØrapie HDR. Pour ce faire, le projet
de recherche est sØparØ en deux Øtudes : la caractØrisation spectrale du dØtecteur à 2-points
et la caractØrisation du systŁme de photodØtecteur menant à la mesure de la dose. D’abord,
la chaine optique d’un dØtecteur à scintillation à 2-points est caractØrisØe à l’aide d’un spec-
tromŁtre a�n de dØterminer les composantes scintillantes optimales. Cette Øtude permet de
construire quelques dØtecteurs à partir des composantes choisies pour ensuite les tester avec
le systŁme de photodØtecteur multi-point. Le systŁme de photodØtecteur est aussi caractØrisØ
de façon à Øvaluer les limites de sensibilitØ pour le dØtecteur 2-points choisi prØcØdemment.
L’objectif �nal est de pouvoir mesurer le dØbit de dose avec prØcision et justesse aux deux
points de mesure du dØtecteur multi-point lors d’un traitement de curiethØrapie 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 signi�cant 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 �rst
section of the project. The �nal 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 thØorie

En radio-oncologie, oø la radiation ionisante est utilisØe à des �ns thØrapeutiques, le dØ�
est d’optimiser les traitements de façon à maximiser la dose à la tumeur tout en essayant
d’Øpargner les structures saines. A�n de s’assurer que la prØcision acquise lors de la plani�cation
est prØservØe lors de ces traitements, il est impØratif de mesurer et vØri�er la dose pendant
ou entre les diverses fractions [7�10]. Le dØtecteur à scintillation à �bre optique plastique
est un dosimŁtre utilisable en temps rØel et in vivo, autant en radiothØrapie externe qu’en
curiethØrapie. Dans ce projet, ce type de dosimŁtre sera appliquØ en curiethØrapie à haut
dØbit de dose.

Dans ce premier chapitre, le dosimŁtre à scintillation est dØcrit plus en dØtails pour des ap-
plications en curiethØrapie. La physique de la scintillation est expliquØe pour les deux types
de scintillateurs utilisØs lors de ce projet : les scintillateurs organiques plastiques et les scin-
tillateurs inorganiques. De plus, le calcul de la dose est explicitØ par le formalisme matriciel
multi-points ainsi que par la formalisme du TG-43. Finalement, le projet de recherche ainsi
que les objectifs spØci�ques sont prØsentØs.

1.1 La dosimØtrie à scintillation

La dosimØtrie à scintillation plastique doit sa popularitØ à Beddar et al. qui fut le premier
groupe de recherche à appliquer ce genre de dØtecteur en radiothØrapie [11, 12]. Depuis, plu-
sieurs nouveaux prototypes ont ØtØ testØs. Par contre, les dØtecteurs à scintillation ne per-
mettent qu’un seul point de mesure de dose à la fois. Pour pallier à cet inconvØnient, certains
ont proposØ de regrouper plusieurs dØtecteurs sous forme de matrice 1D [13,14] et 2D [15�18].
Cette option est valable en radiothØrapie externe, mais di�cilement rØalisable pour des ap-
plications in vivo en curiethØrapie oø le dØtecteur doit Œtre insØrØ à l’intØrieur de cathØter et
dans ce cas pourrait nØcessiter l’insertion additionnel de cathØter. Le dosimŁtre à scintillation
employØ en curiethØrapie est prØsentØ à la sous-section 1.1.1.
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Figure 1.1 � DØtecteur à scintillation multi-points.

Le dosimŁtre à scintillation à �bre optique plastique peut Œtre dØcomposØ en trois parties
principales ; un volume sensible scintillant, un guide optique et un photodØtecteur (Fig. 1.1)
[11,12,19]. PremiŁrement, le volume sensible du dosimŁtre est le scintillateur. Ce dernier Ømet
de la lumiŁre par �uorescence lorsqu’il est excitØ par la radiation ionisante et ce, proportionnel-
lement à la dose reçue. DØpendamment de sa nature organique ou inorganique, le mØcanisme
de �uorescence est di�Ørent dans le scintillateur et est expliquØ dans la section suivante. Le
scintillateur peut Œtre sous forme gaseuse, liquide ou solide. Dans ce projet, tous les scintilla-
teurs ØtudiØs sont à l’Øtat solide. Ensuite, l’information lumineuse provenant du scintillateur
doit Œtre transportØe pour Œtre Øventuellement lue. Ce transport se fait par rØ�exion totale
interne (RTI) dans la �bre optique collectrice. Comme la �bre optique est faite de plastique
(PMMA), l’e�et de tige doit Œtre considØrØ et soustrait du signal [20�22]. L’e�et de tige inclut
les phØnomŁnes de Cherenkov et de �uorescence ; le Cherenkov Øtant l’Ømission de lumiŁre
bleutØe se produisant lorsque des particules chargØes voyagent plus vite que la lumiŁre dans
un milieu, tandis que la �uorescence est causØe par les Ølectrons excitØs dans la �bre optique
[2, 23]. Finalement, la lumiŁre Ømise par le scintillateur et transportØe par le guide optique
doit Œtre lue par un photodØtecteur. La lecture peut Œtre faite directement avec une camØra
qui mesure le nombre de photons reçus par pixel, par un tube photomultiplicateur (PMT) qui
convertit la lumiŁre en courant Ølectrique ou bien, utilisant un spectromŁtre, le signal peut
Œtre dØcomposØ et le nombre de photons en fonction de la longueur d’onde sont mesurØs. Dans
le cadre de ce projet, un spectromŁtre et des PMTs sont utilisØs.

Dans un dØtecteur à scintillation à �bre optique plastique, le volume sensible est souvent un
scintillateur aussi fait de plastique. Ces dosimŁtres avec scintillateur plastique o�rent une rØ-
solution spatiale et temporelle ØlevØes permettant la lecture de la dose en temps rØel et in vivo.
En e�et, la dØcroissance de la �uorescence des scintillateurs plastiques est de quelques nanose-
condes et le diamŁtre du dØtecteur est de 1 mm seulement. De plus, l’Øquivalence dosimŁtrique
du plastique par rapport à l’eau Øvite de perturber l’absorbtion de la dose autour du volume
sensible [12]. Par contre, dans ce dosimŁtre, l’e�et de tige prØsent sous forme de Cherenkov
doit Œtre considØrØ et soustrait du signal total. Aussi, ce dØtecteur n’a pas de mØmoire de
dose contrairement par exemple aux dosimŁtres 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 utilisØs. Les principales propriØtØs recherchØes pour ces scintillateurs
sont une rØponse rapide et linØaire en fonction de la dose absorbØe. De plus, le scintillateur
doit Œtre transparent à sa propre lumiŁre et avoir une bonne e�cacitØ de scintillation. Pour la
�bre optique collectrice, l’attØnuation dØpendante en longueur d’onde ainsi que l’e�et de tige
doivent Œtre considØrØs. Finalement, le photodØtecteur devra avoir une sensibilitØ ØlevØe dans
la plage de longueur d’onde d’intØrŒt.

1.1.1 La dosimØtrie in vivo en curiethØrapie

La curiethØrapie est une technique de radiothØrapie - la plus ancienne [25,26] - oø une source
radioactive scellØe est placØe à proximitØ ou directement dans la tumeur [27]. Comme le trai-
tement est local, la dose dØlivrØe peut Œtre trŁs ØlevØe. Cela implique qu’autour de la source,
le gradient de dose est aussi trŁs ØlevØ, permettant de minimiser la dose aux tissus sains. En
e�et, à une distance de 4 mm d’une source ligne, le gradient de dose est de 50%/mm [8]. Il
existe des pratiques de curiethØrapie utilisant des sources à bas dØbit de dose (LDR) ou à haut
dØbit 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 mØthode est caractØrisØe par un dØbit de dose variant entre 0,4 et 2 Gy/h [28]. Quant
à la curiethØrapie HDR, une seule source se dØplace temporairement à travers un applicateur
ou des cathØthers prØalablement introduits à proximitØ de la tumeur. Dans ce cas, le dØbit
de dose s’Øleve à plus de 12 Gy/h [28]. Les positions ainsi que les temps d’arrŒts de la source
sont dirigØs par un projecteur robotisØ. Dans ce cas, une source d’iridium-192 peut Œtre uti-
lisØe ; c’est l’isotope le plus populaire en HDR depuis le radium [29]. Le spectre d’Ønergie de
l’iridium-192 couvre de 136 keV à 1,06 MeV avec une Ønergie 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 dØ�nies à la sous-section 1.3.2.

En curiethØrapie HDR, un dØtecteur utilisable in vivo devra avoir au minimum les caractØris-
tiques suivantes : un volume sensible de petite taille, une position du volume sensible connue
avec prØcision, les rØponses en dose, dØbit de dose et en Ønergie bien caractØrisØes [7, 8, 29].
Jusqu’à ce jour, plusieurs Øtudes se sont penchØes sur la mesure de dose in vivo. En e�et,
en plus des dosimŁtres à scintillation, certains ont utilisØs des dØtecteurs à diamant, diodes,
MOSFETs, TLDs ou OSLs [10, 30�38]. Par contre, ces dosimŁtres ont des caractØristiques
dØsavantageuses par rapport au dosimŁtre à scintillation, principalement l’Øquivalence à l’eau.
En e�et, le groupe de Lambert, dans son Øtude comparative, a dØmontrØ que le dØtecteur à
scintillation est le plus juste et prØcis et est capable de mesurer la dose à l’intØrieur de 3%
d’erreur dans un rayon de 1 à 10 cm, sans mŒme soustraire l’e�et de tige [39]. Comme il a
ØtØ fait en radiothØrapie externe, une matrice de dØtecteurs à scintillation a ØtØ construite
et testØe pour la mesure de dose au rectum [34, 40]. Plus rØcemment, un nouveau prototype
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de dØtecteur à scintillation a ØtØ proposØ par Therriault-Proulx et al : plusieurs scintillateurs
couplØs à une seule �bre optique collectrice [41�43]. Cette conception permet l’insertion du
dØtecteur dans un seul cathØter, qui peut Œtre ajoutØ à ceux dØdiØs au traitement ou insØrØ
dans une sonde urinaire par exemple.

1.2 Physique de la scintillation

La luminescence est un processus d’Ømission de lumiŁre qui est causØ par l’interaction d’un
rayonnement incident avec la matiŁre. La lumiŁre alors Ømise est le rØsultat de la relaxation
du matØriau prØalablement excitØ 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 matØriau, l’Ønergie absorbØe se dissipe di�Ørement à
travers le scintillateur [1, 23,44].

