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R@sumd

Ce projet de recherche s’inscrit dans le domaine de la dosim@trie scintillation en radiothg-
rapie, plus pr@cisgment en curieth@rapie haut dgbit de dose (HDR). Lors de ce type de
traitement, la dose est d@livr@e localement, ce qui implique de hauts gradients de dose autour
de la source. Le but de ce travail est d’obtenir un d@tecteur mesurant la dose en 2 points
distincts et optimis@ pour la mesure de dose en curiethgrapie HDR. Pour ce faire, le projet
de recherche est sgpar@ en deux @tudes : la caract@risation spectrale du dftecteur 2-points
et la caract@risation du systtme de photod@tecteur menant la mesure de la dose. D’abord,
la chaine optique d’un ddtecteur scintillation 2-points est caract@risge I’aide d’un spec-
tromttre a n de d@terminer les composantes scintillantes optimales. Cette @tude permet de
construire quelques ddtecteurs partir des composantes choisies pour ensuite les tester avec
le systtme de photod@tecteur multi-point. Le systtme de photod@tecteur est aussi caract@ris@
de fa on  @valuer les limites de sensibilitd pour le d@tecteur 2-points choisi pr@cgdemment.
L’objectif nal est de pouvoir mesurer le ddbit de dose avec prdcision et justesse aux deux
points de mesure du d@tecteur multi-point lors d’un traitement de curieth@rapie HDR.






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 thdorie

En radio-oncologie, og la radiation ionisante est utilisge des ns th@rapeutiques, le dd
est d’optimiser les traitements de fa on  maximiser la dose la tumeur tout en essayant
d’@pargner les structures saines. A n de s’assurer gque la prdcision acquise lors de la plani cation
est pr@servide lors de ces traitements, il est imp@ratif de mesurer et v@ri er la dose pendant
ou entre les diverses fractions [7 10]. Le d@tecteur scintillation bre optique plastique
est un dosimttre utilisable en temps rfel et in vivo, autant en radioth@rapie externe qu’en
curieth@rapie. Dans ce projet, ce type de dosimittre sera appliqud en curieth@rapie  haut
ddbit de dose.

Dans ce premier chapitre, le dosimttre scintillation est d@crit plus en ddtails pour des ap-
plications en curieth@rapie. La physique de la scintillation est expliqude pour les deux types
de scintillateurs utilis@s lors de ce projet : les scintillateurs organiques plastiques et les scin-
tillateurs inorganiques. De plus, le calcul de la dose est explicitd par le formalisme matriciel
multi-points ainsi que par la formalisme du TG-43. Finalement, le projet de recherche ainsi
que les objectifs sp@ci ques sont pr@sentds.

1.1 La dosim@trie scintillation

La dosim@trie scintillation plastique doit sa popularitd Beddar et al. qui fut le premier
groupe de recherche appliquer ce genre de d@tecteur en radioth@rapie [11,12]. Depuis, plu-
sieurs nouveaux prototypes ont gtd testds. Par contre, les ddtecteurs scintillation ne per-
mettent qu’un seul point de mesure de dose la fois. Pour pallier cet inconv@nient, certains
ont propos@ de regrouper plusieurs ddtecteurs sous forme de matrice 1D [13,14] et 2D [15 18].
Cette option est valable en radioth@rapie externe, mais di cilement r@alisable pour des ap-
plications in vivo en curieth@rapie og le ddtecteur doit Etre insgr@ I'intdrieur de cath@ter et
dans ce cas pourrait ngcessiter I'insertion additionnel de cath@ter. Le dosimttre scintillation
employd en curieth@rapie est prdsentd la sous-section 1.1.1.
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Figure 1.1 Dgtecteur scintillation multi-points.

Le dosimttre scintillation bre optique plastique peut Etre ddcompos@ en trois parties
principales; un volume sensible scintillant, un guide optique et un photodgtecteur (Fig. 1.1)
[11,12,19]. Premitrement, le volume sensible du dosimttre est le scintillateur. Ce dernier §met
de la lumikre par uorescence lorsqu’il est excitd par la radiation ionisante et ce, proportionnel-
lement la dose re ue. D@pendamment de sa nature organique ou inorganique, le m@canisme
de wuorescence est di frent dans le scintillateur et est expliqu@ dans la section suivante. Le
scintillateur peut Etre sous forme gaseuse, liquide ou solide. Dans ce projet, tous les scintilla-
teurs gtudids sont I'Jtat solide. Ensuite, I'information lumineuse provenant du scintillateur
doit Etre transport@e pour Etre @ventuellement lue. Ce transport se fait par r@ exion totale
interne (RTI) dans la bre optique collectrice. Comme la bre optique est faite de plastique
(PMMA), I'e et de tige doit Etre consid@r@ et soustrait du signal [20 22]. L’e et de tige inclut
les ph@nomtnes de Cherenkov et de wuorescence; le Cherenkov @tant I’'@mission de lumitre
bleutge se produisant lorsque des particules charg@es voyagent plus vite que la lumitre dans
un milieu, tandis que la uorescence est caus@e par les @lectrons excitds dans la bre optique
[2,23]. Finalement, la lumitre @mise par le scintillateur et transportfe par le guide optique
doit Etre lue par un photodd@tecteur. La lecture peut Etre faite directement avec une cam@ra
qui mesure le nombre de photons re us par pixel, par un tube photomultiplicateur (PMT) qui
convertit la lumitre en courant @lectrique ou bien, utilisant un spectromttre, le signal peut
Etre ddcompos@ et le nombre de photons en fonction de la longueur d’onde sont mesur@s. Dans
le cadre de ce projet, un spectromttre et des PMTs sont utilisgs.

Dans un d@tecteur scintillation bre optique plastique, le volume sensible est souvent un
scintillateur aussi fait de plastique. Ces dosimttres avec scintillateur plastique o rent une r@-
solution spatiale et temporelle @lev@es permettant la lecture de la dose en temps rel et in vivo.
En e et, la ddcroissance de la uorescence des scintillateurs plastiques est de quelques nanose-
condes et le diamttre du ddtecteur est de 1 mm seulement. De plus, I'dquivalence dosimktrique
du plastique par rapport I’eau @vite de perturber I’absorbtion de la dose autour du volume
sensible [12]. Par contre, dans ce dosimttre, I'e et de tige pr@sent sous forme de Cherenkov
doit Etre consid@r@ et soustrait du signal total. Aussi, ce ddtecteur n’a pas de m@moire de
dose contrairement par exemple aux dosimttres OSL qui permettent une lecture passive de la
dose [24]. Dans ce projet, en plus des scintillateurs plastiques bien connus, des scintillateurs



inorganiques sont aussi utilisds. Les principales proprigtds recherch@es pour ces scintillateurs
sont une r@ponse rapide et lindaire en fonction de la dose absorb@e. De plus, le scintillateur
doit Gtre transparent sa propre lumikre et avoir une bonne e cacit@ de scintillation. Pour la

bre optique collectrice, I'attdnuation d@pendante en longueur d’onde ainsi que I'e et de tige
doivent Etre considdr@s. Finalement, le photod@tecteur devra avoir une sensibilitd glevde dans
la plage de longueur d’onde d’int@rt.

1.1.1 La dosim@trie in vivo en curieth@rapie

La curieth@rapie est une technique de radioth@rapie - la plus ancienne [25,26] - 0g une source
radioactive scell@e est placfe proximitd ou directement dans la tumeur [27]. Comme le trai-
tement est local, la dose d@livrde peut Etre trks @lev@e. Cela implique qu’autour de la source,
le gradient de dose est aussi trts glevd, permettant de minimiser la dose aux tissus sains. En
e et, une distance de 4 mm d’une source ligne, le gradient de dose est de 50%/mm [8]. Il
existe des pratiques de curieth@rapie utilisant des sources bas d@bit de dose (LDR) ou haut
ddbit de dose (HDR). Les traitements LDR sous forme d’implant permanent (IP) consistent en
I’insertion de plusieurs dizaines de sources radioactives dans la tumeur de fa on permanente.
Cette m@thode est caract@risde par un ddbit de dose variant entre 0,4 et 2 Gy/h [28]. Quant

la curieth@rapie HDR, une seule source se d@place temporairement travers un applicateur
ou des cath@thers pr@alablement introduits proximitd de la tumeur. Dans ce cas, le d@bit
de dose s’@leve plus de 12 Gy/h [28]. Les positions ainsi que les temps d’arrEts de la source
sont dirigds par un projecteur robotisg. Dans ce cas, une source d’iridium-192 peut Etre uti-
lisde ; c’est I'isotope le plus populaire en HDR depuis le radium [29]. Le spectre d’@nergie de
Iiridium-192 couvre de 136 keVV 1,06 MeV avec une @nergie 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 I'air varie
entre 29000 et 41000 cGy cm?/h (correspondant 7 10 Ci) [4]. Les notions de kerma et de
puissance du kerma dans I'air sont d@ nies la sous-section 1.3.2.

En curieth@rapie HDR, un d@tecteur utilisable in vivo devra avoir au minimum les caractdris-
tiques suivantes : un volume sensible de petite taille, une position du volume sensible connue
avec prfcision, les r@ponses en dose, ddbit de dose et en @nergie bien caract@risges [7, 8, 29].
Jusqu’ ce jour, plusieurs @tudes se sont pench@es sur la mesure de dose in vivo. En e et,
en plus des dosimttres scintillation, certains ont utilis@s des ddtecteurs diamant, diodes,
MOSFETs, TLDs ou OSLs [10,30 38]. Par contre, ces dosimttres ont des caractdristiques
d@savantageuses par rapport au dosimttre scintillation, principalement I’'dquivalence I’eau.
En e et, le groupe de Lambert, dans son @tude comparative, a dgmontrd que le ddtecteur

scintillation est le plus juste et prdcis et est capable de mesurer la dose I'intdrieur de 3%
d’erreur dans un rayon de 1 10 cm, sans mEme soustraire I’e et de tige [39]. Comme il a
gtg fait en radioth@rapie externe, une matrice de ddtecteurs scintillation a @t@ construite
et test@e pour la mesure de dose au rectum [34, 40]. Plus r@cemment, un nouveau prototype



de dftecteur scintillation a @t@ propos@ par Therriault-Proulx et al : plusieurs scintillateurs
couplds une seule bre optique collectrice [41 43]. Cette conception permet I'insertion du
dftecteur dans un seul cath@ter, qui peut Gtre ajoutd ceux d@ddifs au traitement ou insgrd
dans une sonde urinaire par exemple.

