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Introduction

Introduction

La radiothérapie est une technique de traitememntrede cancer en constante évolution qui
consiste a détruire une tumeur au moyen de rayoamsnionisants. Les techniques les plus
récentes utilisent des particules de masse retaéue élevée (protons, carbone...) en raison
de la localisation trés précise de leur dépbt d@iee(pic de Bragg) et de leurs effets
biologiques spécifiques. Ces techniques sont trEsmgtteuses mais nécessitent un
équipement trés lourd et encore peu répandu. Ladgranajorité des traitements est donc
effectuée a l'aide photons de haute énergie olecti@ns. Pour ces particules, des progres
tres importants ont également été réalisés cesiedesnannées sur la délivrance des
rayonnements a la tumeur et sur la protection @é&ssg sains, grace a des techniques
d’irradiation telles que la Radiothérapie Conforimaelle avec Modulation d’Intensité
(RCMI), ou la tomothérapie. Ces types de traitenpamviennent, en multipliant le nombre de
faisceaux et en modulant leur fluence, a délivres distributions de dose extrémement
complexes s’adaptant de mieux en mieux a la formméadumeur ainsi qu’'a la position des

organes a risque.

Il faut souligner que la prescription de traitenseatissi précis requiert impérativement que
leur application le soit également. Une précisien5d% est ainsi requise sur la dose totale
administrée. Cette précision conduit a la néced&tifectuer des contrdles dosimétriques afin
de vérifier la conformité de la dose délivrée agecelle prescrite. Pour cela, un certain
nombre de dosimetres existent sur le marché. Peumjiles chambres d’ionisation, les films

dosimétriques ou l'imagerie portale sont le plusuvemt utilisés pour contrdler des

distributions de dose dans un substitut des tissuss (eau, polystyrene...). Néanmoins ils
comportent un certain nombre d’inconvénients quideant leur utilisation laborieuse ou

longue, dans un contexte ou le temps est souvent Ea effet, les chambres d’ionisations
constituent un détecteur tres fiable et parfaiteanmeaiitrisé, mais effectuent uniguement des
mesures ponctuelles (ou matricielles) et nécegsiten certain nombre de corrections

[And00]. Les films dosimétriques, quant a eux, pettent de mesurer la distribution de dose
dans un plan, mais présentent l'inconvénient mapkirnécessiter un développement et
d’avoir une réponse non linéaire en dose [Dug98firk: les imageurs portals sont simples

d’utilisation, mais sont généralement constituésitieium, non équivalent tissus [Ren05].
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Un nouvel instrument de dosimétrie, le DosiMaptéd@veloppé au Laboratoire de Physique
Corpusculaire de Caen. Cet outil, basé sur l'atiitsy d’'un scintillateur plastique plan,
permet d’acquérir de maniére simple et rapide $&ribution de dose déposée par un faisceau
dans un fantdme de polystyréne. En effet, les ilateurs plastiques, considérés comme un
substitut des tissus mous, présentent la propd&ettre de la lumiéere lorsqu’ils sont
irradiés. La mesure de la distribution lumineuse pae caméra doit donc permettre de
calculer la distribution de dose déposée dans ilgiliteur. Néanmoins, cette conversion
n’est pas immeédiate et comporte un certain noméneedrous qui nécessitent d’étre étudiés et

levés :

* L’interprétation de la scintillation en dose supposians un premier temps, que le
rendement lumineux du scintillateur soit indépendde I'énergie des rayonnements
incidents. Or si cette hypothése est généralemémisa, la précision requise sur les
mesures de dose exige une connaissance tres pdecisette dépendance vis-a-vis du

rayonnement incident.

e De plus, un second phénomene lumineux interviens daadiation : le rayonnement
Cerenkov. Ce rayonnement, qui S'ajoute au signalaitatillation, présente I'inconvénient
de dépendre de la dose déposée, mais égalementldumev de fantdbme irradie, de
I'orientation du faisceau, et d’autres parametrea guantifiables. Il constitue donc un

frein majeur a la dosimétrie par scintillateurssgizues.