1.2.1 Les scintillateurs organiques

Pour les scintillateurs organiques, la luminescence est de nature molØculaire, c’est-à-dire qu’elle
dØpend de la structure Ølectronique des molØcules. Ce sont principalement les transitions entre
les Øtats d’Ønergie des molØcules organiques qui provoquent l’Ømission de lumiŁre. Cette lumi-
nescence peut se manifester par divers mØcanismes : la �uorescence, la phosphorescence et la
�uorescence di�ØrØe (Fig. 1.2) [1, 23, 44].

D’abord, la �uorescence rØsulte de la transition radiative d’un Øtat singulet S1 à l’Øtat fon-
damental S0. Sa dØcroissance � de l’ordre de la nanoseconde est la plus rapide des trois
mØcanismes. L’intensitØ lumineuse I de �uorescence est caractØrisØe par une dØcroissance ex-
ponentielle :

I = I0 e�t=� (1.1)

Ce mØcanisme de luminescence est celui qui doit Œtre maximisØ pour des applications en
temps rØel, Øtant donnØ son temps de dØcroissance rapide. Ensuite, la phosphorescence se
produit lors d’une transition d’un Øtat triplet T1 à l’Øtat fondamental S0. Il y a alors Ømission
d’une onde de plus grande longueur d’onde et une dØcroissance plus lente comparativement
à la �uorescence. Finalement, la �uorescence di�ØrØe survient lorsqu’une molØcule dans un
Øtat triplet T1 acquiert assez d’Ønergie thermique pour retourner à l’Øtat singulet S1 pour
en�n transiter à l’Øtat fondamental S0 à la maniŁre de la �uorescence. Le spectre d’Ømission
rØsultant de ce processus est le mŒme que celui de la �uorescence. Par contre, comme ce
mØcanisme implique un croisement entre les Øtats singulets et triplets avant la dØsexcitation
de �uorescence, la dØcroissance n’est pas exponentielle et est plus longue que la �uorescence
simple. En plus de ces trois processus de luminescence, il peut se produire d’autres mØcanismes
de dØsexcitation n’Ømettant pas de lumiŁre. Ce groupement de phØnomŁnes non dØsirØs est le
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quenching ou phØnomŁne d’extinction [1]. Les scintillateurs organiques ont une bonne rØponse
lumineuse, car ils sont transparents à leur propre lumiŁre. En e�et, comme la transition en
Ønergie de la �uorescence est plus petite que l’Ønergie minimale requise pour l’excitation des
molØcules, le spectre d’absorption est dØcalØ du spectre d’Ømission ; c’est le dØplacement de
Stokes.

Figure 1.2 � MØcanismes de luminescence et niveaux d’Ønergie de la structure Ølectronique dans un
scintillateur organique (tirØe de Birks, 1964 [1]).

Dans le domaine organique, ce projet fait appel exclusivement aux scintillateurs plastiques.
Les scintillateurs plastiques peuvent Œtre divisØs en 2 sous-groupes : les systŁmes binaires ou
tertiaires [1]. Les systŁmes binaires sont composØs seulement de �uor organique et de solvant
polymØrisØ, tandis que les systŁmes tertiaires ont en plus un dØcaleur de longueur d’onde (wa-
velength shifter). Le �uor organique est distribuØ dans la matrice plastique. L’Ønergie absorbØe
dans cette matrice plastique sera transferØe jusqu’à un �uor qui Ømettera alors un photon en
se relaxant. Le dØcaleur de longueur d’onde dans les systŁmes tertaires agit sur l’Ønergie de
scintillation Ømise par le �uor en l’absorbant et en la rØØmettant à plus haute longueur d’onde.
Dans ce projet, la majoritØ des scintillateurs plastiques sont des �bres scintillantes, c’est-à-dire
qu’elles agissent comme une �bre optique en transmettant la lumiŁre à travers le scintillateur
par RTI. Le coeur plastique est recouvert d’une gaine avec un indice de rØfraction lØgŁrement
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 prØcisØment, elle est caractØristique de la structure de
bande Ølectronique du cristal qui comprend une bande de valence et une bande de conduction.
La bande interdite se situe entre ces deux bandes d’Ønergies discrŁtes, c’est un Øtat oø les
Ølectrons ne peuvent se retrouver dans un cristal pur. Des impuretØs sont ajoutØs au cristal, ce
qui crØe des sites d’activation (ou centres de recombinaison) dans le rØseau cristallin, donc des
Øtats d’Ønergie possibles dans la bande interdite (Fig 1.3). Le spectre de luminescence dØpend
de la nature et de la quantitØ d’impuretØs du cristal. Lors de l’interaction avec un rayonnement
ionisant, un Ølectron de la bande de valence est excitØ vers la bande de conduction. Si l’Ølectron
atteint la bande de conduction, il y a alors crØation d’un Ølectron et d’un trou libres de migrer
dans le cristal. Si l’Ølectron est excitØ à un Øtat d’Ønergie 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 Œtre activØ par la
recombinaison d’un Ølectron et d’un trou migrant librement dans le cristal ou en capturant
un exciton. Il existe di�Ørents types de centres de recombinaison ; les centres de luminescence,
les centres de quenching et les trappes à Ølectrons. D’abord, les centres de luminescence sont
à l’origine de l’Ømission de photons visibles avec une transition vers l’Øtat fondamental. Ceci
inclut la �uorescence et la phosphorescence. Au contraire de la �uorescence qui est la transition
de base vers l’Øtat fondamental, la phosphorescence intervient lorsque’une transition vers l’Øtat
fondamental est interdite ; l’Ølectron doit alors acquØrir de l’Ønergie par excitation thermique
a�n d’atteindre un Øtat oø cette transition est permise. Ensuite, les centres de quenching
entrainent l’Ømission de photons non visibles lors de la capture de l’Ølectron. Cette Ønergie
se dissipe plutôt sous forme d’Ønergie thermique. Finalement, les trappes à Ølectron sont des
niveaux mØtastables oø les Ølectrons ou les excitons peuvent acquØrir de l’Ønergie thermique et
monter dans la bande de conduction. Il y a alors transition vers l’Øtat fondamental et Ømission
de photons non visibles.

Dans ce projet de recherche, un cristal inorganique est caractØrisØ (voir chapitre 2) et des
points quantiques colloïdaux maison sont utilisØs. Les points quantiques utilisØs sont compo-
sØs de multiples couches superposØes de CdSe, CdS, CdZnS et ZnS [46]. Contrairement aux
scintillateurs inorganiques cristallins, ce ne sont pas des centres d’impuretØs qui provoquent
l’Ømission de photons visibles, mais plutôt la relaxation spontanØe d’un exciton suite à la re-
combinaison d’une paire Ølectron-trou. Le spectre d’Ømission de �uorescence est fonction de la
taille des points quantiques ; la longueur d’onde du pic d’Ømission augmente lorsque la taille
est plus grande. Une fois la synthŁse terminØe, les points quantiques alors dispersØs dans un
solvant liquide peuvent Œtre isolØs pour se retrouver sous forme de poudre ou redistribuØs dans
une matrice solide. Pour cette Øtude, les points quantiques utilisØs sont sous forme de poudre
et Ømettent à 610 nm. La dosimØtrie à base de points quantiques est un sujet trŁs complexe et
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Figure 1.3 � Luminescence et bandes d’Ønergie dans un scintillateur inorganique dopØ (tirØe de
Birks, 1964 [1]).

est ØtudiØ plus en profondeur dans le cadre des Øtudes de doctorat de Marie-¨ve Delage. Pour
plus d’informations concernant les points quantiques employØs dans ce projet de recherche, se
rØfØrer à [46].

1.3 Calcul de la dose

La dose est dØ�nie comme l’Ønergie dØposØe par le rayonnement ionisant par unitØ de masse.
La dose s’exprime en Gray (Gy), qui Øquivaut à 1 joule par kilogramme de matØriau (J=kg)
[2]. La quantitØ d’Ønergie dØposØe par les Ølectrons dØpend en fait des interactions des photons
dans la matiŁre. Il y a trois phØnomŁnes principaux qui doivent Œtre pris en compte dans un
faisceau de photons : l’e�et photoØlectrique, la di�usion Compton et la production de paire
[2, 47].

D’abord, l’e�et photoØlectrique se produit à basse Ønergie lorsqu’un photon entre en collision
avec un Ølectron d’un atome et va lui transfØrer tout son Ønergie h�. L’Ønergie du photon
doit Œtre supØrieure à l’Ønergie de liaison Eb de l’Ølectron à l’atome pour que celui-ci soit
arrachØ et mis en mouvement avec une Ønergie cinØtique T = h� � Eb. Lorsque le processus
implique un Ølectron d’une couche infØrieure, la position vacante sera alors comblØe par un
Ølectron d’une couche supØrieure et s’en suivra l’Ømission de rayon-X caractØristique. L’e�et
photoØlectrique domine à basse Ønergie et lorsque le milieu a un haut numØro atomique (Z)
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Figure 1.4 � Dominance des interactions des photons d’Ønergie h� dans un milieu de numØro ato-
mique Z (tirØe de Attix, 1986 [2]).

avec une probabilitØ � fonction de
Z3

(h�)3 .

Ensuite, l’e�et Compton est l’interaction la plus probable aux Ønergies thØrapeutiques. Ce
phØnomŁne implique un photon qui entre en collision avec un Ølectron en lui transfØrant par-
tiellement son Ønergie h�. L’Ølectron est ainsi arrachØ et mis en mouvement, tandis que le
photon incident est di�usØ avec une Ønergie moindre h� 0. La probabilitØ d’interaction � est
indØpendante du numØro atomique, mais plutôt fonction de la densitØ Ølectronique du milieu.

Finalement, la production de paire est un processus d’absorption ayant lieu dans le champ
coulombien du noyau oø un photon disparait pour donner lieu à un Ølectron et un positon.
La probabilitØ � de ce processus est proportionelle à Z ln(h�). De plus, par conservation de
l’Ønergie, le photon initial doit avoir une Ønergie supØrieure à l’Ønergie de masse de l’Ølectron
et du positon, soit 2m0c2 = 1:022 MeV . Par consØquent, ce phØnomŁne est peu probable en
curiethØrapie HDR avec l’iridium-192.