1.2 Physique de la scintillation

La luminescence est un processus d’@mission de lumikre qui est caus@ par I'interaction d’un
rayonnement incident avec la matitre. La lumitre alors @mise est le r@sultat de la relaxation
du matg@riau pr@alablement excitd 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 matgriau, I'@nergie absorb@e se dissipe di @rement
travers le scintillateur [1,23,44].

1.2.1 Les scintillateurs organiques

Pour les scintillateurs organiques, la luminescence est de nature mol@culaire, c’est- -dire qu’elle

ddpend de la structure glectronique des mol@cules. Ce sont principalement les transitions entre

les ftats d’@nergie des mol@cules organiques qui provoquent I’'@mission de lumitre. Cette lumi-

nescence peut se manifester par divers m@canismes : la uorescence, la phosphorescence et la
uorescence di @r@e (Fig. 1.2) [1,23,44].

D’abord, la uorescence r@sulte de la transition radiative d’un @tat singulet S;  I'ftat fon-
damental Sp. Sa d@croissance  de I'ordre de la nanoseconde est la plus rapide des trois
m@canismes. L’intensitd lumineuse | de uorescence est caract@risfe par une ddcroissance ex-
ponentielle :

I =1lge ¥ (1.1)

Ce m@canisme de luminescence est celui qui doit Etre maximis@ pour des applications en
temps rfel, gtant donn@ son temps de d@croissance rapide. Ensuite, la phosphorescence se
produit lors d’une transition d’un @tat triplet T, I'@tat fondamental Sp. Il y a alors @mission
d’une onde de plus grande longueur d’onde et une d@croissance plus lente comparativement

la uorescence. Finalement, la uorescence di @r@e survient lorsqu’une mol@cule dans un
gtat triplet T; acquiert assez d’@nergie thermique pour retourner I'dtat singulet S; pour
en n transiter I'ftat fondamental Sy la manitre de la uorescence. Le spectre d’@mission
r@sultant de ce processus est le mEme que celui de la uorescence. Par contre, comme ce
m@canisme implique un croisement entre les @tats singulets et triplets avant la d@sexcitation
de uorescence, la ddcroissance 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 m@gcanismes
de d@sexcitation n’@mettant pas de lumitre. Ce groupement de ph@nomtnes non ddsirds est le



quenching ou ph@nomktne d’extinction [1]. Les scintillateurs organiques ont une bonne r@ponse
lumineuse, car ils sont transparents leur propre lumitre. En e et, comme la transition en
gnergie de la uorescence est plus petite que I'@nergie minimale requise pour I’excitation des
mol@cules, le spectre d’absorption est d@cal?d du spectre d’@mission; c’est le ddplacement de
Stokes.
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Figure 1.2 Mg@canismes de luminescence et niveaux d’@nergie de la structure glectronique dans un
scintillateur organique (tirge de Birks, 1964 [1]).

Dans le domaine organique, ce projet fait appel exclusivement aux scintillateurs plastiques.
Les scintillateurs plastiques peuvent Etre divisgs en 2 sous-groupes : les systtmes binaires ou
tertiaires [1]. Les systtmes binaires sont compos@s seulement de uor organique et de solvant
polym@ris@, tandis que les systtmes tertiaires ont en plus un d@caleur de longueur d’onde (wa-
velength shifter). Le uor organique est distribu@ dans la matrice plastique. L’@nergie absorbde
dans cette matrice plastique sera transferfe jusqu’ un uor qui @mettera alors un photon en
se relaxant. Le d@caleur de longueur d’onde dans les systtmes tertaires agit sur I'dnergie de
scintillation @mise par le uor en I’'absorbant et en la rd@mettant plus haute longueur d’onde.
Dans ce projet, la majoritd des scintillateurs plastiques sont des bres scintillantes, c’est- -dire
gu’elles agissent comme une bre optique en transmettant la lumiktre travers le scintillateur
par RTI. Le coeur plastique est recouvert d’une gaine avec un indice de r@fraction Idgtrement
plus faible [45].



1.2.2 Les scintillateurs inorganiques

Contrairement aux scintillateurs organiques, la luminescence des scintillateurs inorganiques
est d’origine cristalline [1,23,44]. Plus pr@cisgment, elle est caractgristique de la structure de
bande @lectronique du cristal qui comprend une bande de valence et une bande de conduction.
La bande interdite se situe entre ces deux bandes d’@nergies discrites, c’est un gtat og les
@lectrons ne peuvent se retrouver dans un cristal pur. Des impuretds sont ajoutds au cristal, ce
qui crde des sites d’activation (ou centres de recombinaison) dans le r@seau cristallin, donc des
gtats d’@nergie possibles dans la bande interdite (Fig 1.3). Le spectre de luminescence d@pend
de la nature et de la quantit@ d’impuret@s du cristal. Lors de I'interaction avec un rayonnement
ionisant, un @lectron de la bande de valence est excitd vers la bande de conduction. Si I'Glectron
atteint la bande de conduction, il y a alors cr@ation d’un @lectron et d’un trou libres de migrer
dans le cristal. Si I'Blectron est excitd un @tat d’@nergie en dessous de la bande de conduction,
celui-ci se lie un trou et forment ensemble un exciton. Ils migrent ensuite en pair dans le
cristal jusqu’ un site d’activation. Donc, un centre de recombinaison peut Etre activd par la
recombinaison d’un @lectron et d’'un trou migrant librement dans le cristal ou en capturant
un exciton. Il existe di @rents types de centres de recombinaison ; les centres de luminescence,
les centres de quenching et les trappes @lectrons. D’abord, les centres de luminescence sont

I’origine de I’'@mission de photons visibles avec une transition vers I'ftat fondamental. Ceci
inclut la uorescence et la phosphorescence. Au contraire de la uorescence qui est la transition
de base vers I'ftat fondamental, la phosphorescence intervient lorsque’une transition vers I’gtat
fondamental est interdite ; I'dlectron doit alors acqu@rir de I'Gnergie par excitation thermique
a n d’atteindre un ftat og cette transition est permise. Ensuite, les centres de quenching
entrainent I'@mission de photons non visibles lors de la capture de I'Glectron. Cette @nergie
se dissipe plut t sous forme d’@nergie thermique. Finalement, les trappes @lectron sont des
niveaux m@tastables og les @lectrons ou les excitons peuvent acqudrir de I'@nergie thermique et
monter dans la bande de conduction. Il y a alors transition vers I'ftat fondamental et @mission
de photons non visibles.

Dans ce projet de recherche, un cristal inorganique est caract@ris@ (voir chapitre 2) et des
points quantiques collo daux maison sont utilis@s. Les points quantiques utilisds sont compo-
s@s de multiples couches superposfes de CdSe, CdS, CdZnS et ZnS [46]. Contrairement aux
scintillateurs inorganiques cristallins, ce ne sont pas des centres d’impuretds qui provoquent
I’'@mission de photons visibles, mais plut t la relaxation spontanfe d’un exciton suite la re-
combinaison d’une paire @lectron-trou. Le spectre d’@mission de uorescence est fonction de la
taille des points quantiques; la longueur d’onde du pic d’@mission augmente lorsque la taille
est plus grande. Une fois la synthtse terminge, les points quantiques alors dispers@s dans un
solvant liquide peuvent Etre isolds pour se retrouver sous forme de poudre ou redistribu@s dans
une matrice solide. Pour cette gtude, les points quantiques utilis@s sont sous forme de poudre
et gmettent 610 nm. La dosim@trie base de points quantiques est un sujet trks complexe et
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Figure 1.3  Luminescence et bandes d’@nergie dans un scintillateur inorganique dop@ (tirde de
Birks, 1964 [1]).

est gtudi@ plus en profondeur dans le cadre des gtudes de doctorat de Marie-""ve Delage. Pour
plus d’informations concernant les points quantiques employ@s dans ce projet de recherche, se
rofdrer  [46].

1.3 Calcul de la dose

La dose est dd nie comme I'dnergie ddpos@e par le rayonnement ionisant par unitg de masse.
La dose s’exprime en Gray (Gy), qui @quivaut 1 joule par kilogramme de mat@riau (J=kg)
[2]. La quantitd d’@nergie ddpos@e par les flectrons ddpend en fait des interactions des photons
dans la matitre. 1l y a trois ph@nomtnes principaux qui doivent Etre pris en compte dans un
faisceau de photons : I'’e et photof@lectrique, la di usion Compton et la production de paire
[2,47].

D’abord, I'e et photof@lectrique se produit basse @nergie lorsqu’un photon entre en collision
avec un flectron d’un atome et va lui transf@rer tout son @nergie h . L’@nergie du photon
doit Gtre sup@rieure  I'Onergie de liaison E, de I'Blectron  I’atome pour que celui-ci soit
arrach@ et mis en mouvement avec une @nergie cinftique T = h E,. Lorsque le processus
implique un @lectron d’une couche inf@rieure, la position vacante sera alors combl@e par un
@lectron d’une couche sup@rieure et s’en suivra I'@mission de rayon-X caractgristique. L’e et
photo@lectrique domine basse @nergie et lorsque le milieu a un haut numgro atomique (Z)
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Ensuite, I'’e et Compton est I'interaction la plus probable aux @nergies thdrapeutiques. Ce
ph@nomtne implique un photon qui entre en collision avec un @lectron en lui transfdrant par-
tiellement son @nergie h . L’@lectron est ainsi arrach@ et mis en mouvement, tandis que le
photon incident est di us@ avec une @nergie moindre h !. La probabilitd d’interaction  est
indgpendante du num@ro atomique, mais plut t fonction de la densitg@ @lectronique du milieu.

Finalement, la production de paire est un processus d’absorption ayant lieu dans le champ
coulombien du noyau og un photon disparait pour donner lieu un @lectron et un positon.
La probabilitd de ce processus est proportionelle  ZIn(h ). De plus, par conservation de
I’Gnergie, le photon initial doit avoir une @nergie sup@rieure I'@nergie de masse de I'dlectron
et du positon, soit 2mgyc? = 1:022 MeV . Par consgquent, ce ph@nomtne est peu probable en
curieth@rapie HDR avec I'iridium-192.