» Enfin, ce type de mesure nécessite I'introductiomel caméra CCD en salle de traitement.
Les rayonnements diffusés hors du champ d'irragtiatiégradant de facon importante le
capteur CCD, le blindage de la caméra constitue doe nécessité dans la réalisation de

ce projet.

Nous verrons, au cours de cette étude, gu'une smagmpléte et précise de ces différents
facteurs limitants va permettre de lever ces vexrale construire un prototype adapté, et
d’effectuer des mesures de dose concordant avkss aid dosimetres de référence avec une

précision inférieure a 2 %.

Ce travail sera donc exposé de la maniere suivhateinteractions entre les rayonnements et
la matiere seront abordés dans un premier chaggifie,d’introduire leurs effets sur les

cellules et les tissus, ainsi que lutilisation atiwve qui peut en découler. Seront alors
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introduites, dans un deuxieme chapitre, les notdmbase relatives a la radiothérapie, ainsi
gue les techniques actuellement en plein essokabien de ces techniques nous permettra

d’établir un cahier des charges spécifique aux albes contraintes de ces traitements.

Le développement proprement dit du DosiMap seressabordé. Nous étudierons au chapitre
3, six scintillateurs plastiques de spectres d'smors différents, afin de déterminer celui

présentant les caractéristiques les mieux adaptéegre application (rendement lumineux,
spectre d’émission, etc.). Nous proposerons ensaitechapitre 4, un certain nombre de
solutions permettant de déconvoluer le rayonnent@renkov du signal de scintillation.

Enfin, nous étudierons, au chapitre 5, les rayormmsnionisants diffusés hors du champ
d’irradiation, en terme de distribution angulaiteéaergétique, afin de mettre au point un
blindage protégeant efficacement la caméra CCD.

Grace aux études menées au cours de ces troisreBamious serons alors en mesure de
construire un prototype permettant de mesurer geshditions lumineuses afin d’en déduire
la dose déposée dans le scintillateur. La caldmagn dose, ainsi que les performances

dosimétriques de ce prototype seront étudiées aypitch 6.

Enfin, nous conclurons sur un bilan des résulthteraus, et sur une revue de quelques tests a
mener en sus de cette étude, afin d’amener le Dagsidll niveau de performances requis en

dosimétrie.
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Chapitre 1 : Aspects élémentaires, interactions

rayonnement-matiere

Les effets des rayonnements ionisants, qu’ils sarefesirables (irradiation accidentelle...)
ou exploités (radiologie, imagerie nucléaire, rtudoapie...), reposent sur les interactions

fondamentales qui interviennent entre les dits magments et la matiere.

Le type des interactions occasionnées dépend ni@lae des particules incidentes et de leur

énergie, mais aussi du matériau irradié. Ceci cibddes transferts d’énergie trés divers.

Cette étude s’attachant plus particulierement ardétements de radiothérapie qui mettent en
jeu des faisceaux de photons et d’électrons, smdsdeux types de particules seront traités
ici. Seront exposeés pour chacune d’entre ellesadpects fondamentaux de leurs interactions
puis leur aspect global. Nous introduirons, ensuée effets biologiques de ces interactions

ainsi que la notion de dose qui constitue I'unitddfamentale de la dosimétrie.

A. Les électrons

Les électrons, comme I'ensemble des particulesgéleat interagissent continlment avec les

électrons du matériau traverse. lls sont donc pssjvement freinés en cédant leur énergie.