En curiethØrapie HDR, le phØnomŁne dominant pour la majoritØ des tissus est la di�usion
Compton [29]. L’e�et photoØlectrique devient nØgligeable au delà de 100 keV, exceptØ dans
le cas oø un blindage est utilisØ [48]. Quant à la production de paire, cette interaction est
aussi nØgligeable. En fait, le spectre ØnergØtique de l’iridum-192 excØdant l’Ønergie de seuil
requise pour la production de paire reprØsente moins de 0,01% (Fig. 1.5) [3,29]. Le schØma de
dØsintØgration � de l’Ir-192 en Pt-192 est illustrØ dans la �gure 1.5. Par contre, le mode de
dØsintØgration en Os-192 par capture d’Ølectron (probabilitØ de 4,4%) est nØgligØ. En e�et, les
raies les plus probable de 205 keV et 484 keV reprØsentent seulement moins de 3% et 2,5% de
toutes les interactions respectivement [49].
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Figure 1.5 � SchØma de dØsintØgration de l’iridium-192 (tirØe de AAPM Summer School, 2005 [3]).

1.3.1 Formalisme multi-point

Le calcul de la dose du dØtecteur à scintillation multi-points est basØ sur l’hypothŁse de linØaritØ
du signal, c’est-à-dire que le signal total est la somme des signaux individuels de chacune des
composantes du systŁme [50]. En d’autres mots, cette hypothŁse considŁre qu’il n’y a pas de
rØabsorption entre les scintillateurs.

Le nombre de canaux de mesures doit Œtre Øgal à N + 1, oø N est le nombre de scintillateurs
dans le dØtecteur. Le canal supplØmentaire est dØdiØ à l’e�et de tige qui doit Œtre soustrait du
signal mesurØ. En e�et, le spectre ØnergØtique de l’iridium-192 est en quasi totalitØ au dessus
de l’Ønergie 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 �uorescence n’est pas nØgligeable en curiethØrapie
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 Øtabli 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 spØci�ques (voir section 3.2).

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

Matrice Description Taille

d DØbits de dose calculØs 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 associØs à chaque canal de mesure pour
chaque scintillateur 2�3

M Mesures brutes des trois canaux à n di�Ørentes conditions (nA) n�3

D DØbit de dose mesurØ à partir des matrices X et M, pour les n
di�Ørentes conditions (mGy/s) n�2

Dans ce mØmoire, il est question d’un dØtecteur à 2 points de mesures. Donc, a�n d’obtenir
tous les facteurs requis, il est nØcessaire d’obtenir des mesures brutes des trois canaux (notØs
B; V;R) dans N + 1 situations di�Ørentes. Dans le cas d’un dØtecteur à deux points, trois
conditions de calibrations sont nØcessaires, numØrotØes de 1 à 3. De plus, le dØbit de dose
(da; db) à ces deux points (a et b) est connu, calculØ par la mØthode TG-43 [4] prØsentØe dans
la sous-section suivante. Pour le systŁme 2-points, il faut rØsoudre le systŁme matriciel linØaire
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

#

�

2

64
mB;1 mB;2 mB;3

mV;1 mV;2 mV;3

mR;1 mR;2 mR;3

3

75 (1.2)

d = X�m; (1.3)

oø d est la matrice des dØbits de dose calculØes 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 dØtecteur 2-points.

Les facteurs de calibrations sont calculØs par la mØthode de rØgression linØaire des moindres
carrØs. Au lieu de rØsoudre exactement le systŁme d’Øquations comme le ferait le calcul matri-
ciel direct, cette mØthode cherche à minimiser la somme du carrØ des rØsidus S, oø les rØsidus
sont calculØs à partir des dØbits de dose d calculØs par TG-43 et des mesures de dØbits de dose
X � m [52] :

S(�) =
nX

i;j=1

(di;j �Xi;j �mi;j)2 (1.4)

Cette mØthode permet donc de minimiser l’erreur sur chaque point de mesure.
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Les trois conditions de calibration sont choisies telles qu’illustrØes à la �gure. 1.6 :
1) La source est placØe à 90° du scintillateur distal, donc la dose est maximale au point distal ;
2) La source est placØe à 90° du scintillateur proximal, donc la dose est maximale au point
proximal ;
3) La source est placØe loin des scintillateurs vers le photodØtecteur a�n de maximiser l’e�et
de tige.

Ces conditions de calibration permettent d’optimiser le signal Ømis par le scintillateur distal,
le scintillateur proximal et la production d’e�et de tige respectivement. A�n de minimiser
l’erreur sur la matrice de calibration, donc sur le calcul de la dose, il est prØfØrable de blinder
tout le dØtecteur sauf le point d’intØrŒt lors de la calibration. La couche de demi-attØnuation
(CDA) pour une source d’iridium-192 est de 4,8 mm [53]. La CDA est l’Øpaisseur requise d’un
matØriau donnØ pour attØnuer le faisceau de moitiØ. Dans ce cas-ci, des briques de plomb
de 8 cm d’Øpaisseur ont ØtØ utilisØes, ce qui Øquivaut à plus de 16 CDA. Donc, le faisceau
rØsultant n’est plus que 0,001% du faiceau initial. De plus, comme les mesures de calibration
sont e�ectuØes dans l’air, un facteur de conversion air/eau devra Œtre appliquØ.

Figure 1.6 � Conditions de calibrations.

Calcul de la dose � Lorsque la matrice de calibration X est dØterminØe, le dØbit de dose
en un point est facilement calculable par :

D = X�M; (1.5)

oø M reprØsente la matrice des mesures brutes pour une condition distincte pour les trois
canaux, de taille 3�1. La matrice D est dØsormais le dØbit de dose à chaque point.

Dans le cas oø les mesures de dose sont e�ectuØes dans des conditions di�Ørentes de la mesure
de la matrice de calibration, il devra y avoir normalisation des mesures. Par exemple, si la
matrice de calibration est calculØe dans l’air et que les mesures de dose sont dans un milieu
Øquivalent à l’eau, on normalisera alors avec un point de mesure dont le dØbit de dose est
connu avec prØcision.
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La di�Ørence de dose est calculØe en comparaison avec le TG-43 :

Erreur(%) =
Dmesure �DTG�43

DTG�43
� 100% (1.6)

1.3.2 MØthode de calcul TG-43

L’Association amØricaine de physique mØdicale (AAPM) a publiØ en 1995 un protocole de
calcul de la dose introduisant un formalisme, maintenant reconnu comme Øtant la norme en
curiethØrapie [4, 48, 54]. Jusqu’à ce jour, le calcul de la dose considŁre le milieu homogŁne et
composØ uniquement d’eau. Pour une source d’iridium-192, cette approximation est nØgligeable
sur l’erreur de dose à l’intØrieur d’un rayon de 10 cm [55, 56]. ConsidØrant une source ligne
bidimensionnelle (Fig. 1.7), le dØbit de dose _D au point d’intØrŒt (r; �) est calculØ par :

_D(r; �) = SK � � �
GL(r; �)
GL(r0; �0)

� gL(r) � F (r; �) (1.7)

Figure 1.7 � GØomØtrie du formalisme TG-43 (tirØe de Nath et al., 1995 [4]).

D’abord, le kerma est un accronyme anglais pour Kinetic Energy Released per unit Mass ; c’est
l’Ønergie cinØtique transfØrØe des particules chargØes dans un volume d’intØrŒt [2]. La puissance
du kerma dans l’air SK (cGy � cm2=h) est donc dØ�nie comme le produit du dØbit de kerma
dans l’air et la distance à la source au carrØ. Cette donnØe est mesurØe lors de la calibration
de la source et sa dØcroissance est calculØe par le logiciel en temps rØel.

La constante de dØbit de dose � est propre à la source et re�Łte le type de source, la construc-
tion et l’encapsulation. Cette valeur est dØcrite comme le dØbit de dose à 1 cm dans le plan
transverse dans l’eau, normalisØ à la valeur de la puissance du kerma dans l’air. Cette constante
a des unitØs cm�2.
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Comme les sources utilisØes en curiethØrapie ont une forme cylindrique, une simple rŁgle du
carrØ inverse ne peut Œtre appliquØe. C’est la fonction gØomØtrique G(r; �) qui tient compte de
la dØcroissance de la �uence et de la gØomØtrie de la source, mais sans considØrer l’attØnuation
et la di�usion. Cette fonction est calculØe par :

GL(r; �) =

0

BBB@

�
L � r � sin �

(� 6= 0))

1
r2 � L2=4

(� = 0)

(1.8)

oø � est l’angle soutendu par les extrØmitØs de la source de longueur L.

En complØment à la fonction gØomØtrique, la di�usion et l’attØnuation sont prises en compte
par les fonctions radiale et anisotropique. La fonction radiale gL(r) tient compte de la dØ-
pendance radiale dans le plan transverse, tandis que la variation de la dose par rapport au
plan transverse (� = �=2) est dØcrite par la fonction anisotropique F (r; �). Ces fonctions sont
dØ�nies comme :

gL(r) =
_D(r; �0)
_D(r0; �0)

GL(r0; �0)
GL(r; �0)

; (1.9)

F (r; �) =
_D(r; �)
_D(r; �0)

GL(r; �0)
GL(r; �)

: (1.10)

Pour une source d’iridium-192 Flexisource, les valeurs gL(r) et F (r; �) sont prØalablement
calculØes par Monte Carlo et tabulØes dans l’article de Granero et al. [57].

Pour calculer la dose reçue en un point, il su�t d’additionner les contributions de dØbits de
dose de chacune des positions de source en multipliant par leur temps d’arrŒt respectifs.

De plus, la dØcroissance de la source durant le traitement est nØgligØe. En e�et, 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 considØrØe dans un milieu
di�usant homogŁne et in�ni qui peut Œtre approximØ par une sphŁre 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 excØder 10 cm [48].

1.4 PrØsentation du projet de recherche

1.4.1 Mise en contexte

Comme mentionnØ prØcØdemment, la principale problØmatique des dØtecteurs à scintillation
à �bre optique plastique est l’impossibilitØ de calculer la dose en plus d’un point à la fois.
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En e�et, chaque scintillateur correspond à seulement un point de mesure de dose. La solution
proposØe par Therriault-Proulx et al. est de coupler plusieurs scintillateurs au bout de la mŒme
�bre optique collectrice pour ainsi mesurer la dose à de multiples points simultanØment.[41]
Les prototypes de dØtecteurs multi-points dØjà ØlaborØs utilisent un spectromŁtre comme pho-
todØtecteur, permettant ainsi de rØcolter le signal de plusieurs scintillateurs en une mesure. Par
contre, cela implique que le signal doit Œtre intØgrØ sur quelques secondes, donc la rØsolution
temporelle de la lecture est à amØliorer. A�n de mesurer la dose avec une meilleure prØcision
temporelle, le photodØtecteur doit avoir une haute sensibilitØ. Le dØ� est donc d’Ølaborer un
systŁme de photodØtection capable de discriminer les signaux provenant des divers points de
dose avec su�sament de sensibilitØ pour une application en curiethØrapie HDR.