En curiethgrapie HDR, le ph@nomtne dominant pour la majoritd des tissus est la di usion
Compton [29]. L’e et photoflectrique devient ndgligeable au del de 100 keV, except@ dans
le cas og un blindage est utilisg [48]. Quant la production de paire, cette interaction est
aussi ndgligeable. En fait, le spectre @nerg@dtique de I'iridum-192 exc@dant I'Gnergie de seuil
requise pour la production de paire repr@sente moins de 0,01% (Fig. 1.5) [3,29]. Le schdma de
d@sintdgration  de I'lr-192 en Pt-192 est illustr@ dans la gure 1.5. Par contre, le mode de
ddsintdgration en Os-192 par capture d’@lectron (probabilitd de 4,4%) est n@gligd. En e et, les
raies les plus probable de 205 keV et 484 keV repr@sentent seulement moins de 3% et 2,5% de
toutes les interactions respectivement [49].
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Figure 1.5 Sch@ma de d@sintdgration de I'iridium-192 (tirde de AAPM Summer School, 2005 [3]).

1.3.1 Formalisme multi-point

Le calcul de la dose du dftecteur scintillation multi-points est bas@ sur I’hypothtse de linarit@
du signal, c’est- -dire que le signal total est la somme des signaux individuels de chacune des
composantes du systtme [50]. En d’autres mots, cette hypothtse considtre qu’il n’y a pas de
rdabsorption entre les scintillateurs.

Le nombre de canaux de mesures doit Etre ggal N + 1, og N est le nombre de scintillateurs
dans le ddtecteur. Le canal suppl@mentaire est d@di@ I'e et de tige qui doit Etre soustrait du
signal mesur@. En e et, le spectre @nerg@tique de I'iridium-192 est en quasi totalitd au dessus
de I’'dnergie 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 ndgligeable en curieth@rapie
HDR et peut atteindre jusqu’ 72% du signal total dans certains cas [51].

Le calcul de la dose chague point de mesure se base sur le formalisme matriciel @tabli par
Archambault et al. [50]. Il est 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 sp@ci ques (voir section 3.2).

Calibration La calibration est propre chaque scintillateur et consiste calculer un
facteur de calibration X sp@ci que chaque point de dose ainsi qu’ chaque canal de mesure.



Table 1.1 Description des matrices utilisges lors de la calibration et du calcul de la dose.

| Matrice || Description | Taille |

d D@bits de dose calculds par TG-43 chaque point de mesure, 5 3
pour chaque condition de calibration (mGy/s)

m Mesures brutes des trois canaux aux conditions de calibration (nA) | 3 3
Facteurs de calibration associds chaque canal de mesure pour

X . 2 3
chaque scintillateur

M Mesures brutes des trois canaux n di @rentes conditions (nA) n 3

D D@bit de dose mesur@ partir des matrices X et M, pour les n N2
di @rentes conditions (mGy/s)

Dans ce m@moire, il est question d’un d@tecteur 2 points de mesures. Donc, a n d’obtenir
tous les facteurs requis, il est nfcessaire d’obtenir des mesures brutes des trois canaux (notds
B;V;R) dans N + 1 situations di @rentes. Dans le cas d’'un d@tecteur deux points, trois
conditions de calibrations sont n@cessaires, numg@rotdes de 1 3. De plus, le dgbit de dose
(da; dp) ces deux points (a et b) est connu, calculd par la mgthode TG-43 [4] pr@sent@e dans
la sous-section suivante. Pour le systtme 2-points, il faut r@soudre le systtme matriciel lingaire
suivant [50] :

LA} # LAl # 2 3
Mg;1 Mp;2 Mp;3
daj1 da2 daz _ Xae Xav Xar Qm m m (1.2)
— V1l V;2 V:3 .
db;l db;2 db;3 Xb;B Xb;V Xb;R m m m
R;1 R;2 R;3

d=X m; (1.3)

og d est la matrice des d@bits de dose calcul@es 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 d@tecteur 2-points.

Les facteurs de calibrations sont calcul@s par la m@thode de r@gression lindaire des moindres
carr@s. Au lieu de rsoudre exactement le systtme d’@quations comme le ferait le calcul matri-
ciel direct, cette m@gthode cherche minimiser la somme du carr@ des r@sidus S, og les r@sidus
sont calcul@s partir des dgbits de dose d calculds par TG-43 et des mesures de dfbits de dose
X  m[52]:
X
S()= (dij  Xi;j mi;j)2 (1.4)
i;j=1

Cette m@thode permet donc de minimiser I’erreur sur chaque point de mesure.
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Les trois conditions de calibration sont choisies telles qu’illustrfes la gure. 1.6 :

1) La source est placde 90 du scintillateur distal, donc la dose est maximale au point distal ;
2) La source est placge 90 du scintillateur proximal, donc la dose est maximale au point
proximal ;

3) La source est plac@e loin des scintillateurs vers le photod@tecteur a n de maximiser I'e et
de tige.

Ces conditions de calibration permettent d’optimiser le signal @mis par le scintillateur distal,
le scintillateur proximal et la production d’e et de tige respectivement. A n de minimiser
I'erreur sur la matrice de calibration, donc sur le calcul de la dose, il est préfdrable de blinder
tout le ddtecteur sauf le point d’int@rtt lors de la calibration. La couche de demi-att@nuation
(CDA) pour une source d’iridium-192 est de 4,8 mm [53]. La CDA est I'@paisseur requise d’un
mat@riau donn@ pour attgnuer le faisceau de moitid. Dans ce cas-ci, des briques de plomb
de 8 cm d’@paisseur ont gtd utilisdes, ce qui @quivaut plus de 16 CDA. Donc, le faisceau
rdsultant n’est plus que 0,001% du faiceau initial. De plus, comme les mesures de calibration
sont e ectu@es dans I'air, un facteur de conversion air/eau devra Etre appliqud.

Figure 1.6 Conditions de calibrations.

Calcul de la dose Lorsque la matrice de calibration X est dgterminde, le ddbit de dose
en un point est facilement calculable par :

D=X M; (1.5)

0g M repr@sente la matrice des mesures brutes pour une condition distincte pour les trois
canaux, de taille 3 1. La matrice D est d@sormais le dgbit de dose chaque point.

Dans le cas 0g les mesures de dose sont e ectufes dans des conditions di @rentes de la mesure
de la matrice de calibration, il devra y avoir normalisation des mesures. Par exemple, si la
matrice de calibration est calcul@e dans I'air et que les mesures de dose sont dans un milieu
@quivalent  I’eau, on normalisera alors avec un point de mesure dont le ddbit de dose est
connu avec prfcision.
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La di @rence de dose est calculde en comparaison avec le TG-43 :

D D
Erreur(%) = mes“[;e TG 43 100% (1.6)
TG 43

1.3.2 M@thode de calcul TG-43

L’Association am@ricaine de physique m@dicale (AAPM) a publid en 1995 un protocole de
calcul de la dose introduisant un formalisme, maintenant reconnu comme @tant la norme en
curieth@rapie [4,48,54]. Jusqu’ ce jour, le calcul de la dose considtre le milieu homogtne et
compos@ uniquement d’eau. Pour une source d’iridium-192, cette approximation est ndgligeable
sur I’erreur de dose I'intdrieur d’un rayon de 10 cm [55, 56]. Consid@rant une source ligne
bidimensionnelle (Fig. 1.7), le dgbit de dose D au point d’int@rt (r; ) est calcul@ par :

DN GL(r; ) .
D(r; ) =Sk m gu(r) F(r; ) 1.7
P(r,0)
B
rpb=1cm

Figure 1.7 G@gomg@trie du formalisme TG-43 (tirfe de Nath et al., 1995 [4]).

D’abord, le kerma est un accronyme anglais pour Kinetic Energy Released per unit Mass ; c’est
I’@nergie cingtique transf@rde des particules chargdes dans un volume d’int@rtt [2]. La puissance
du kerma dans I'air Sk (cGy cm?=h) est donc d? nie comme le produit du dgbit de kerma
dans l'air et la distance la source au carr. Cette donnge est mesurfe lors de la calibration
de la source et sa ddcroissance est calcul@e par le logiciel en temps rdel.

La constante de d@bit de dose est propre la source et re Lte le type de source, la construc-
tion et I’encapsulation. Cette valeur est ddcrite comme le dfbit de dose 1 cm dans le plan
transverse dans I’eau, normalisg@ la valeur de la puissance du kerma dans I’air. Cette constante
a des unitgs cm 2,
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Comme les sources utilisdes en curieth@rapie ont une forme cylindrique, une simple rtgle du
carr@ inverse ne peut Etre appliqug@e. C’est la fonction gdom@trique G(r; ) qui tient compte de
la d@croissance de la uence et de la gdom@trie de la source, mais sans consid@rer I'att@nuation

et la di usion. Cette fonction est calcul@e par :
(@)

L r sin ( &0)
GL(r; )=g . (1.8)

- =0
r2 L2=4 ( )
og est I'angle soutendu par les extrdmit@s de la source de longueur L.

En compl@ment la fonction gdom@trique, la di usion et I'att@nuation sont prises en compte
par les fonctions radiale et anisotropique. La fonction radiale g, (r) tient compte de la dg-
pendance radiale dans le plan transverse, tandis que la variation de la dose par rapport au
plan transverse ( = =2) est d@crite par la fonction anisotropique F(r; ). Ces fonctions sont

d? nies comme :
D(r; o) GiL(ro; o).
D(ro; o) GL(r; o)’

gL(r) = (1.9

D(r; ) GL(r; o).

F(r, )= (. o) GL(t )

(1.10)

Pour une source d’iridium-192 Flexisource, les valeurs g, (r) et F(r; ) sont pr@alablement
calculdes par Monte Carlo et tabul@es dans I'article de Granero et al. [57].

Pour calculer la dose re ue en un point, il su t d’additionner les contributions de d@bits de
dose de chacune des positions de source en multipliant par leur temps d’arrt respectifs.

De plus, la d@croissance de la source durant le traitement est ndgligde. En e et, le temps de
traitement de quelques minutes est beaucoup plus court que le temps de demi-vie de I’isotope
de 73,83 jours.

Les conditions du calcul du TG-43 sont telles que la source est considdr@e dans un milieu
di usant homogtne et in ni qui peut Etre approxim@ par une sphtre 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 exc@der 10 cm [48].