En dessous de quelgues dizaines de MeV, le trand®mergie des électrons s’effectue
essentiellement par des collisions, mais contrargnaux ions, beaucoup plus lourds, la
trajectoire des électrons peut subir d'importameslifications a chacune de ces collisions. A
ce transfert par collisions s’ajoute un mécanisraepdrte d’énergie radiatif sous la forme

d’'un rayonnement électromagnétique, ou rayonnentefrieinage.
Ainsi, dans le cas des électrons, la perte d’émetgfiale par unité de parcous ., ou
transfert d’énergie linéique (TEL), s’écrit :

Sotal = ScoII + Srad ECI 1.1

Avec S

coll

la perte d’énergie par collisions 8t, la perte d’énergie radiative.
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Il est également courant de parler de pouvoir étamassique(%). Ce pouvoir d'arrét

massique dépend a la fois de la nature du matérdeersé et de I'énergie des électrons
incidents. A titre d’exemple, il est représentéuregl.1 pour I'eau (milieu de référence en

dosimétrie) et pour le plomb (milieu d’'intérét majen radioprotection).

1E+2 ‘ 1E+3 :
EAU PLOMB
1E#1 \\ / 1E+2
@ % @
= 5 =1
o
£ 5 1Ew0 — gD 1B ~
a d
‘? g a ‘E g \ /
4 & >
=2 1B 22 52 1E0 — - -
° 'S +
= v =
E Scol E J e — Scol
152 e = = = Srad e il P - - - Srad
------ Stot L= =" i Stot
1E3 1E2 ]
1E-2 1E-1 1E+0 1E+1 1E+2 1E+3 1E2 1E1 1E+0 1E+1 1E+2 1E+3
Energie cinétique (MeV) Energie cinétique (MeV)

Figure 1.1: Pouvoir d’arrét massique des électrons dansi lalans le plomb

Le graphique relatif & 'eau met en exergue la pnégrance du transfert par collision,
jusqu’a quelques dizaines de MeV dans I'eau. Glesic I'effet majoritaire en radiothérapie

ou I'énergie des rayonnements utilisés est deréodi MeV.

Au-dela de 100 MeV, le freinage devient majoritaire

1. Transfert par collisions
Les collisions d’électrons incidents avec les étad composant le cortege atomique du
matériau traversé sont responsables de plusieéroptenes :

- I'ionisation du milieu ambiant

- I'échauffement de ce méme milieu

- la production d’électrons tres énergétiques

Le nombre moyen d’ionisationsiN , produites sur un trajetx dépend de I'énergie moyenne

d’ionisation,W, du milieu traversé :

dN :%.dx Eqg. 1.2
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Il peut étre noté que, dans le cas de I'eau, Igieemoyenne d’ionisation est de I'ordre de
32 eV alors que I'énergie effectivement nécesspier ioniser une molécule n’est que de
16 eV. Ceci tient au fait que de nombreuses cofisise traduisent par de l'agitation
thermique du milieu qui, macroscopiquement, seuitagar une élévation infime de la
température ambiante. Il peut étre noté que ceecaspst utilisé pour effectuer de la

dosimétrie par calorimétrie.

Enfin, dans le cas des électrons, I'énergie traésf@ar collision aux électrons du milieu peut
étre tres importante et atteindre I'’énergie deetéon incident. Les électrons alors éjectés
peuvent a leur tour ioniser le milieu ambiant soe trajectoire complétement indépendante

de la trajectoire initiale. Ces électrons secordageront qualifiés d’électrorms.

2. Transfert par freinage ou Bremsstrahlung

Nous allons maintenant nous attacher a la perteedjte hy
par rayonnement de freinage. Lorsqu’'un électromelib
(ou toute autre particule chargée) subit une acatbé,

il émet de [I'énergie sous la forme d'une onde ~4

électromagnétique [Jac01]. L 7

Ceci correspond exactement au cas de figure d'un ‘e
électron passant a proximité d'un noyau, représenté \<
Figure 1.2. Le champ coulombien de ce dernier ilpos _ ) o
Figure 1.2: Un électron diffusé par le
une acceélération centripete a I'électron, nécessant champ coulombien d’'un atome émet
i . i _des photons appelés rayonnement de
accompagnee de I'émission d'un photon dont I'émergi freinage.