1.4.2 Objectifs

Dans un premier temps, la chaine optique d’un systŁme à un point et à deux points est
caractØrisØe. Cela permet d’Øtablir les composantes optimales d’un dØtecteur 2-points (chapitre
2). Ensuite, un systŁme de photodØtecteurs composØ de trois PMTs est caractØrisØ dans le cadre
d’applications en curiethØrapie HDR utilisant la source d’iridium-192. Ce systŁme est dØcrit
en dØtails dans le chapitre 3. À partir de ces deux Øtudes prØcØdentes, deux dØtecteurs 2-points
sont contruits et testØs avec le systŁme de photodØtecteurs dans le but de calculer la dose et
le dØbit de dose en plusieurs points lors d’un traitement typique de curiethØrapie HDR.
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Chapitre 2

CaractØrisation spectrale d’un
dØtecteur à 2-points

Ce chapitre prØsente la premiŁre partie du projet qui consiste à caractØriser la chaine op-
tique d’un dØtecteur à 2-points dans le but d’en sØlectionner les composantes optimales. Les
composantes choisies seront ensuite testØes avec le systŁme de photodØtecteur dØcrit dans le
chapitre 3.

2.1 MatØriel et mØthode

Un dØtecteur a ØtØ assemblØ avec une extrØmitØ interchangeable de composantes radiosen-
sibles. Plus de trente combinaisons de 2 points ont ØtØ construites et testØes au bout de la
mŒme �bre optique collectrice. Les composantes scintillantes de 3 mm (� 0,3 mm) de longueur
sont sØparØes de 2 cm et sont couplØes mØcaniquement entre eux et à la �bre optique de 15 m
(ESKA GH-4001). Le dØtecteur fait 1 mm de diamŁtre et est protØgØ de la lumiŁre ambiante
par une gaine noire opaque de polyØthylŁne. La position des scintillateurs est dØcrite par rap-
port au photodØtecteur, comme illustrØ dans la �gure 1.1, c’est-à-dire que le scintillateur distal
est le plus distant du photodØtecteur, tandis que le scintillateur proximal en est le plus prŁs.
Le signal lumineux provenant des scintillateurs et transportØ par la �bre optique est lu par
un spectromŁtre (Shamrock, Andor et QE65Pro, Ocean Optics). Pour toutes les combinaisons
possibles, un spectre d’Ømission total est obtenu en irradiant les deux scintillateurs simultanØ-
ment, recevant ainsi la mŒme dose. Aussi, chaque scintillateur est irradiØ individuellement en
blindant le deuxiŁme point a�n d’acquØrir les spectres individuels distal et proximal. Dans ce
chapitre, toutes les mesures ont ØtØ e�ectuØes avec un appareil d’orthovoltage (Philips RT-250
et Xshtral 200) à 125 kVp pour Øviter une contamination Cerenkov du signal. De plus, la �bre
optique est toujours gardØe connectØe par connecteur SMA au photodØtecteur pour une plus
grande stabilitØ des mesures.
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Figure 2.1 � Scintillateurs a) organiques plastiques et b) inorganiques utilisØs.

2.1.1 Les scintillateurs

Les combinaisons testØes comprennent quatre di�Ørents scintillateurs plastiques (BCF-10,
BCF-12, BCF-60 et BC-430, tous fabriquØs par Saint-Gobain Crystals) et deux scintillateurs
inorganiques (des points quantiques colloïdaux maison de CdSe et un cristal ZnSe(Te) fabriquØ
par Moltech). Les scintillateurs BCF-10, BCF-12 et BCF-60 sont des �bres plastiques scin-
tillantes, c’est-à-dire qu’ils sont recouverts d’une gaine de plastique d’indice de rØfraction plus
faible que le coeur de scintillateur de telle façon à imiter la �bre optique et ainsi maximiser
le transport de lumiŁre [59]. L’autre scintillateur plastique BC-430 a ØtØ coupØ en cylindres
de 1 mm de diamŁtre à partir d’une plaque scintillante. Dans le cas des scintillateurs inorga-
niques, les points quantiques utilisØs (cQDs) sont synthØtisØs par le groupe de Claudine Allen
à l’UniversitØ Laval et sont caractØrisØs dans le cadre du projet de doctorat de Marie-¨ve
Delage [46]. Les cQDs ont un spectre d’Ømission Øtroit autour de 660 nm et sont sous forme
de poudre. Le scintillateur ZnSe(Te), quant à lui, est un semi-conducteur dopØ de 0,5% de
tellure lui confØrant ses propriØtØs scintillantes. Comme ce scintillateur est peu utilisØ dans le
domaine mØdical, la caractØrisation du ZnSe(Te) dans di�Ørentes conditions dosimØtriques est
nØcessaire et est dØcrite dans la section 2.1.2.

Tout d’abord, il a ØtØ validØ que les multiples dØconnexions et reconnexions de la partie scin-
tillante à la �bre optique n’a�ectent pas les mesures. En fait, la forme des spectres d’Ømission
est inchangØe et l’intensitØ varie de moins de 1%, ce qui con�rme la stabilitØ des mesures et
valide ainsi la mØthode utilisØe dans ce chapitre (Fig. 2.2).

Dans le but de servir de spectre de rØfØrence, le spectre d’Ømission individuel de chacun des
scintillateurs a ØtØ mesurØ (Fig. 2.3). Les spectres sont normalisØs à l’aire sous la courbe, car ils
seront utilisØs pour quanti�er les changements spectraux lorsque les scintillateurs sont couplØs
en pairs (voir chapitre 2.2). De plus, la rØponse spectrale du spectromŁtre en fonction de la
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Figure 2.2 � Spectres d’Ømission normalisØs du BCF-60 aprŁs plusieurs dØconnexions et reconnexions
de la partie scintillante.

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

L’intensitØ des scintillateurs plastiques a ensuite ØtØ mesurØe ; le BCF-60 Øtant le plus lumineux
et le BC-430 avec la plus faible intensitØ par millimŁtre (Fig. 2.4). Ces mesures sont normali-
sØes à la longueur de chaque scintillateur respectivement. Comme ces rØsultats semblent aller
à l’encontre des conclusions d’une Øtude prØcØdente sur la luminositØ des scintillateurs plas-
tiques [19], ces mesures ont ØtØ revalidØes expØrimentalement. En e�et, Archambault et al.
ont mesurØ une intensitØ lumineuse plus faible pour le scintillateur BCF-60 relativement aux
scintillateurs BCF-10 et BCF-12. Il est à noter que la mØthode de normalisation n’est pas la
mŒme ; Archambault et al. comparent le nombre total de comptes normalisØs à l’aire sous la
courbe, tandis que la �gure 2.4 compare seulement l’intensitØ normalisØe à la longueur des
scintillateurs. De plus, la plage spectrale est limitØe dans le cas de l’Øtude prØcØdente. MalgrØ
tout, ces di�Ørences pourraient s’expliquer en partie par l’incertitude sur la longueur du scin-
tillateur ainsi que l’incertitude de prØparation (polissage, assemblage, etc.).

Ensuite, utilisant un spectrophotomŁtre (Cary-500, Agilent), l’attØnuation à mŒme les scin-
tillateurs a ØtØ mesurØe 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 Œtre estimØe à l’intervalle de
longueur d’onde oø la transmission est nulle. Ce rØsultat est nØcessaire pour la sØlection du
scintillateur distal a�n d’Øviter la perte d’information provenant de ce point. Les scintillateurs
plastiques attØnuent environ 15 fois plus à 400 nm qu’à 500 nm. De ce fait, a�n d’optimiser le
signal provenant du scintillateur distal, celui-ci devrait avoir un spectre d’Ømission supØrieur
à 450 nm. Les scintillateurs satisfaisant ce critŁre sont les scintillateurs inorganiques et les

17



Figure 2.3 � Spectres d’Ømission des scintillateurs plastiques et inorganiques à 120 kVp, normalisØs
à l’aire sous la courbe.

Figure 2.4 � Spectres d’Ømission des scintillateurs plastiques normalisØs à 1 mm de scintillateur.
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Figure 2.5 � Transmission de la lumiŁre 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 ØtØ
retenu, en raison d’une grande variabilitØ spectrale qui semble dØpendre du polissage et de la
prØparation.

2.1.2 CaractØrisation du ZnSe(Te)

Le principal intØrŒt du ZnSe(Te) est son spectre d’Ømission principalement dans le rouge, de
550 à 800 nm, qui se distingue en longueur d’onde des spectres d’Ømission des scintillateurs
plastiques utilisØs dans ce projet de recherche (Fig. 2.3). Son spectre est caractØrisØ par une
dØcroissance rapide (3-5 �s) à 610 nm, une dØcroissance lente (30-50 �s) à 655 nm et une
trappe à Ølectron à 775 nm causØe par les impuretØs de tellure à haute Ønergie. Ayant une
densitØ de 5,42 g/cm3 et un numØro atomique e�ectif (Z ) de 33, ce cristal n’est pas Øqui-
valent à l’eau, comme le sont les scintillateurs plastiques. Cela a le dØsavantge de crØer une
hØtØrogØnØitØ pouvant perturber la dose absorbØe autour du scintillateur. Étant donnØ que
seulement quelques millimŁtres cube sont utilisØs dans un dØtecteur, cette propriØtØ peut de-
venir un avantage ; il est possible de dØterminer avec prØcision la position du scintillateur dans
le dØtecteur par imagerie kV (Fig 2.6), ce qui est d’autant plus avantageux lors d’application
en curiethØrapie oø le gradient de dose est trŁs ØlevØ. Par ailleurs, ce scintillateur promet un
haut rendement lumineux jusqu’à 80 000 photons/MeV, ce qui reprØsente une rØponse environ
10 fois plus ØlevØe que les scintillateurs plastiques [60]. En fait, l’Øtude des coe�cients d’attØ-
nuation massiques et des pouvoirs d’arrŒts dØmontre que ce scintillateur a une rØponse 10 fois
plus ØlevØe que l’eau aux Ønergies kV, car l’e�et photoØlectrique est dominant dans cette plage
d’Ønergie (Fig. 2.7). Par contre, le coe�cient d’attØnuation massique est semblable à l’eau aux
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Figure 2.6 � Imagerie kV du dØtecteur avec 3 mm de ZnSe(Te) (en blanc) dans sa gaine de poly-
ØthylŁne.