1.4 Pr@sentation du projet de recherche

1.4.1 Mise en contexte

Comme mentionnd pr@cgdemment, la principale problgmatique des d@tecteurs scintillation
bre optique plastique est I'impossibilitd de calculer la dose en plus d’'un point la fois.
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En e et, chaque scintillateur correspond seulement un point de mesure de dose. La solution
proposf@e par Therriault-Proulx et al. est de coupler plusieurs scintillateurs au bout de la mEme

bre optique collectrice pour ainsi mesurer la dose de multiples points simultangment.[41]
Les prototypes de d@tecteurs multi-points d2j @labor@s utilisent un spectromttre comme pho-
tod@tecteur, permettant ainsi de r@colter le signal de plusieurs scintillateurs en une mesure. Par
contre, cela implique que le signal doit Etre intdgrd sur quelques secondes, donc la r@solution
temporelle de la lecture est amg@liorer. A n de mesurer la dose avec une meilleure pr@cision
temporelle, le photod@tecteur doit avoir une haute sensibilitd. Le d@ est donc d’dlaborer un
systtme de photod@tection capable de discriminer les signaux provenant des divers points de
dose avec su sament de sensibilitd pour une application en curieth@rapie HDR.

1.4.2 Objectifs

Dans un premier temps, la chaine optique d’'un systtme un point et deux points est
caractgrisge. Cela permet d’'@tablir les composantes optimales d’un d@tecteur 2-points (chapitre
2). Ensuite, un systtme de photod@tecteurs compos@ de trois PMTSs est caractdrisd dans le cadre
d’applications en curiethgrapie HDR utilisant la source d’iridium-192. Ce systtme est ddcrit
en ddtails dans le chapitre 3.  partir de ces deux @tudes pr@c@dentes, deux d@tecteurs 2-points
sont contruits et testds avec le systtme de photod@tecteurs dans le but de calculer la dose et
le ddbit de dose en plusieurs points lors d’un traitement typique de curieth@rapie HDR.
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Chapitre 2

Caract@risation spectrale d’un
ddtecteur 2-points

Ce chapitre pr@sente la premitre partie du projet qui consiste caractfriser la chaine op-
tique d’un dftecteur 2-points dans le but d’en s@lectionner les composantes optimales. Les
composantes choisies seront ensuite testfes avec le systtme de photod@tecteur ddcrit dans le
chapitre 3.

2.1 Matdriel et m@thode

Un ddtecteur a 0t@ assembld avec une extr@mitd interchangeable de composantes radiosen-
sibles. Plus de trente combinaisons de 2 points ont #td construites et test@es au bout de la
mEme bre optique collectrice. Les composantes scintillantes de 3 mm (0,3 mm) de longueur
sont sgparfes de 2 cm et sont coupl@es m@caniquement entre eux et la bre optique de 15 m
(ESKA GH-4001). Le ddtecteur fait 1 mm de diamttre et est protdgd de la lumitre ambiante
par une gaine noire opaque de polydthyltne. La position des scintillateurs est d@crite par rap-
port au photod@tecteur, comme illustr@ dans la gure 1.1, c’est- -dire que le scintillateur distal
est le plus distant du photod@tecteur, tandis que le scintillateur proximal en est le plus prts.
Le signal lumineux provenant des scintillateurs et transportd par la bre optique est lu par
un spectromttre (Shamrock, Andor et QE65Pro, Ocean Optics). Pour toutes les combinaisons
possibles, un spectre d’@mission total est obtenu en irradiant les deux scintillateurs simultang-
ment, recevant ainsi la m&me dose. Aussi, chaque scintillateur est irradi@ individuellement en
blindant le deuxitme point a n d’acqudrir les spectres individuels distal et proximal. Dans ce
chapitre, toutes les mesures ont gtd e ectu@es avec un appareil d’orthovoltage (Philips RT-250
et Xshtral 200) 125 kVp pour @viter une contamination Cerenkov du signal. De plus, la bre
optique est toujours gardde connectg@e par connecteur SMA au photod@tecteur pour une plus
grande stabilitd des mesures.
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Figure 2.1 Scintillateurs a) organiques plastiques et b) inorganiques utilis@s.

2.1.1 Les scintillateurs

Les combinaisons testdes comprennent quatre di @rents scintillateurs plastiques (BCF-10,
BCF-12, BCF-60 et BC-430, tous fabriqu@s par Saint-Gobain Crystals) et deux scintillateurs
inorganiques (des points quantiques collo daux maison de CdSe et un cristal ZnSe(Te) fabriqu@d
par Moltech). Les scintillateurs BCF-10, BCF-12 et BCF-60 sont des bres plastiques scin-
tillantes, c’est- -dire qu’ils sont recouverts d’une gaine de plastique d’indice de r@fraction plus
faible que le coeur de scintillateur de telle fa on imiter la bre optique et ainsi maximiser
le transport de lumitre [59]. L’autre scintillateur plastique BC-430 a @t@ coup@ en cylindres
de 1 mm de diamttre partir d’'une plaque scintillante. Dans le cas des scintillateurs inorga-
niques, les points quantiques utilis@s (cQDs) sont synth@tisgs par le groupe de Claudine Allen

I’Universitd Laval et sont caract@risgs dans le cadre du projet de doctorat de Marie-""ve
Delage [46]. Les cQDs ont un spectre d’@mission @troit autour de 660 nm et sont sous forme
de poudre. Le scintillateur ZnSe(Te), quant lui, est un semi-conducteur dop@ de 0,5% de
tellure lui conf@rant ses proprigtds scintillantes. Comme ce scintillateur est peu utilisd dans le
domaine m@dical, la caract@risation du ZnSe(Te) dans di @rentes conditions dosim@triques est
ndcessaire et est ddcrite dans la section 2.1.2.

Tout d’abord, il a ¢t@ validd que les multiples ddconnexions et reconnexions de la partie scin-
tillante la bre optique n’a ectent pas les mesures. En fait, la forme des spectres d’@mission
est inchangfe et I'intensitd varie de moins de 1%, ce qui con rme la stabilitd des mesures et
valide ainsi la m@thode utilisde dans ce chapitre (Fig. 2.2).

Dans le but de servir de spectre de r@fdrence, le spectre d’@mission individuel de chacun des
scintillateurs a @t@ mesur@ (Fig. 2.3). Les spectres sont normalis@s I’aire sous la courbe, car ils
seront utilis@s pour quanti er les changements spectraux lorsque les scintillateurs sont coupl@s
en pairs (voir chapitre 2.2). De plus, la r@ponse spectrale du spectromttre en fonction de la
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Figure 2.2 Spectres d’@mission normalis@is du BCF-60 aprts plusieurs ddiconnexions et reconnexions
de la partie scintillante.

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

L’intensit? des scintillateurs plastiques a ensuite @td mesurfe ; le BCF-60 gtant le plus lumineux
et le BC-430 avec la plus faible intensitd par millimttre (Fig. 2.4). Ces mesures sont normali-
sges la longueur de chaque scintillateur respectivement. Comme ces r@sultats semblent aller

I’encontre des conclusions d’une @tude pr@c@dente sur la luminositd des scintillateurs plas-
tiques [19], ces mesures ont @t revaliddes exp@rimentalement. En e et, Archambault et al.
ont mesur@ une intensitd lumineuse plus faible pour le scintillateur BCF-60 relativement aux
scintillateurs BCF-10 et BCF-12. Il est noter que la m@thode de normalisation n’est pas la
mCEme ; Archambault et al. comparent le nombre total de comptes normalisgs I’aire sous la
courbe, tandis que la gure 2.4 compare seulement I'intensitd normalisde la longueur des
scintillateurs. De plus, la plage spectrale est limitde dans le cas de I'ftude pr@c@dente. Malgrg
tout, ces di @rences pourraient s’expliquer en partie par I'incertitude sur la longueur du scin-
tillateur ainsi que I'incertitude de pr@paration (polissage, assemblage, etc.).

Ensuite, utilisant un spectrophotomttre (Cary-500, Agilent), I'attdnuation mEme les scin-
tillateurs a @t@ mesur@e 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 Etre estimfe [I'intervalle de
longueur d’onde og la transmission est nulle. Ce r@sultat est nfcessaire pour la s@lection du
scintillateur distal a n d’@viter la perte d’information provenant de ce point. Les scintillateurs
plastiques attdnuent environ 15 fois plus 400 nm qu’ 500 nm. De ce fait, a n d’optimiser le
signal provenant du scintillateur distal, celui-ci devrait avoir un spectre d’@mission sup@rieur

450 nm. Les scintillateurs satisfaisant ce crittre sont les scintillateurs inorganiques et les
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Figure 2.3 Spectres d’@mission des scintillateurs plastiques et inorganiques 120 kVp, normalis@s
I’aire sous la courbe.

Figure 2.4 Spectres d’@mission des scintillateurs plastiques normalisgs 1 mm de scintillateur.
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Figure 2.5 Transmission de la lumitre 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 gtd
retenu, en raison d’une grande variabilit@ spectrale qui semble d@pendre du polissage et de la
prdparation.

2.1.2 Caractdrisation du ZnSe(Te)

Le principal int@rtt du ZnSe(Te) est son spectre d’@mission principalement dans le rouge, de
550 800 nm, qui se distingue en longueur d’onde des spectres d’@mission des scintillateurs
plastiques utilisds dans ce projet de recherche (Fig. 2.3). Son spectre est caractfrisd par une
ddcroissance rapide (3-5 s) 610 nm, une d@croissance lente (30-50 s) 655 nm et une
trappe flectron 775 nm caus@e par les impuretds de tellure haute Onergie. Ayant une
densitd de 5,42 g/cm® et un numg@ro atomique e ectif (Z) de 33, ce cristal n’est pas gqui-
valent I’eau, comme le sont les scintillateurs plastiques. Cela a le d@savantge de crfer une
h@tdrogdnditd pouvant perturber la dose absorb@e autour du scintillateur. tant donn@ que
seulement quelques millimttres cube sont utilisgs dans un d@tecteur, cette propridtg peut de-
venir un avantage ; il est possible de d@terminer avec pr@cision la position du scintillateur dans
le d@tecteur par imagerie kV (Fig 2.6), ce qui est d’autant plus avantageux lors d’application
en curieth@rapie og le gradient de dose est trts @levd. Par ailleurs, ce scintillateur promet un
haut rendement lumineux jusqu’ 80 000 photons/MeV, ce qui repr@sente une rgponse environ
10 fois plus @lev@e que les scintillateurs plastiques [60]. En fait, I’'dtude des coe cients d’attg-
nuation massiques et des pouvoirs d’arrEts dgmontre que ce scintillateur a une r@ponse 10 fois
plus flevde que I'eau aux Pnergies kV, car I'e et photo@lectrique est dominant dans cette plage
d’@nergie (Fig. 2.7). Par contre, le coe cient d’att@nuation massique est semblable I’eau aux
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Figure 2.6 Imagerie KV du dftecteur avec 3 mm de ZnSe(Te) (en blanc) dans sa gaine de poly-
gthyltne.