Figure 2.7 � Pouvoir d’arrŒt (a) et coe�cient d’attØnuation massique (b).

Ønergies supØrieures à 300 keV [61].

La caractØrisation de ce scintillateur est rØalisØe à partir de faisceaux de di�Ørentes Ønergies
utilisant un appareil d’orthovoltage (120-220 kVp), une source d’iridium-192 (380 keV) et un
accØlØrateur linØaire en photons (6-23 MV) ainsi qu’en Ølectrons (6-18 MeV). La dØpendance
angulaire est ØvaluØe de mŒme que la dØpendance en Ønergie, en dose et en dØbit de dose. Dans
tous les cas, les mesures ont ØtØ e�ectuØes aprŁs stabilisation du cristal.

DØpendance angulaire � La dØpendance angulaire spectrale et en intensitØ a ØtØ ØvaluØe
pour un scintillateur de 3 mm de longueur. Comme le scintillateur est cylindrique, seulement
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Figure 2.8 � Spectres d’Ømission du ZnSe(Te) pour di�Ørents angles selon l’axe longitudinal.

la dØpendance selon l’axe longitudinal a ØtØ ØtudiØe. D’abord, les spectres d’Ømission ont ØtØ
mesurØs à 120 kVp pour di�Ørents angles d’incidences du faisceau selon l’axe longitudinal du
scintillateur (Fig 2.8). Les spectres normalisØs à l’aire sous la courbe dØmontrent qu’il n’y a
pas de changement au niveau de la forme des spectres d’Ømission, donc pas de dØpendance
angulaire spectrale. De plus, l’Øtude de dØpendance angulaire en intensitØ a ØtØ mesurØe à la
mŒme Ønergie de faisceau (Fig. 2.9). Le signal a ØtØ mesurØ avec un tube photomultiplicateur
(H10721, Hamamatsu) et un ØlectromŁtre (SuperMAX, Standard Imaging) pour les mesures
de dØpendance angulaire en intensitØ ainsi que pour l’Øvaluation de la dØpendance en dose et
dØbit de dose. Le tension de gain appliquØe est telle que le gain total est de 5 � 103 a�n de
lire des courants de l’ordre du nanoampŁre (mode de lecture High Range). Les mesures ont
ØtØ rØpØtØes à trois reprises et dØmontrent la mŒme tendance ; le signal augmente avec l’angle
d’incidence du faisceau. La variation de l’intensitØ du signal est constante pour les angles de
0 et 30° de mŒme que pour les angles de 60 et 90°. Cette augmentation de signal à plus grand
angle est expliquØe par la plus grande proportion de photons incidents se dirigeant vers le
photodØtecteur à 90° en comparaison à 0°. En e�et, comme ce scintillateur n’est pas recouvert
d’une gaine optimisant la rØ�exion totale interne, les photons incidents à 90° ont une proba-
bilitØ plus grande de se rendre au photodØtecteur.

DØpendance en Ønergie� La dØpendance spectrale en Ønergie a ØtØ mesurØe pour di�Ørents
faisceaux de photons et d’Ølectrons. La �gure 2.10 montre les spectres d’Ømission normalisØs
par l’aire sous la courbe a�n de mettre en relief les di�Ørences spectrales. Aux Ønergies MV, une
composante s’ajoute à 690 nm et est plus prononcØe lorsque l’Ønergie moyenne des particules
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Figure 2.9 � IntensitØ du signal du ZnSe(Te) pour di�Ørents angles selon l’axe longitudinal.

Figure 2.10 � Spectres d’Ømission du ZnSe(Te) pour di�Ørentes Ønergies de faisceau.

augmente. Aussi, la trappe à Ølectrons à 775 nm augmente en proportion avec l’augmentation
de l’Ønergie des Ølectrons secondaires. Il serait possible de s’a�ranchir de cette dØpendance
spectrale en ajoutant un �ltre ayant un spectre de transmission en deçà de 690 nm.

DØpendance en dose � Le signal a ØtØ mesurØ pour di�Ørents temps d’exposition à la
mŒme Ønergie de faisceau. Pour une Ønergie donnØe, le scintillateur dØmontre une linØaritØ
entre le signal et la dose reçue avec un coe�cient de corrØlation R2 > 0; 996 pour tous les
faisceaux testØs (Fig. 2.11). De plus, le scintillateur a une rØponse plus ØlevØe à basse Ønergie
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Figure 2.11 � DØpendance en dose.

Figure 2.12 � DØpendance en dØbit de dose.

tel qu’attendu de par les coe�cients d’attØnuation massiques.

DØpendance en dØbit de dose � Ensuite, le signal a ØtØ mesurØ à di�Ørentes distances
a�n de faire varier le dØbit de dose pour tous les faisceaux mentionnØs (Fig. 2.12). Pour les
faisceaux de haute Ønergie, il ne semble pas y avoir de dØpendance notable. Par contre, aux
Ønergies kV, la rØponse du scintillateur tend à se stabiliser à plus haut dØbit de dose, suivant
une fonction de puissance avec un coe�cient de corrØlation R2 > 0; 996. Par ailleurs, la dØpen-
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dance est inverse pour les faisceaux d’orthovoltage, oø la rØponse du scintillateur augmente
avec le dØbit de dose, contrairement à la source d’iridium-192.

Temps de stabilisation � Lorsque le signal est lu avec un PMT et un ØlectromŁtre, le
courant mesurØ se stabilise habituellement en quelques secondes. Par contre, un intervalle
de temps considØrable a ØtØ observØ avant la stabilisation avec ce scintillateur, et de plus
en plus important lorsque le dØbit de dose diminue (Fig. 2.13). C’est pourquoi le temps de
stabilisation a ØtØ mesurØ à di�Ørentes Ønergies (Fig. 2.14). Pour s’assurer que ce comportement
ne provient pas du faisceau ou de l’appareil lui-mŒme, ces mesures ont aussi ØtØ e�ectuØes avec
une source d’iridium-192, oø le �ux de photons est considØrØ constant. À haute Ønergie, le
scintillateur prend en moyenne 15 secondes avant de se stabiliser, indØpendamment du dØbit
de dose. Par contre, aux Ønergies kV, le signal prend jusqu’à 2 minutes pour se stabiliser
lorsque le dØbit est sous 1 mGy/s. Tout comme à plus haute Ønergie, le temps de stabilisation
tend à devenir constant à plus haut dØbit de dose suivant une fonction rationnelle. Pour
s’assurer que ce phØnomŁne ne provient pas de la lecture du PMT et de l’ØlectromŁtre, les
mŒmes mesures ont Øgalement ØtØ faites avec un scintillateur plastique BCF-60 (Fig. 2.15).
De la mŒme façon que le ZnSe(Te), la mesure avec le scintillateur plastique BCF-60 tend à
se stabiliser plus lentement à de faibles dØbits de dose. Par contre, les temps de stabilisation
sont moins importants et c’est pourquoi ce phØnomŁne n’a pas ØtØ rapportØ dans le cas des
scintillateurs plastiques. En comparaison, à 0,1 mGy/s, un temps de 16 secondes est mesurØ
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 consØquent, le ZnSe(Te)
se comporte comme le scintillateur plastique aux dØbits de dose plus ØlevØs que 4 mGy/s. Une
des hypothŁses pouvant expliquer ce phØnomŁne est la contribution des composantes spectrales
en di�ØrØ, particuliŁrement la trappe à Ølectron à 775 nm qui pourrait Œtre plus lente. Cela
peut Œtre vØri�Ø en mesurant le spectre d’Ømission du scintillateur à une frØquence ØlevØe et
à di�Ørents dØbits de dose. Par contre, les composantes à 610, 655 et 775 nm augmentent
en proportion Øquivalentes dans le temps peu importe le dØbit de dose, in�rmant ainsi cette
hypothŁse.

Dans une Øtude prØcØdente, un temps de stabilisation d’environ 5 secondes a ØtØ observØ pour
un photodØtecteur de nano-pointes de ZnSe(Te) [62]. Dans ce cas, le cristal Øtait soumis à
un voltage de 5 V. En fait, comme la dØcroissance du scintillateur est lente, il se crØe une
saturation dans la dØsexcitation des Ølectrons-trous [63]. Un phØnomŁne connexe est dØmontrØ
pour une mince couche de CdTe lorsque la polaritØ appliquØe sur le cristal est inversØe [64].
Donc, le fait d’ajouter une polaritØ au cristal permet d’augmenter le nombre de dØsexcitation
possible et ainsi rØduire le temps de stabilisation. Cette analyse permet de soulever une hy-
pothŁse du comportement de ce scintillateur en fonction du dØbit de dose ; lorsque le dØbit
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Figure 2.13 � Signal mesurØ par le PMT et l’ØlectromŁtre au dØbit de dose minimal et maximal à
120 kVp (axe arbitraire).

Figure 2.14 � Temps de stabilisation du signal à di�Ørentes Ønergies de faisceau.

de dose augmente, le nombre de paires Ølectron-trou migrant dans le cristal augmente aussi.
Cette hypothŁse reste toutefois à Œtre expØrimentØe pour le ZnSe(Te).

Longueur du scintillateur � Le signal a ØtØ mesurØ pour un scintillateur ZnSe(Te) de
longueurs entre 0,5 et 2 mm. Les rØsultats dØmontrent que ce scintillateur n’est pas transparent
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Figure 2.15 � Temps de stabilisation du scintillateur inorganique ZnSe(Te) et du scintillateur plas-
tique BCF-60 à 120 kVp.

Figure 2.16 � Mesures de signal provenant de scintillateur inorganique ZnSe(Te) de di�Ørentes
longueurs à 120 kVp.
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Figure 2.17 � Mesures de temps de stabilisation provenant de scintillateur inorganique ZnSe(Te) de
di�Ørentes longueurs à 120 kVp.

à sa propre lumiŁre et seulement les 0,5 mm du côtØ proximal contribuent au signal Ømis. En
e�et, le courant mesurØ est semblable pour des scintillateurs de 0,5 et 2 mm (Fig. 2.16). La
di�Ørence jusqu’à 5% entre les deux mesures est attribuable à la variabilitØ des extrØmitØs du
scintillateur qui ne sont pas polies à cause de la fragilitØ du matØriau. De plus, il a ØtØ dØmontrØ
que la longueur du scintillateur n’a�ecte pas le comportement du temps de stabilisation à
di�Ørents dØbits de dose tel que dØcrit prØcØdemment (Fig. 2.17).

Finalement, le comportement de ce scintillateur, principalement à bas dØbit de dose, demeure
incompris. Il reste donc encore des mystŁres à Ølucider avant de pouvoir l’inclure dans un
prototype de dØtecteur multi-points.

2.2 Combinaisons à 2-points

Les spectres d’Ømission individuels et totaux ont ØtØ mesurØs pour toutes les combinaisons de
2-points et sont prØsentØs dans cette section. Au �nal, trois di�Ørentes combinaisons optimales
seront prØsentØes.

2.2.1 Spectres individuels

Dans un premier temps, les combinaisons comprenant seulement les scintillateurs plastiques
ont ØtØ ØtudiØes. Les scintillateurs de 3 mm sont sØparØs par 2 cm de �bre optique claire. Les
spectres individuels sont mesurØs en blindant tout le dØtecteur sauf le scintillateur d’intØrŒt.
Ces spectres individuels des scintillateurs plastiques dØmontrent 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 �gure 2.18a,b). MŒme s’il y a faible excitation
du scintillateur proximal, cela n’occasionne pas de consØquence majeure sur le calcul de dose
des deux points ; l’essentiel est que les spectres d’Ømission des deux points soient di�Ørents et
stables dans le temps.

Ensuite, les combinaisons des scintillateurs inorganiques couplØs aux scintillateurs plastiques
ont ØtØ ØtudiØes. D’abord, les situations oø les cQDs ou le ZnSe(Te) sont placØs en position
proximale sont illustrØes dans la �gure 2.19. Le signal du point distal est perdu, c’est-à-dire qu’il
est complŁtement absorbØ par le scintillateur proximal qui rØ-Ømet ce signal dans son propre
spectre d’Ømission. En fait, le spectre d’absorption de ces deux scintillateurs inorganiques est
dans la mŒme plage de longueur d’onde que le spectre d’Ømission des scintillateurs plastiques.
Donc, les situations oø les cQDs et le ZnSe(Te) sont en position proximale sont à exclure.

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

Figure 2.20 � Spectres d’Ømission individuels à 120 kVp des scintillateurs plastiques en position
proximale couplØs aux scintillateur inorganiques en position distale.
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Figure 2.21 � Spectre de transmission du �ltre HT-022 [5].

Figure 2.22 � Spectres d’Ømission individuels à 120 kVp des scintillateurs plastiques en position
proximale couplØs au scintillateur ZnSe(Te) en position distale et l’ajout du �ltre 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 ØlevØ, les photons provenant du point
proximal ne se dirigeant pas vers le photodØtecteur ne sont pas à nØgliger. C’est pourquoi un
�ltre a ØtØ ajoutØ du côtØ proximal du scintillateur ZnSe(Te) (HT-022, LEE Filters) [5]. Ce
�ltre 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’a�ranchir de ces interactions et ainsi augmenter le signal du point proximal (Fig. 2.22).
MalgrØ tout, ce scintillateur est dØpendant de l’Ønergie du faisceau. Pour rØgler partiellement
ce problŁme, un �ltre coupant les longueurs d’onde au-delà de 690 nm devrait Œtre utilisØ. Par
contre, ce type de �ltre pour d’aussi hautes plages de longueur d’onde est formØ de plusieurs
couches succØsives de matØriaux diØlectriques qui doivent Œtre appliquØes par chau�age à plus
de 150°C. À cause de la tempØrature ØlevØe du chau�age, ce �ltre ne peut Œtre apposØ directe-
ment sur la �bre optique plastique, dont la tempØrature maximale avant la dØtØrioration des
propriØtØs physiques et optiques est de 85°C [65], ni directement sur le scintillateur ZnSe(Te)
qui est fragile aux manipulations. Une �bre en silice pourrait Œtre utilisØe, mais une interface
serait ajoutØ à la chaine optique dans ce cas.

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

Le tableau 2.1 regroupe toutes les combinaisons de 2-points testØes lors de cette Øtude. Le
critŁre choisi pour Øvaluer les bonnes combinaisons des mauvaises est basØe seulement sur les
mesures des spectres individuels et d’attØnuation prØsentØs dans cette sous-section. A�n de
dØterminer les combinaisons optimales, les mesures de proportion de signal devront Œtre prises
en compte et sont prØsentØes dans la sous-section suivante.

Table 2.1 � Combinaisons de 2-points testØes.

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-testØe
3 : Bonnes combinaisons
7 : Mauvaises combinaisons
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2.2.2 Proportion de signal

Pour toutes les mesures de spectre d’Ømission total, c’est-à-dire lorsque les deux points sont
irradiØs simultanØment, la proportion de signal provenant de chacun des scintillateurs est
calculØe par l’aire sous la courbe. Les tableaux 2.2 et 2.3 prØsentent les cas de 2-points composØs
de scintillateurs plastiques seulement, puis de scintillateurs inorganiques en position distale
respectivement.

Tel que dØmontrØ dans la section prØcØdente avec les mesures d’attØnuation, le choix du scin-
tillateur distal dans les combinaisons de scintillateurs plastiques seulement devient le BCF-60.
Le tableau 2.2 dØmontre que la proportion du signal est plus ØquilibrØe lorsqu’il est couplØ avec
le BCF-10 ; le signal à 530 nm reprØsente 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 dØmontre
que la combinaison avec le scintillateur plastique BCF-10 est optimale. En fait, le signal du
BCF-10 reprØsente 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 Con�gurations optimales

Pour la chaine optique du dØtecteur, les composantes ayant un spectre d’Ømission de plus
hautes longueurs d’onde doivent Œtre en position distale. Cela Øvite la rØabsorption du signal
et optimise ainsi la transmission de signal. En e�et, à cause du dØcalage de Stokes, le spectre
d’absorbtion est toujours infØrieur en longueur d’onde que le spectre d’Ømission.

De plus, les rØsultats prØcØdents ont permis de dØterminer trois con�gurations 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 en�n la combinaison ZnSe(Te) distal et BCF-12 proximal
(3). Par contre, pour la suite du projet, la combinaison # 3 ne sera pas explorØe plus en dØtails
à cause des dØpendances du ZnSe(Te) exposØes dans le prØsent chapitre. En e�et, cette combi-
naison requiert une recherche plus approfondie a�n de comprendre les phØnomŁnes physiques
d’absorption de la dose à l’intØrieur 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 �ltre 98.2\1.8 94.5\5.5 96.6\3.4 -
ZnSe(Te) avec �ltre 8.0\92.0 25.9\74.1 24.0\76.0 -
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Figure 2.23 � Spectres d’Ømission 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

CaractØrisation du systŁme
multi-PMTs

Ce chapitre expose la seconde partie du projet qui consiste en la caractØrisation du systŁme de
photodØtecteur pour des applications multi-points. Les composantes scintillantes du dØtecteur
ont ØtØ prØalablement choisies et prØsentØes au chapitre 2. Les limites du calcul de dose pour
ces dØtecteurs sont ensuite testØes.

3.1 Description du systŁme multi-PMTs

Le systŁme de photodØtecteur utilisable dans un dØtecteur multi-points doit avoir la capacitØ de
lire plusieurs plages de longueurs d’onde (canaux) simultanØment avec une grande stabilitØ. De
plus, le photodØtecteur choisi doit avoir une grande sensibilitØ, car le signal reçu dans chacun
des canaux n’est qu’une fraction du signal total Ømis par les scintillateurs. PrØcØdemment, une
camØra EMCCD couplØe à une con�guration de �ltres optiques a ØtØ utilisØe avec un dØtecteur
à 2-points [41] et un prototype de dØtecteur à 3-points utilisant un spectromŁtre a ØtØ testØ
[41, 43]. Cependant, ces prototypes de photodØtecteur proposØs doivent intØgrer le signal sur
un certain intervalle de temps pour obtenir un signal su�samment ØlevØ. Dans le cadre de ce
projet, le systŁme de photodØtecteur est composØ de tubes photomultiplicateurs (PMTs) qui
o�rent une rØponse rapide et une meilleure sensibilitØ.

Ce systŁme de photodØtecteur multi-points peut Œtre dØcomposØ en trois sections : une portion
optique sØparant le signal lumineux en plusieurs canaux, les PMTs eux-mŒmes qui convertissent
les photons en Ølectrons pour chacun des canaux, et une composante de lecture et d’analyse du
signal Ølectrique (Fig 3.1). Comme l’e�et de tige doit Œtre soustrait du signal total, un canal
lui sera dØdiØ. Pour un dØtecteur 2-points, un minimum de trois canaux est donc requis.
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Figure 3.1 � SchØma (a) et photo (b) du systŁme de photodØtecteur à 3 canaux.

D’abord, deux miroirs dichroïques (A10034-03, A10034-05 ; Hamamatsu) sont placØs à l’ex-
trØmitØ proximale de la chaine optique a�n de sØparer le signal en trois canaux de mesure. De
plus, un �ltre optique (A10033-71, Hamamatsu) est ajoutØ à la suite d’un de ces miroirs, tout
juste avant l’entrØe du PMT, de maniŁre à mieux dØ�nir la plage de longueurs d’onde mesurØe
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 ØtØ choisies par optimisation dans le cadre du projet de maîtrise de
CØdric LalibertØ-Houdeville (MSc UniversitØ Laval, 2016). En fait, les e�cacitØs en longueur
d’ondes de toutes les possibilitØs de miroirs dichroïques, �ltres ou PMTs du fabricant sont
connues. L’objectif est donc d’obtenir une e�cacitØ totale des composantes en fonction des
longueurs d’onde correspondant avec la rØponse spectrale du dØtecteur mesurØe au chapitre 2.