Figure 2.7 Pouvoir d’arrtt (a) et coe cient d’att@nuation massique (b).

@nergies sup@rieures 300 keV [61].

La caract@risation de ce scintillateur est r@alisde partir de faisceaux de di @rentes @nergies
utilisant un appareil d’orthovoltage (120-220 kVp), une source d’iridium-192 (380 keV) et un
accllgrateur linfaire en photons (6-23 MV) ainsi qu’en @lectrons (6-18 MeV). La d@dpendance
angulaire est @valuge de mEme que la ddpendance en @nergie, en dose et en dfbit de dose. Dans
tous les cas, les mesures ont @td e ectufes aprts stabilisation du cristal.

D@pendance angulaire La dfpendance angulaire spectrale et en intensitd a gtd gvaluge
pour un scintillateur de 3 mm de longueur. Comme le scintillateur est cylindrique, seulement
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Figure 2.8 Spectres d’@mission du ZnSe(Te) pour di @rents angles selon I'axe longitudinal.

la ddpendance selon I’axe longitudinal a @t?@ @tudide. D’abord, les spectres d’@mission ont ¢td
mesur@s 120 kKVp pour di @rents angles d’incidences du faisceau selon I’axe longitudinal du
scintillateur (Fig 2.8). Les spectres normalisgs I'aire sous la courbe d@montrent qu’il n’y a
pas de changement au niveau de la forme des spectres d’@mission, donc pas de ddpendance
angulaire spectrale. De plus, I'ftude de d@pendance angulaire en intensitd a #td mesurfe la
mCEme @nergie de faisceau (Fig. 2.9). Le signal a t@ mesur@ avec un tube photomultiplicateur
(H10721, Hamamatsu) et un @lectromttre (SuperMAX, Standard Imaging) pour les mesures
de d@pendance angulaire en intensitd ainsi que pour I'@valuation de la d@pendance en dose et
dgbit de dose. Le tension de gain appliqude est telle que le gain total est de 5 102 a n de
lire des courants de I'ordre du nanoamptre (mode de lecture High Range). Les mesures ont
otd r@pdtdes trois reprises et ddmontrent la mEme tendance ; le signal augmente avec I’angle
d’incidence du faisceau. La variation de I'intensitd du signal est constante pour les angles de
0 et 30 de mEme que pour les angles de 60 et 90 . Cette augmentation de signal plus grand
angle est expliqu@e par la plus grande proportion de photons incidents se dirigeant vers le
photod@tecteur 90 en comparaison 0 .Ene et, comme ce scintillateur n’est pas recouvert
d’une gaine optimisant la rd exion totale interne, les photons incidents 90 ont une proba-
bilitd plus grande de se rendre au photoddtecteur.

D@pendance en @nergie  La d@pendance spectrale en @nergie a #t@ mesur@e pour di @rents
faisceaux de photons et d’'@lectrons. La gure 2.10 montre les spectres d’@mission normalis@s
par I’aire sous la courbe a n de mettre en relief les di @rences spectrales. Aux @nergies MV, une
composante s’'ajoute 690 nm et est plus prononc@e lorsque I'Gnergie moyenne des particules
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Figure 2.9 Intensitd du signal du ZnSe(Te) pour di @rents angles selon I'axe longitudinal.

Figure 2.10 Spectres d’@mission du ZnSe(Te) pour di @rentes fnergies de faisceau.

augmente. Aussi, la trappe f@lectrons 775 nm augmente en proportion avec I’'augmentation
de I'Bnergie des @lectrons secondaires. Il serait possible de s’a ranchir de cette d@pendance
spectrale en ajoutant un Itre ayant un spectre de transmission en de  de 690 nm.

D@pendance en dose Le signal a @td mesur@ pour di @rents temps d’exposition la
mEme @nergie de faisceau. Pour une @nergie donnfe, le scintillateur ddmontre une lindarit?
entre le signal et la dose re ue avec un coe cient de corrglation R? > 0;996 pour tous les
faisceaux test@s (Fig. 2.11). De plus, le scintillateur a une r@ponse plus flevde basse @nergie
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Figure 2.11 D@pendance en dose.

Figure 2.12 D@gpendance en dgbit de dose.

tel qu’attendu de par les coe cients d’att@nuation massiques.

D@pendance en dgbit de dose Ensuite, le signal a @td mesurd di @rentes distances
a n de faire varier le ddbit de dose pour tous les faisceaux mentionn@s (Fig. 2.12). Pour les
faisceaux de haute @nergie, il ne semble pas y avoir de ddpendance notable. Par contre, aux
gnergies kV, la r@ponse du scintillateur tend se stabiliser plus haut d@bit de dose, suivant
une fonction de puissance avec un coe cient de corrglation R? > 0;996. Par ailleurs, la d@pen-
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dance est inverse pour les faisceaux d’orthovoltage, og la r@ponse du scintillateur augmente
avec le dgbit de dose, contrairement la source d’iridium-192.

Temps de stabilisation Lorsque le signal est lu avec un PMT et un flectromkttre, le
courant mesur@ se stabilise habituellement en quelques secondes. Par contre, un intervalle
de temps considdrable a @t@ observ@ avant la stabilisation avec ce scintillateur, et de plus
en plus important lorsque le ddbit de dose diminue (Fig. 2.13). C’est pourquoi le temps de
stabilisation a td mesurd di @rentes @nergies (Fig. 2.14). Pour s’assurer que ce comportement
ne provient pas du faisceau ou de I'appareil lui-mEme, ces mesures ont aussi td e ectu@es avec
une source d’iridium-192, og le ux de photons est considdr@ constant.  haute @nergie, le
scintillateur prend en moyenne 15 secondes avant de se stabiliser, inddpendamment du d@bit
de dose. Par contre, aux @nergies kV, le signal prend jusqu’ 2 minutes pour se stabiliser
lorsque le d@bit est sous 1 mGy/s. Tout comme plus haute @nergie, le temps de stabilisation
tend devenir constant plus haut dgbit de dose suivant une fonction rationnelle. Pour
s’assurer que ce ph@nomtne ne provient pas de la lecture du PMT et de I'flectromttre, les
mEmes mesures ont @galement @t@ faites avec un scintillateur plastigue BCF-60 (Fig. 2.15).
De la mtme fa on que le ZnSe(Te), la mesure avec le scintillateur plastique BCF-60 tend
se stabiliser plus lentement de faibles ddbits de dose. Par contre, les temps de stabilisation
sont moins importants et c’est pourquoi ce ph@nomkne n’a pas td rapportd dans le cas des
scintillateurs plastiques. En comparaison, 0,1 mGy/s, un temps de 16 secondes est mesurg
pour le scintillateur plastique contre 160 secondes pour le scintillateur inorganique. En fait, le
temps de stabilisation devient constant partir de 0,5 mGy/s seulement pour le scintillateur
plastiqgue comparativement plus de 4 mGy/s pour le ZnSe(Te). Par cons@quent, le ZnSe(Te)
se comporte comme le scintillateur plastique aux d@bits de dose plus glev@s que 4 mGy/s. Une
des hypothtses pouvant expliquer ce ph@nomtne est la contribution des composantes spectrales
en di 0r@, particulitrement la trappe @lectron 775 nm qui pourrait Etre plus lente. Cela
peut Etre v@ri @ en mesurant le spectre d’@mission du scintillateur une fr@quence gleve et

di Orents dgbits de dose. Par contre, les composantes 610, 655 et 775 nm augmentent
en proportion @quivalentes dans le temps peu importe le dgbit de dose, in rmant ainsi cette
hypothtse.

Dans une gtude prdc@dente, un temps de stabilisation d’environ 5 secondes a @t@ observd pour
un photod@tecteur de nano-pointes de ZnSe(Te) [62]. Dans ce cas, le cristal gtait soumis

un voltage de 5 V. En fait, comme la ddcroissance du scintillateur est lente, il se crfe une
saturation dans la d@sexcitation des @lectrons-trous [63]. Un ph@nomitne connexe est ddmontrd
pour une mince couche de CdTe lorsque la polaritd appliqu@e sur le cristal est invers@e [64].
Donc, le fait d’ajouter une polaritd au cristal permet d’augmenter le nombre de d@sexcitation
possible et ainsi rdduire le temps de stabilisation. Cette analyse permet de soulever une hy-
pothtse du comportement de ce scintillateur en fonction du dgbit de dose; lorsque le dgbit
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Figure 2.13 Signal mesurd par le PMT et I'dlectromttre au débit de dose minimal et maximal
120 KVp (axe arbitraire).

Figure 2.14 Temps de stabilisation du signal di @rentes @nergies de faisceau.

de dose augmente, le nombre de paires @lectron-trou migrant dans le cristal augmente aussi.
Cette hypothtse reste toutefois CEtre exp@rimentde pour le ZnSe(Te).

Longueur du scintillateur Le signal a @t@ mesur@ pour un scintillateur ZnSe(Te) de
longueurs entre 0,5 et 2 mm. Les r@sultats ddmontrent 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-60 120 kVp.

Figure 2.16  Mesures de signal provenant de scintillateur inorganique ZnSe(Te) de di @rentes
longueurs 120 kVp.
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Figure 2.17 Mesures de temps de stabilisation provenant de scintillateur inorganique ZnSe(Te) de
di Orentes longueurs 120 kVp.

sa propre lumitre et seulement les 0,5 mm du ¢ t@ proximal contribuent au signal @mis. En
e et, le courant mesur@ est semblable pour des scintillateurs de 0,5 et 2 mm (Fig. 2.16). La
di @rence jusqu’ 5% entre les deux mesures est attribuable la variabilitd des extr@mit@s du
scintillateur qui ne sont pas polies cause de la fragilitd du mat@riau. De plus, il a §tg d@montrg
que la longueur du scintillateur n’a ecte pas le comportement du temps de stabilisation
di @rents ddbits de dose tel que ddcrit précddemment (Fig. 2.17).

Finalement, le comportement de ce scintillateur, principalement bas dfbit de dose, demeure
incompris. Il reste donc encore des mysttres @lucider avant de pouvoir I'inclure dans un
prototype de ddtecteur multi-points.

2.2 Combinaisons 2-points

Les spectres d’@mission individuels et totaux ont @td mesur@s pour toutes les combinaisons de
2-points et sont prdsentds dans cette section. Au nal, trois di @rentes combinaisons optimales
seront pr@sentges.