En deuxiŁme lieu, le signal lumineux est converti en signal Ølectrique par les PMTs. Ces mo-
dules de PMTs incluent un tube photomultiplicateur à boîtier mØtallique, 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 � E�cacitØ des trois canaux de mesures.

chaque dynode [66]. En fait, à l’intØrieur d’un PMT, chaque photon atteignant la photoca-
thode produit un Ølectron selon son e�cacitØ quantique intrinsŁque. Cet Ølectron va ensuite
frapper les dynodes en cascade crØant plusieurs Ølectrons secondaires sur son passage [23,44].
Les Ølectrons sont accØlØrØs par la di�Ørence de potentiel entre la cathode et l’anode. Cela
provoque la multiplication des Ølectrons. Par consØquent, le signal sera ampli�Ø d’un facteur
allant jusqu’à 106 selon la tension de gain appliquØe (0,5 - 1,1 V). Les PMTs utilisØs sont
les modŁles de Hamamatsu H10722-210 pour les deux premiers canaux et H10722-21 pour le
troisiŁme canal [66]. Ces modules requiŁrent une alimentation de � 5 V. La sortie maximale
possible est de 4 V pour une rØsistance de 10 k
.

Finalement, le signal Ølectrique est lu par une carte d’acquisition ou un ØlectromŁtre. La carte
d’acquisition utilisØe DAQPad-6015 de National Instruments possŁde 2 sorties et 16 entrØes
analogiques de 16 bits. La lecture est possible entre � 0,05 et � 10 V [67]. L’analyse du
signal est ensuite e�ectuØe avec LabVIEW de National Instruments. La sensibilitØ de mesure
de cette carte d’acquisition a ØtØ jugØe insu�sante à de faibles dØbits de dose, les mesures de
signal Ølectrique ont donc aussi ØtØ e�ectuØes par deux ØlectromŁtres SuperMAX de Standard
Imaging, chaque ØlectromŁtre possØdant seulement deux canaux d’entrØe. Dans ce cas, l’analyse
du signal est rØalisØe avec un programme maison sur MATLAB. La valeur maximale lue par
l’ØlectromŁtre 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 MØthode

Pour chacun des dØtecteurs, l’extrØmitØ distale est dØpouillØe de sa gaine Øpaisse et recouverte
d’une peinture noire opaque. Ainsi, les dØtecteurs peuvent Œtre insØrØs dans un cathØter de
1,1 cm de rayon interne. Les cathØters utilisØs ont une longueur de 30 cm (modŁle 15G de Best
Medical). A�n de reproduire les conditions dosimØtriques requises pour le calcul de la dose du
TG-43, toutes les mesures sont rØalisØes de telle façon que la source et le dØtecteur sont entourØs
de 20 cm d’eau isotropiquement. De plus, pour s’assurer de la justesse et la reproductibilitØ de
la distance entre la source et le dØtecteur, les cathØters sont insØrØs dans un fantôme maison
de PMMA consistant en deux gabarits d’insertion de cathØters de 12 � 12 cm2 et distancØs de
20 cm (Fig. 3.3). De cette façon, la source se dØplace toujours parallŁlement au dØtecteur. Ce
fantôme est placØ dans une cuve d’eau de dimension 32 � 40 � 40 cm3 (Fig. 3.4). Des plaques
d’eau solide sont ajoutØes a�n d’obtenir un milieu d’eau ayant des dimensions minimales de
20 cm.

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

Ces positions sont dØcrites selon la gØomØtrie du TG-43 (Fig. 1.7).
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Figure 3.4 � Montage expØrimental avec le dØtecteur et la source.

A�n de diminuer le dØbit de dose à chacun des points de mesure, le cathØter contenant la
source et celui du dØtecteur sont distancØs de 0,5 jusqu’à 10 cm. La sensibilitØ et la dose à
chaque point est calculØe selon la mØthode prØsentØe dans la section 3.2 et 1.3.1 respective-
ment, pour un dØtecteur de rØfØrence et les dØtecteurs 2-points choisis au chapitre prØcØdent.
Le dØtecteur de rØfØrence correspond à un scintillateur vert BCF-60 de 3 mm. Les dØtecteurs
2-points sont quant à eux composØs de 4 mm de BCF-60 et 3 mm de BCF-10 pour le premier
dØtecteur tandis que le second est fait de cQDs et de 3 mm de BCF-10. Dans les deux cas, les
scintillateurs sont sØparØs de 24 mm de �bre claire.

3.2 SensibilitØ

La sensibilitØ du photodØtecteur est ØvaluØe avec le dØtecteur de rØfØrence à 1-point pour les
cas oø le signal est mesurØ avec la carte d’acquisition et avec un ØlectromŁtre. Par contre, pour
les dØtecteurs 2-points, la sensibilitØ est mesurØe avec l’ØlectromŁtre uniquement. Le rapport
signal sur bruit (SNR) et le coe�cient de variation du signal (CV ) sont calculØs pour chaque
position de dØtecteur. Ces deux quantitØs sont dØ�nies comme :

SNR =
�signal
�signal

(3.1)

CV =
1

SNR
(3.2)
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Figure 3.5 � Coe�cient de variation du dØtecteur de rØfØrence 1-point en fonction du dØbit de dose
reçu avec la carte d’acquisition.

Figure 3.6 � Coe�cient de variation du dØtecteur de rØfØrence 1-point en fonction du dØbit de dose
reçu avec l’ØlectromŁtre.

avec � Øtant la moyenne et � l’Øcart-type du signal pour un intervalle de mesure de 60 secondes.

Selon le critŁre de Rose, le SNR minimal permettant d’identi�er 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
sensibilitØ minimale considØrØe.
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Figure 3.7 � Coe�cient de variation du dØtecteur 2-points BCF-60 & BCF-10 en fonction du dØbit
de dose reçu avec l’ØlectromŁtre.

Figure 3.8 � Coe�cient de variation du dØtecteur 2-points cQDs & BCF-10 en fonction du dØbit de
dose reçu avec l’ØlectromŁtre.
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3.2.1 DØtecteur à 1-point

Dans le systŁme de photodØtecteur, le canal vert semble rØcolter le plus de signal, tandis que le
canal bleu est le moins performant. Pour le dØtecteur 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’ØlectromŁtre. La carte
d’acquisition n’est pas assez sensible pour mesurer un signal de l’ordre du mV et le coe�cient
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 dØtecteur. Toutefois, ce canal est rapidement limitØ à 5 cm. Pour optimiser l’utilisation de
cette carte d’acquisition, un prØ-ampli�cateur devrait Œtre ajoutØ à la sortie des PMTs. Cela
permettrait de multiplier la tension de sortie des PMTs qui est normalement maximale à 4 V.
Ce signal ampli�Ø devra Œtre au maximum de 10 V, qui est la limite supØrieure d’entrØe de la
carte d’acquisition.

En utilisant l’ØlectromŁtre pour la lecture du courant de sortie du dØtecteur à 1-point, la
sensibilitØ est augmentØe (Fig. 3.6). Le canal bleu est le moins sensible avec un coe�cient
de variation allant jusqu’à 6%. Le canal rouge a un coe�cient de variation de moins de 4%
tandis que le canal vert a un coe�cient de variation de moins de 1% jusqu’à 10 cm. Donc,
ce dØtecteur a une sensibilitØ su�sante jusqu’à 10 cm avec un coe�cient de variation jusqu’à
6%, Øtant limitØ par le canal le moins performant.

3.2.2 DØtecteurs à 2-points

Dans le cas des dØtecteurs 2-points, le signal rØcoltØ est environ 10 fois plus faible qu’avec le
dØtecteur de rØfØrence à 1-point. En e�et, la tension lue par la carte d’acquisition varie entre
0,001 et 0,1 V, tandis que le courant lu par l’ØlectromŁtre varie entre 0,01 et 10 nA. Cette
diminution du signal est dße en partie au scintillateur proximal, qui ajoute à la chaine optique
deux interfaces que le signal lumineux doit traverser. D’aprŁs 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 probabilitØ non-nulle de se diriger vers le scintillateur distal.

Le premier dØtecteur consitituØ des scintillateurs plastiques BCF-60 & BCF-10 dØmontre une
sensiblitØ semblable au dØtecteur de rØfØrence ; le canal bleu Øtant le moins sensible montre
un coe�cient de variation jusqu’à 9% (Fig. 3.7). Donc, le dØtecteur 2-points à scintillateurs
plastiques a une sensibilitØ su�sante jusqu’à 10 cm.

Par contre, dans le cas du deuxiŁme dØtecteur cQDs & BCF-10, le coe�cient de variation
du canal bleu augmente jusqu’à 200 fois en comparaison avec le dØtecteur de rØfØrence est
ØvaluØ à prŁs de 4% à partir de 3 cm seulement (Fig. 3.8). En fait, ce dØtecteur a un signal
de sortie jusqu’à deux fois plus faible que le dØtecteur BCF-60 & BCF-10. Ce faible signal a
pour consØquence de diminuer le rapport signal sur bruit. Comme les cQDs rØpondent mieux
à basse Ønergie, les canaux vert et rouge rØcoltent plus de signal. De plus le BCF-10 contribue

42



Figure 3.9 � StabilitØ du signal mesurØ dans les 3 canaux avec l’ØlectromŁtre immØdiatement aprŁs
le branchement.

Figure 3.10 � StabilitØ du signal mesurØ dans les 3 canaux avec l’ØlectromŁtre, 30 minutes aprŁs le
branchement.

aussi aux canaux vert et rouge. C’est pourquoi le canal bleu montre un coe�cient de variation
ØlevØ en comparaison aux deux autres canaux. Pour ces raisons, ce dØtecteur sera exclu de
l’Øtude de dosimØtrie prØsentØe à la section 3.4.
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3.3 StabilitØ

La stabilitØ du signal et du bruit a ØtØ ØvaluØe pour les trois canaux. Comme pour les mesures
de dosimØtrie absolue, ces mesures de stabilitØ sont e�ectuØes avec l’ØlectromŁtre. Lorsque le
systŁme d’alimentation du photodØtecteur est branchØ tout juste avant une mesure, le signal
prend environ de 20 à 30 minutes avant de se stabiliser (Fig. 3.9). Lorsque le systŁme de pho-
todØtecteur est alimentØ 20 minutes avant une mesure, le signal est stable (Fig. 3.10). En e�et,
pour les trois canaux, la variance du signal est de 5% en moyenne. En fait, c’est la tempØrature
des PMTs qui doit se stabiliser. Donc, pour optimiser le signal et ainsi diminuer les erreurs, le
systŁme de photodØtecteur doit Œtre branchØ au minimum 30 minutes avant la premiŁre mesure.

3.4 DosimØtrie absolue

Le dØbit de dose est mesurØ à la suite de la calibration de chacun des dØtecteurs. Cette
calibration permet de mesurer les facteurs associØs à chaque scintillateur et pour chacun des
canaux de mesure. Le dØbit de dose thØorique est ensuite calculØ, basØ d’aprŁs le formalisme
du TG-43 expliquØ dans la section 1.3.2. Ces dØbits de dose mesurØs et calculØs sont �nalement
comparØs.

3.4.1 Calcul d’incertitudes

En curiethØrapie, le dØbit de dose varie rapidement en fonction de la distance. Une simple
erreur de positionnement de la source ou du dØtecteur peut entrainer une propagation d’erreur
importante sur le calcul de la dose. C’est pourquoi l’incertitude sur le dØbit de dose a ØtØ
ØvaluØe à partir des incertitudes de positions du dØtecteur en r et z. La variable r correspond
au positionnement dans le plan transverse aux cathØters tel qu’utilisØ dans le formalisme du
TG-43 (Fig. 1.7), tandis que la variable z correspond au positionnement selon l’axe longitudinal
des cathØters. La mØthode de calcul d’incertitudes utilisØe est basØe sur celle prØcØdemment
proposØe par Andersen et al. [31]. Cette technique Monte Carlo considŁre les coordonnØes (r,z )
de la source comme deux distributions normales ayant leur moyenne et Øcart-type respectifs.
En gØnØrant alØatoirement des positions r,z selon leur distribution normale respectives, le
dØbit de dose est calculØ par la mØthode prØsentØe dans le TG-43. Cette Øtape est rØpØtØe à
des milliers de reprise pour en calculer l’incertitude. Selon l’incertitude choisie en r et z, la
propagation d’erreur est illustrØe dans la �gure 3.11. L’erreur sur la position du dØtecteur,
c’est-à-dire l’Øcart-type de chaque distribution normale, a ØtØ choisie comme Øtant 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
prØcision des trous d’insertion de cathØters et de l’alignement des deux gabarits. Ces Øcarts-
type considŁrent aussi l’incertitude de positionnement de la source dans les cathØters et tubes
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de transfert.

Cette Øtude de propagation des erreurs permet de dØmontrer que l’incertitude sur le dØbit de
dose atteint 50% lorsque la distance source-dØtecteur est en deça de 1 cm (Fig. 3.11). A�n de
rØduire l’erreur sur le calcul de dose, il est prØfØrable d’e�ectuer la calibration du dØtecteur à
une distance oø l’erreur dße au positionnement est moins grande. Par contre, si la calibration
est faite à une distance plus ØlevØe oø l’erreur de positionnement est moins importante, le signal
sera trŁs faible. Le dØ� est de trouver un juste milieu entre un minimum d’erreur provenant
du positionnement du dØtecteur et un maximum de signal. Pour les mesures de dosimØtrie à
1 et 2-points, la calibration a ØtØ e�ectuØe à une distance de 3 cm.

3.4.2 DØtecteur 1-point de rØfØrence

Le dØtecteur 1-point sert à valider la calibration ainsi que la mØthode de calcul matriciel. À
premiŁre vue, le dØbit de dose mesurØ semble correspondre au dØbit de dose calculØ 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 dØtecteurs testØs prØcØdemment par d’autres groupes de recherche dØmontraient
un Øcart de �3% entre 1 et 10 cm de distance [39]. Par contre, à une distance infØrieure à
1 cm, l’erreur s’ØlŁve à 12%. Cet Øcart, qui peut sembler Ønorme, est acceptable considØrant
l’incertitude de dØbit de dose dß à l’incertitude de positionnement s’Ølevant à plus de 50% à
cette distance.

3.4.3 DØtecteur 2-points

Le calcul de dosimØtrie à 2-points a ØtØ e�ectuØ avec le dØtecteur BCF-60 & BCF-10. L’Øcart
de dose est compris entre �5% pour les deux points de mesure à une distance infØrieure à
5 cm. Par contre, l’erreur de dose atteint �8% lorsque la source est ØloignØe du dØtecteur
d’une distance de 7 et 10 cm pour les deux scintillateurs. PrØcØdemment, Therriault-Proulx et
al. ont obtenu des Øcarts de dose en deça de 12% pour un prototype de dØtecteur à 3-points
pour une distance radiale de 3 cm [43]. Ce dØtecteur o�re donc une meilleure sensibilitØ ainsi
qu’une plus grande justesse de mesure que le prØcØdent prototype. Par contre, la mØthode de
calibration pourrait Œtre optimisØe pour des applications en curiethØrapie HDR.
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Figure 3.11 � Pourcentage d’erreur sur le calcul de dØbit de dose du TG-43 considØrant une incer-
titude de positionnement de la source et du dØtecteur de 0,1 ; 0,2 et 0,5 mm en r et a) 0 mm et b)
0,4 mm en z.
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Figure 3.12 � DØbit de dose mesurØs et calculØs par TG-43 pour le dØtecteur 1-point selon la distance
entre la source et le dØtecteur de rØfØrence et l’erreur respective.

Figure 3.13 � DØbit de dose mesurØs et calculØs par TG-43 pour le dØtecteur 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 Øtait d’Ølaborer un dØtecteur capable de mesurer la dose à
plusieurs points simultanØment avec une sensibilitØ su�sante pour des applications en cu-
riethØrapie à haut dØbit de dose. Pour ce faire, la premiŁre partie du projet a permis de
faire la caractØrisation spectrale d’un dØtecteur à 2-points. Les combinaisons de composantes
scintillantes optimales choisies ont permis de construire les dØtecteurs à 2-points. Ensuite, la
seconde partie du projet portait sur la caractØrisation du sytŁme de photodØtecteur. La stabi-
litØ et la sensibilitØ ont ØtØ ØvaluØe. De plus, la dose a pu Œtre mesurØe utilisant les dØtecteurs
2-points choisis prØcØdemment.

CaractØrisation spectrale d’un dØtecteur à 2-points � Dans un premier temps, les
combinaisons de 2-points utilisant six di�Ørents scintillateurs ont ØtØ ØtudiØes. La proportion du
signal de chaque composante ainsi que les interactions entre les scintillateurs ont ØtØ mesurØes
avec un spectromŁtre. Cela a permis d’arriver à la conclusion gØnØrale que les composantes
ayant un spectre d’Ømission de plus hautes longueurs d’onde doivent Œtre placØs en position
distale. De cette façon, la transmission du signal lumineux provenant du scintillateur distal
est maximisØ.

De plus, le scintillateur inorganique ZnSe(Te) a ØtØ caractØrisØ dans des conditions dosimØ-
triques. Il en ressort que ce cristal a une dØpendance angulaire, en Ønergie et en dØbit de dose
qui sont indØsirables pour des applications de dosimØtrie in vivo. Ces rØsultats ont permis de
soulever plusieurs questionnements à propos de son comportement à bas dØbit de dose et a
permis d’amener des pistes de recherche qui restent à explorer.

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

CaractØrisation du systŁme multi-PMTs � Dans un deuxiŁme temps, les combinaisons
à 2-points du premier chapitre ont ØtØ construites et testØes pour un nouveau systŁme de pho-
todØtecteur à trois PMTs. Dans ce systŁme multi-PMTs, l’utilisation de la carte d’acquisition
testØe a ØtØ abandonnØe à cause de sa faible sensibilitØ. La lecture s’est donc fait utilisant un
ØlectromŁtre à deux canaux de mesure rØsultant à une sensibilitØ su�sante jusqu’à 10 cm de
distance entre la source et le dØtecteur.

La sensibilitØ du dØtecteur à 1-point de mŒme que pour le dØtecteur 2-points BCF-60 & BCF-
10 a ØtØ dØmontrØe su�sante pour des applications en curiethØrapie HDR jusqu’à 10 cm. Par
contre, à cause du faible signal du canal bleu, le dØtecteur 2-points cQDs & BCF-10 a ØtØ
exclu du calcul de dosimØtrie. Le signal dans le canal 1 pourrait Œtre augmentØe en utilisant
un scintillateur BCF-10 plus long, mais la rØsolution spatiale serait alors diminuØe.

De plus, les mesures de stabilitØ du systŁme de photodØtecteur ont dØmontrØ que les PMTs
doivent Œtre alimentØes au minimum de 30 minutes avant la lecture. Cela permet à la tempØ-
rature des PMTs de se stabiliser.

Ensuite, les rØsultats de dosimØtrie ont dØmontrØs que le dØtecteur de rØfØrence peut mesurer
le dØbit de dose jusqu’à 4% entre 1 et 10 cm. Pour le dØtecteur 2-points BCF-60 & BCF-10,
l’erreur de dØbit de dose se situe plutôt en deça de 8%. Ces rØsultats concordent avec les
Øtudes de dosimØtrie prØcØdentes utilisant d’autres systŁmes de photodØtecteur. Par contre, la
mØthode de calibration devrait Œtre amØliorØe et optimisØe pour des applications en curiethØ-
rapie HDR. Une façon d’optimiser la calibration serait d’adapter pour la curiethØrapie HDR
la technique de calibration dans la plateforme de simulation PSDesigner, dØveloppØe dans le
cadre du projet de maitrise de CØdric LalibertØ-Houdeville [70].

Plusieurs amØliorations pourraient Œtre apportØes au sytŁme de photodØtecteur. D’abord, une
carte d’acquisition permetterait la lecture des trois canaux simultanØment avec un seul appa-
reil. Toutefois, cette carte d’acquisition devra Œtre plus sensible que celle testØe dans ce projet,
ou encore un prØ-ampli�cateur devra Œtre ajoutØ à la sortie des PMTs [71]. Cela permet-
trait d’ampli�er le signal sortant avant sa lecture par la carte d’acquisition. En apportant les
amØliorations nØcessaires au systŁme de photodØtecteur mentionnØes ci-haut, il sera possible
d’utiliser ce dØtecteur durant les traitements de curiethØrapie HDR pour en dØtecter les erreurs
Øventuelles [72]. Ceci pourrait Œtre d’abord valider sur un fantôme. Ainsi, en introduisant des
erreurs durant un traitement typique de prostate, il pourra Œtre possible d’Øvaluer un seuil de
dØtection d’erreurs pour le dØtecteur à 2-points [31, 38, 43]. Les erreurs introduites sont par
exemple l’inversion de canaux de mesure, l’inversion du branchement cathØters et tubes de
transfert, un dØplacement d’un ou plusieurs cathØters entre la plani�cation et le traitement,
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etc. Ainsi, lorsque le seuil de dØtection est selectionnØ, la mesure de dose en temps rØel par le
dØtecteur 2-points aura la capacitØ d’avertir l’usager de toute di�Ørence signi�cative entre la
dose mesurØe et la dose plani�Øe.
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