2.2.1 Spectres individuels

Dans un premier temps, les combinaisons comprenant seulement les scintillateurs plastiques
ont gtd Jtudifes. Les scintillateurs de 3 mm sont s@par@s par 2 cm de bre optique claire. Les
spectres individuels sont mesur@s en blindant tout le ddtecteur sauf le scintillateur d’int@r€t.
Ces spectres individuels des scintillateurs plastiques ddmontrent qu’il y a de faibles interactions

27



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). Mtme s’il y a faible excitation
du scintillateur proximal, cela n’occasionne pas de cons@quence majeure sur le calcul de dose
des deux points; I’essentiel est que les spectres d’@mission des deux points soient di @rents et
stables dans le temps.

Ensuite, les combinaisons des scintillateurs inorganiques coupl@s aux scintillateurs plastiques
ont ¢t¢ Jtudifes. D’abord, les situations og les cQDs ou le ZnSe(Te) sont placds en position
proximale sont illustr@es dans la gure 2.19. Le signal du point distal est perdu, c’est- -dire qu’il
est complttement absorb@ par le scintillateur proximal qui rd-@met ce signal dans son propre
spectre d’@mission. En fait, le spectre d’absorption de ces deux scintillateurs inorganiques est
dans la mEme plage de longueur d’onde que le spectre d’@mission des scintillateurs plastiques.
Donc, les situations og les cQDs et le ZnSe(Te) sont en position proximale sont exclure.

Par la suite, le scintillateur ZnSe(Te) est placd en position distale. Les spectres individuels des
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Figure 2.19  Spectres d’@mission individuels 120 kVp des scintillateurs plastiques en position
distale coupl@s aux scintillateur inorganiques en position proximale.

Figure 2.20 Spectres d’@mission individuels 120 kVp des scintillateurs plastiques en position
proximale coupl@s aux scintillateur inorganiques en position distale.
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Figure 2.22

Figure 2.21 Spectre de transmission du Itre HT-022 [5].

Spectres d’@mission individuels

120 KVp des scintillateurs plastiques en position

proximale coupl@s au scintillateur ZnSe(Te) en position distale et I'ajout du Itre 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 glevd, les photons provenant du point
proximal ne se dirigeant pas vers le photod@tecteur ne sont pas nfgliger. C’est pourquoi un

Itre a gt ajoutd du c t@ proximal du scintillateur ZnSe(Te) (HT-022, LEE Filters) [5]. Ce

Itre 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).
Malgr@ tout, ce scintillateur est dgpendant de I'@nergie du faisceau. Pour r@gler partiellement
ce problkme, un Itre coupant les longueurs d’onde au-del de 690 nm devrait Etre utilisd. Par
contre, ce type de Itre pour d’aussi hautes plages de longueur d’onde est form@ de plusieurs
couches succfsives de mat@riaux didlectriques qui doivent Etre appliqu@es par chau age plus
de 150 C. cause de la temp@rature @levde du chau age, ce Itre ne peut Etre apposd directe-
ment sur la bre optique plastique, dont la temp@rature maximale avant la d@tfrioration des
proprigtds 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 Etre utilisge, mais une interface
serait ajoutd la chaine optique dans ce cas.

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

Le tableau 2.1 regroupe toutes les combinaisons de 2-points testdes lors de cette @tude. Le
crittre choisi pour @valuer les bonnes combinaisons des mauvaises est basfe seulement sur les
mesures des spectres individuels et d’attdnuation pr@sentds dans cette sous-section. A n de
ddterminer les combinaisons optimales, les mesures de proportion de signal devront Etre prises
en compte et sont prdsentf@es dans la sous-section suivante.

Table 2.1 Combinaisons de 2-points testdes.

Scintillateur proximal
— Organiques plastiques Inorganiques
4§ BCF-10 | BCF-12 | BCF-60 | BC-430 | cQDs | ZnSe(Te)
o % [ BCF-10 3 7 7 7 7
2| 5 | BCF-12 3 7 7 7 7
5| 5 | BCF-60 3 3 7 7 7
£ |0 | BC430 7 7 7 7 7
Sls cQDs 3 3 3 7 7
£ | ZnSe(Te) 3 3 3 7 7

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

Pour toutes les mesures de spectre d’@mission total, c’est- -dire lorsque les deux points sont
irradigs simultangment, la proportion de signal provenant de chacun des scintillateurs est
calcul@e par I'aire sous la courbe. Les tableaux 2.2 et 2.3 pr@sentent les cas de 2-points compos@s
de scintillateurs plastiques seulement, puis de scintillateurs inorganiques en position distale
respectivement.

Tel que ddmontr@ dans la section pr@c@dente avec les mesures d’att@nuation, le choix du scin-

tillateur distal dans les combinaisons de scintillateurs plastiques seulement devient le BCF-60.

Le tableau 2.2 d@montre que la proportion du signal est plus @quilibr@e lorsqu’il est coupld avec

le BCF-10; le signal 530 nm repr@sente 37% du signal total avec le BCF-10 comparativement
seulement 9% avec le BCF-12. Donc, la combinaison BCF-60 distal et BCF-10 proximal est
retenir.

Pour ce qui est des combinaisons incluant les cQDs en position distale, le tableau 2.3 ddmontre
gue la combinaison avec le scintillateur plastique BCF-10 est optimale. En fait, le signal du
BCF-10 repr@sente 30% du signal total par rapport 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 d@tecteur, les composantes ayant un spectre d’@mission de plus
hautes longueurs d’onde doivent Etre en position distale. Cela @vite la r@fabsorption du signal
et optimise ainsi la transmission de signal. En e et, cause du dfcalage de Stokes, le spectre
d’absorbtion est toujours inf@rieur en longueur d’onde que le spectre d’@mission.

De plus, les rdsultats prdcgdents ont permis de d@terminer 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 explor@e plus en dgtails

cause des dfdpendances du ZnSe(Te) exposfes dans le pr@sent chapitre. En e et, cette combi-
naison requiert une recherche plus approfondie a n de comprendre les ph@nomtnes physiques
d’absorption de la dose I'int@rieur 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.

Table 2.3

Proximal
| BCF-10 | BCF-12 | BCF-60 | BC-430
_ | BCF-10 - 8.6\91.4 | 17.6\82.4 -
S| BCF-12 || 18.8\81.2 - 7.2\93.8 -
A | BCF-60 || 37.4\62.6 | 8.8\91.2 - -
BC-430 || 8.4\91.6 | 17.9\82.1 | 9.9\90.1 -

Proximal
] BCF-10 \ BCF-12 \ BCF-60 \BC—430
= cQDs 30.1\69.4 | 24.1\75.9 | 6.2\93.8 -
% [ZnSe(Te) sans Itre || 98.2\1.8 | 94.5\5.5 | 96.6\3.4 -
o ZnSe(Te) avec Itre || 8.0\92.0 | 25.9\74.1 | 24.0\76.0 -

Proportion de signal (%) du scintillateur distal\scintillateur proximal pour les
combinaisons avec les scintillateurs inorganiques en position distale
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Figure 2.23  Spectres d’@mission total et individuels 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

Caract@risation du systtme
multi-PMTs

Ce chapitre expose la seconde partie du projet qui consiste en la caractgrisation du systtme de
photod@tecteur pour des applications multi-points. Les composantes scintillantes du d@tecteur
ont ¢td pralablement choisies et pr@sentfes au chapitre 2. Les limites du calcul de dose pour
ces d@tecteurs sont ensuite testges.

3.1 Description du systtme multi-PMTs

Le systtme de photod@tecteur utilisable dans un d@tecteur multi-points doit avoir la capacit@ de
lire plusieurs plages de longueurs d’onde (canaux) simultan@ment avec une grande stabilitd. De
plus, le photod@tecteur choisi doit avoir une grande sensibilitd, car le signal re u dans chacun
des canaux n’est qu’une fraction du signal total @mis par les scintillateurs. Pr@cddemment, une
cam@ra EMCCD coupl@e une con guration de Itres optiques a gt@ utilisfe avec un ddtecteur

2-points [41] et un prototype de d@tecteur 3-points utilisant un spectromttre a td testd
[41,43]. Cependant, ces prototypes de photoddtecteur proposds doivent int@grer le signal sur
un certain intervalle de temps pour obtenir un signal su samment glevd. Dans le cadre de ce
projet, le systtme de photoddtecteur est compos@ de tubes photomultiplicateurs (PMTs) qui
0 rent une r@ponse rapide et une meilleure sensibilitd.

Ce systtme de photod@tecteur multi-points peut Etre ddcomposd en trois sections : une portion
optigque sgparant le signal lumineux en plusieurs canaux, les PMTs eux-mEmes qui convertissent
les photons en @lectrons pour chacun des canaux, et une composante de lecture et d’analyse du
signal @lectrique (Fig 3.1). Comme I'e et de tige doit Etre soustrait du signal total, un canal
lui sera d@dig. Pour un ddtecteur 2-points, un minimum de trois canaux est donc requis.
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Figure 3.1 Sch@ma (a) et photo (b) du systtme de photoddtecteur 3 canaux.

D’abord, deux miroirs dichro ques (A10034-03, A10034-05; Hamamatsu) sont placds I'ex-
trgmitd proximale de la chaine optique a n de s@parer le signal en trois canaux de mesure. De
plus, un Itre optique (A10033-71, Hamamatsu) est ajoutd la suite d’un de ces miroirs, tout
juste avant I’entrfe du PMT, de manitre mieux d@ nir la plage de longueurs d’onde mesur@e
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 @t@ choisies par optimisation dans le cadre du projet de ma trise de
Cadric Lalibertg-Houdeville (MSc Universitd Laval, 2016). En fait, les e cacit@s en longueur
d’ondes de toutes les possibilitds de miroirs dichro ques, Itres ou PMTs du fabricant sont
connues. L’objectif est donc d’obtenir une e cacitd totale des composantes en fonction des
longueurs d’onde correspondant avec la r@ponse spectrale du d@tecteur mesurfe au chapitre 2.

En deuxitme lieu, le signal lumineux est converti en signal @lectrique par les PMTs. Ces mo-
dules de PMTs incluent un tube photomultiplicateur bo tier m@tallique, une source de haute
tension faible consommation et un circuit diviseur de voltage pour distribuer la tension
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Figure 3.2 E cacitd des trois canaux de mesures.

chaque dynode [66]. En fait, [I'intdrieur d’un PMT, chaque photon atteignant la photoca-
thode produit un @lectron selon son e cacitd quantique intrinstque. Cet glectron va ensuite
frapper les dynodes en cascade cr@ant plusieurs @lectrons secondaires sur son passage [23,44].
Les dlectrons sont acc@l@r@s par la di @rence de potentiel entre la cathode et I’'anode. Cela
provoque la multiplication des @glectrons. Par cons@quent, le signal sera ampli @ d’un facteur
allant jusqu’ 10° selon la tension de gain appliqufe (0,5 - 1,1 V). Les PMTs utilisgs sont
les modtles de Hamamatsu H10722-210 pour les deux premiers canaux et H10722-21 pour le
troisitme canal [66]. Ces modules requiktrent une alimentation de 5 V. La sortie maximale
possible est de 4 V pour une r@sistance de 10 k .

Finalement, le signal @lectrique est lu par une carte d’acquisition ou un @lectromttre. La carte
d’acquisition utilise DAQPad-6015 de National Instruments posstde 2 sorties et 16 entrfes
analogiques de 16 bits. La lecture est possible entre 0,05 et 10 V [67]. L’analyse du
signal est ensuite e ectu@e avec LabVIEW de National Instruments. La sensibilitd de mesure
de cette carte d’acquisition a gtd jugde insu sante de faibles d@bits de dose, les mesures de
signal @lectrique ont donc aussi 0td e ectu@es par deux @lectromttres SuperMAX de Standard
Imaging, chaque @lectromttre possgdant seulement deux canaux d’entrfe. Dans ce cas, I’analyse
du signal est r@alisge avec un programme maison sur MATLAB. La valeur maximale lue par
I’Blectromttre 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 Fant me maison de PMMA [6].

3.1.1 Md@thode

Pour chacun des d@tecteurs, I'extrgmitd distale est d@pouill@e de sa gaine @paisse et recouverte
d’une peinture noire opaque. Ainsi, les ddtecteurs peuvent Etre insdr@ds dans un cath@ter de
1,1 cm de rayon interne. Les cath@ters utilis@s ont une longueur de 30 cm (modtle 15G de Best
Medical). A n de reproduire les conditions dosim@triques requises pour le calcul de la dose du
TG-43, toutes les mesures sont r@alisges de telle fa on que la source et le ddtecteur sont entour@s
de 20 cm d’eau isotropiquement. De plus, pour s’assurer de la justesse et la reproductibilit? de
la distance entre la source et le dftecteur, les cathdters sont ins@r@s dans un fant me maison
de PMMA consistant en deux gabarits d’insertion de cath@ters de 12 12 cm? et distancgs de
20 cm (Fig. 3.3). De cette fa on, la source se d@place toujours paralltlement au ddtecteur. Ce
fant me est placg dans une cuve d’eau de dimension 32 40 40 cm? (Fig. 3.4). Des plaques
d’eau solide sont ajout@es a n d’obtenir un milieu d’eau ayant des dimensions minimales de
20 cm.

Les positions d’arrEt de la source sont les suivantes :

1) La source est positionn@e 90 du scintillateur distal ;

2) La source est positionnge @gale distance des deux scintillateurs;
3) La source est positionnde 90 du scintillateur proximal ;

4) La source est positionn@e loin des deux scintillateurs.

Ces positions sont ddcrites selon la gdom@trie du TG-43 (Fig. 1.7).
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Figure 3.4 Montage exp@rimental avec le ddtecteur et la source.

A n de diminuer le dfbit de dose chacun des points de mesure, le cathgter contenant la
source et celui du d@tecteur sont distanc@s de 0,5 jusqu’ 10 cm. La sensibilitd et la dose
chaque point est calcul@e selon la mg@thode pr@sent@e dans la section 3.2 et 1.3.1 respective-
ment, pour un d@tecteur de r@fdrence et les ddtecteurs 2-points choisis au chapitre prgc@dent.
Le dgtecteur de r@fdrence correspond un scintillateur vert BCF-60 de 3 mm. Les d@tecteurs
2-points sont quant eux compos@s de 4 mm de BCF-60 et 3 mm de BCF-10 pour le premier
d@tecteur tandis que le second est fait de cQDs et de 3 mm de BCF-10. Dans les deux cas, les
scintillateurs sont s@par@s de 24 mm de bre claire.

3.2 Sensibilitd

La sensibilitd du photod@tecteur est @valude avec le ddtecteur de rgfdrence 1-point pour les
cas og le signal est mesur@ avec la carte d’acquisition et avec un glectromttre. Par contre, pour
les ddtecteurs 2-points, la sensibilitd est mesur@e avec I’Glectromttre uniquement. Le rapport
signal sur bruit (SNR) et le coe cient de variation du signal (CV) sont calcul@s pour chaque
position de ddtecteur. Ces deux quantitds sont d@ nies comme :

SNR = —Stonal (3.1)
signal
1
CV = SNR (3.2)
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Figure 3.5 Coe cient de variation du dftecteur de r@fgrence 1-point en fonction du dgbit de dose
re u avec la carte d’acquisition.

Figure 3.6 Coe cient de variation du dftecteur de r@fgrence 1-point en fonction du dgbit de dose
re u avec I'Glectromttre.

avec f{tant la moyenne et [I'@cart-type du signal pour un intervalle de mesure de 60 secondes.

Selon le crittre 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 un CV de 0,2 sera la valeur limite de
sensibilitd minimale consid@drge.
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Figure 3.7 Coe cient de variation du d@tecteur 2-points BCF-60 & BCF-10 en fonction du débit
de dose re u avec I'flectromttre.

Figure 3.8 Coe cient de variation du ddtecteur 2-points cQDs & BCF-10 en fonction du dgbit de
dose re u avec I'flectromttre.
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3.2.1 Dgtecteur 1-point

Dans le systtme de photod@tecteur, le canal vert semble r@colter le plus de signal, tandis que le
canal bleu est le moins performant. Pour le dftecteur 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 I'flectromttre. La carte
d’acquisition n’est pas assez sensible pour mesurer un signal de I'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 del de 2 cm de distance entre la source et
le d@tecteur. Toutefois, ce canal est rapidement limitd 5 cm. Pour optimiser I'utilisation de
cette carte d’acquisition, un prg-ampli cateur devrait Etre ajoutd la sortie des PMTs. Cela
permettrait de multiplier la tension de sortie des PMTs qui est normalement maximale 4 V.
Ce signal ampli @ devra Etre au maximum de 10 V, qui est la limite sup@rieure d’entr@e de la
carte d’acquisition.

En utilisant I’'dlectromttre pour la lecture du courant de sortie du d@tecteur 1-point, la
sensibilitd est augmentfe (Fig. 3.6). Le canal bleu est le moins sensible avec un coe cient
de variation allant jusqu’ 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’ 10 cm. Donc,
ce dftecteur a une sensibilitd su sante jusqu’ 10 cm avec un coe cient de variation jusqu’
6%, Jtant limitd par le canal le moins performant.

3.2.2 Dg@tecteurs 2-points

Dans le cas des d@tecteurs 2-points, le signal rdcoltd est environ 10 fois plus faible qu’avec le
dftecteur de rgffrence 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 I'Glectromttre varie entre 0,01 et 10 nA. Cette
diminution du signal est d3e en partie au scintillateur proximal, qui ajoute la chaine optique
deux interfaces que le signal lumineux doit traverser. D’aprts Ayotte et al., il y aurait une
perte d’environ 10 15% chaque interface [69]. De plus, ce signal lumineux produit par le
scintillateur proximal a une probabilitd non-nulle de se diriger vers le scintillateur distal.

Le premier d@tecteur consititud des scintillateurs plastiques BCF-60 & BCF-10 d@montre une
sensiblitd semblable au d@tecteur de r@fdrence; le canal bleu @tant le moins sensible montre
un coe cient de variation jusqu’ 9% (Fig. 3.7). Donc, le d@tecteur 2-points  scintillateurs
plastiques a une sensibilitd su sante jusqu’ 10 cm.

Par contre, dans le cas du deuxitme d@tecteur cQDs & BCF-10, le coe cient de variation
du canal bleu augmente jusqu’ 200 fois en comparaison avec le d@tecteur de r@f@rence est
gvalug prts de 4% partir de 3 cm seulement (Fig. 3.8). En fait, ce ddtecteur a un signal
de sortie jusqu’ deux fois plus faible que le dgtecteur BCF-60 & BCF-10. Ce faible signal a
pour cons@quence de diminuer le rapport signal sur bruit. Comme les cQDs r@pondent mieux

basse @nergie, les canaux vert et rouge r@coltent plus de signal. De plus le BCF-10 contribue
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Figure 3.9 Stabilitg du signal mesur@ dans les 3 canaux avec I'Glectromttre imm@diatement aprts
le branchement.

Figure 3.10 Stabilitd du signal mesur@ dans les 3 canaux avec I'flectromttre, 30 minutes aprts le
branchement.

aussi aux canaux vert et rouge. C’est pourquoi le canal bleu montre un coe cient de variation
@levd en comparaison aux deux autres canaux. Pour ces raisons, ce d@tecteur sera exclu de
I’'0tude de dosim@trie pr@sent@e la section 3.4.
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3.3 Stabilitd

La stabilitg du signal et du bruit a gt@ @valu@e pour les trois canaux. Comme pour les mesures
de dosim@trie absolue, ces mesures de stabilitd sont e ectufes avec I'dlectromttre. Lorsque le
systtme d’alimentation du photod@tecteur est branch@ tout juste avant une mesure, le signal
prend environ de 20 30 minutes avant de se stabiliser (Fig. 3.9). Lorsque le systtme de pho-
tod@tecteur est aliment@ 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 tempg@rature
des PMTs qui doit se stabiliser. Donc, pour optimiser le signal et ainsi diminuer les erreurs, le
systtme de photod@tecteur doit Etre branch@ au minimum 30 minutes avant la premitre mesure.

3.4 Dosim@trie absolue

Le d@bit de dose est mesurd la suite de la calibration de chacun des d@tecteurs. Cette
calibration permet de mesurer les facteurs associfs chaque scintillateur et pour chacun des
canaux de mesure. Le d@bit de dose thdorique est ensuite calcul@, basd d’aprts le formalisme
du TG-43 expliqu@ dans la section 1.3.2. Ces d@bits de dose mesurfs et calculds sont nalement
compargs.

3.4.1 Calcul d’incertitudes

En curiethgrapie, le dgbit de dose varie rapidement en fonction de la distance. Une simple
erreur de positionnement de la source ou du ddtecteur peut entrainer une propagation d’erreur
importante sur le calcul de la dose. C’est pourquoi I'incertitude sur le dgbit de dose a @t@
@valuge partir des incertitudes de positions du d@tecteur en r et z. La variable r correspond
au positionnement dans le plan transverse aux cath@ters tel qu’utilisg dans le formalisme du
TG-43 (Fig. 1.7), tandis que la variable z correspond au positionnement selon I’axe longitudinal
des cath@ters. La m@thode de calcul d’incertitudes utilisde est basfe sur celle prdcddemment
proposfe par Andersen et al. [31]. Cette technique Monte Carlo considtre les coordonn@es (r,z)
de la source comme deux distributions normales ayant leur moyenne et @cart-type respectifs.
En g@ndrant al@atoirement des positions r,z selon leur distribution normale respectives, le
ddbit de dose est calculd par la m@thode prdsent@e dans le TG-43. Cette ftape est r@pdtde

des milliers de reprise pour en calculer I'incertitude. Selon I'incertitude choisie en r et z, la
propagation d’erreur est illustrfe dans la gure 3.11. L’erreur sur la position du d@tecteur,
c’est- -dire I'@cart-type de chaque distribution normale, a @td choisie comme @tant de 0,2 mm
en r dans I'axe transverse et de 0,4 mm en z dans I'axe longitudinal de la source [6]. Ces
incertitudes de position tiennent compte de la construction du fant me, c’est- -dire de la
prdcision des trous d’insertion de cath@ters et de I’alignement des deux gabarits. Ces @carts-
type considtrent aussi I'incertitude de positionnement de la source dans les cath@ters et tubes
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de transfert.

Cette ftude de propagation des erreurs permet de d@montrer que I'incertitude sur le d@bit de
dose atteint 50% lorsque la distance source-d@tecteur est en de a de 1 cm (Fig. 3.11). A n de
rdduire I’erreur sur le calcul de dose, il est pr@f@rable d’e ectuer la calibration du d@tecteur
une distance og I'erreur df3e au positionnement est moins grande. Par contre, si la calibration
est faite une distance plus glev@e og I’erreur de positionnement est moins importante, le signal
sera trks faible. Le d@ est de trouver un juste milieu entre un minimum d’erreur provenant
du positionnement du d@tecteur et un maximum de signal. Pour les mesures de dosim@trie

1 et 2-points, la calibration a 0t e ectuge une distance de 3 cm.

3.4.2 Dg@tecteur 1-point de r@f@rence

Le d@tecteur 1-point sert valider la calibration ainsi que la m@thode de calcul matriciel.
premitre vue, le dgbit de dose mesur@ semble correspondre au dfbit de dose calculd par TG-43.
En fait, I'erreur se situe entre -4,0% et +1,8% pour une distance entre 1 et 10 cm. En com-
paraison, les ddtecteurs testds pr@cddemment par d’autres groupes de recherche dgmontraient
un @cart de 3% entre 1 et 10 cm de distance [39]. Par contre, une distance inf@rieure

1 cm, l'erreur s'@lbve  12%. Cet @cart, qui peut sembler @norme, est acceptable considdrant
I'incertitude de d@bit de dose dR I'incertitude de positionnement s’@levant  plus de 50%
cette distance.

3.4.3 Dg@tecteur 2-points

Le calcul de dosimf@trie 2-points a #td e ectud avec le ddtecteur BCF-60 & BCF-10. L’gcart
de dose est compris entre 5% pour les deux points de mesure une distance infdrieure

5 cm. Par contre, I’erreur de dose atteint 8% lorsque la source est @loign@e du ddtecteur
d’une distance de 7 et 10 cm pour les deux scintillateurs. Prdcgdemment, Therriault-Proulx et
al. ont obtenu des @carts de dose en de a de 12% pour un prototype de df@tecteur 3-points
pour une distance radiale de 3 cm [43]. Ce d@tecteur o re donc une meilleure sensibilitd ainsi
gu’une plus grande justesse de mesure que le prgc@dent prototype. Par contre, la m@thode de
calibration pourrait Etre optimis@e pour des applications en curieth@rapie HDR.
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Figure 3.11 Pourcentage d’erreur sur le calcul de d@bit de dose du TG-43 consid@rant une incer-
titude de positionnement de la source et du d@tecteur 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 Dgbit de dose mesurds et calcul@s par TG-43 pour le dftecteur 1-point selon la distance
entre la source et le ddtecteur de r@f@rence et I’erreur respective.

Figure 3.13 Dgbit de dose mesurfs et calcul@s par TG-43 pour le dgtecteur 2-points BCF-60 &
BCF-10 selon la distance entre la source et le point de mesure avec I’erreur respective.
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Chapitre 4

Conclusion

L’objectif principal de ce projet gtait d’@laborer un d@tecteur capable de mesurer la dose
plusieurs points simultandment avec une sensibilitd su sante pour des applications en cu-
riethgrapie  haut d@bit de dose. Pour ce faire, la premitre partie du projet a permis de
faire la caract@risation spectrale d’un d@tecteur 2-points. Les combinaisons de composantes
scintillantes optimales choisies ont permis de construire les ddtecteurs 2-points. Ensuite, la
seconde partie du projet portait sur la caract@risation du syttme de photod@tecteur. La stabi-
litg et la sensibilitd ont gtd @valude. De plus, la dose a pu Etre mesurf@e utilisant les d@tecteurs
2-points choisis pr@cddemment.

Caract@risation spectrale d’un d@tecteur 2-points Dans un premier temps, les
combinaisons de 2-points utilisant six di @rents scintillateurs ont gtd gtudides. La proportion du
signal de chaque composante ainsi que les interactions entre les scintillateurs ont @t@ mesur@es
avec un spectromttre. Cela a permis d’arriver la conclusion g@n@rale que les composantes
ayant un spectre d’@mission de plus hautes longueurs d’onde doivent Etre placds en position
distale. De cette fa on, la transmission du signal lumineux provenant du scintillateur distal
est maximisg.

De plus, le scintillateur inorganique ZnSe(Te) a @t caract@risd dans des conditions dosimg-
triques. Il en ressort que ce cristal a une d@pendance angulaire, en @nergie et en ddbit de dose
qui sont ind@sirables pour des applications de dosim@trie in vivo. Ces r@sultats ont permis de
soulever plusieurs questionnements propos de son comportement bas dgbit de dose et a
permis d’amener des pistes de recherche qui restent explorer.

ce premier chapitre, il en r@sulte trois combinaisons optimales de 2-points, en terme de
collection de lumitre. Par contre, la combinaison avec le scintillateur inorganique ZnSe(Te) a
gtd rejetde pour les raisons mentionn@es auparavent. Donc, les combinaisons retenues pour la
deuxitme partie du projet sont :
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1) BCF-60 distal et BCF-10 proximal
2) cQDs distal et BCF-10 proximal

Caract@risation du systtme multi-PMTs Dans un deuxitme temps, les combinaisons

2-points du premier chapitre ont gt@ construites et testdes pour un nouveau systtme de pho-
tod@tecteur trois PMTs. Dans ce systtme multi-PMTs, I'utilisation de la carte d’acquisition
test@e a gt@ abandonn@e cause de sa faible sensibilitd. La lecture s’est donc fait utilisant un
@lectromttre deux canaux de mesure r@sultant une sensibilitd su sante jusqu’ 10 cm de
distance entre la source et le dftecteur.

La sensibilitd du dgtecteur 1-point de mEme que pour le ddtecteur 2-points BCF-60 & BCF-
10 a 0t@ ddmontr@e su sante pour des applications en curieth@rapie HDR jusqu’ 10 cm. Par
contre, cause du faible signal du canal bleu, le d@tecteur 2-points cQDs & BCF-10 a 0td
exclu du calcul de dosim@trie. Le signal dans le canal 1 pourrait Etre augmentde en utilisant
un scintillateur BCF-10 plus long, mais la r@solution spatiale serait alors diminufe.

De plus, les mesures de stabilitd du systtme de photoddtecteur ont dgmontrd que les PMTs
doivent Etre aliment@es au minimum de 30 minutes avant la lecture. Cela permet la tempg@-
rature des PMTs de se stabiliser.

Ensuite, les r@sultats de dosim@trie ont ddmontr@s que le ddtecteur de r@fdrence peut mesurer
le dfbit de dose jusqu’ 4% entre 1 et 10 cm. Pour le ddtecteur 2-points BCF-60 & BCF-10,
I’erreur de d@bit de dose se situe plut t en de a de 8%. Ces rfsultats concordent avec les
@tudes de dosim@trie prdc@dentes utilisant d’autres systtmes de photod@tecteur. Par contre, la
m@thode de calibration devrait Etre am@lior@e et optimisfe pour des applications en curieth@-
rapie HDR. Une fa on d’optimiser la calibration serait d’adapter pour la curiethdrapie HDR
la technique de calibration dans la plateforme de simulation PSDesigner, d@velopp@e dans le
cadre du projet de maitrise de C@dric Lalibert@-Houdeville [70].

Plusieurs am@liorations pourraient Etre apportg@es au syttme de photod@tecteur. D’abord, une
carte d’acquisition permetterait la lecture des trois canaux simultan@ment avec un seul appa-
reil. Toutefois, cette carte d’acquisition devra Etre plus sensible que celle test@e dans ce projet,
ou encore un pr@-ampli cateur devra Etre ajoutd 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
am@liorations n@cessaires au systtme de photod@tecteur mentionnfes ci-haut, il sera possible
d’utiliser ce ddtecteur durant les traitements de curieth@rapie HDR pour en d@tecter les erreurs
@ventuelles [72]. Ceci pourrait Etre d’abord valider sur un fant me. Ainsi, en introduisant des
erreurs durant un traitement typique de prostate, il pourra Etre possible d’@valuer un seuil de
ddtection d’erreurs pour le dftecteur 2-points [31, 38, 43]. Les erreurs introduites sont par
exemple I'inversion de canaux de mesure, I'inversion du branchement cath@ters et tubes de
transfert, un d@placement d’un ou plusieurs cath@ters entre la plani cation et le traitement,
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etc. Ainsi, lorsque le seuil de dftection est selectionng, la mesure de dose en temps r@el par le
ddtecteur 2-points aura la capacitd d’avertir I'usager de toute di @rence signi cative entre la
dose mesur@e et la dose plani @e.
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