peut aller de zéro a I'énergie totale de I'électron
Cette interaction a de nombreuses applications kdogénération de rayons X. C’est en effet

un des seuls moyens de produire des photons de éaatgie, notamment pour les faisceaux

de photons utilisés en radiothérapie.
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3. Effet Cerenkov

Un autre phénoméne sera important pour notre étuderayonnementCerenkov. Ce
phénomene, est similaire au franchissement du muoth par un avion supersonique, une
particule chargée dont la vitesse est supériewrella de la lumiére dans le milieu traversé
jouant le rdle de I'avion. Dans le cas qui nousgiiesse, cela concerne les électrons de plus de
180 keV, ce qui constitue une énergie trés couranteadiothérapie. Leur vitesseest telle

que :

,3:!>1 Eq. 1.3
c n

ou ¢ est la vitesse de la lumiére dans le vide diindice de réfraction du milieu traversé.

vitesst:  05c vitesst: 13c¢

Figure 1.3: Construction de Huygens permettant de visualeser
fronts d’onde émis a différents instants par desqées dont la
vitesse est inférieure a celle de la lumiére damsatériau (a gauche)
et dont la vitesse est supérieure a celle de leehendans le matériau
(a droite)

D’'un point de vue microscopique, lorsqu’une patécgehargée traverse un matériau, le
champ électrique qui lui est associé polarise @erfasymétrique les atomes du milieu en
formant des dipbles élémentaires qui rayonnent ttartd’espace. Aprés le passage de la dite

particule, le cortége électronique retourne a lidope.

L’onde produite par chacun des dipbles est évidembrinien insuffisante pour produire de la
lumiére. Mais si un électron traverse le milieurée witesse supérieure a celle de la lumiére
dans ce milieu, la polarisation n’est plus syméigi@t lors du retour a I'équilibre les ondes se
rassemblent sur un cone d’an@éien défini par rapport a la trajectoire de I'étea (Figure
1.3) :

1
codd) = Zn Eq. 1.4
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Il en résulte une interférence constructive accampa de I'émission de quelques photons.

Ce phénomeéne, comme nous le verrons plus tardhuast de conséquences dans le cadre de

mesures de dose par scintillateurs plastiques&tdsamc étudié en détail au chapitre 4.

4. Parcours

Les interactions fondamentales des électrons awemdtiere que nous venons d’aborder
permettent d’appréhender les différents mécanisieesansfert d’énergie mis en jeu par les
électrons, notamment aux énergies de la radiotiéréipn’est néanmoins pas possible de
considérer les transferts d’énergie mis en jeu @&jgé interaction, ce qui rend nécessaire
I'utilisation d’une grandeur globale afin de cagtter le comportement moyen d’un faisceau

d’électrons monoénergétiques.

Comme cela a été vu plus tét, les électrons iniesagt de facon continue avec le milieu
gu'ils traversent et finissent par s'y arréter une la totalité de leur énergie cédée. La
distance alors parcourue dépend de I'énergie i@ita I'électron et de la nature du matériau
traversé. La Figure 1.4 présente les parcours ci&es dont I'énergie varie de 10 keV a

1 GeV dans I'eau et le plomb.

1E+2

1E+ /
L~
_ / e
£ s =T
£ 100 S
;:' / -~
a / -
8 11 <
E L
2 //
2 1E2 V- —a
[
o

/
Ve eau

// — = plomb ]

1E4 +<£ ;
1E2 1E1 1E+0 1B+ 1E:2 1E+3

1E3

Energie cinétique (MeV)

Figure 1.4: longueurs de trajectoires des électrons daasi I'e
et le plomb

Les distances dont il est question ici sont desquas CSDA (Continuous Slowing-Down

Approximation) qui représentent le parcours maxidiahe particule. Ce parcours n’est pas
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directement mesurable a cause des trajectoiretigeiea des électrons (dues aux nombreuses
collisions) et, globalement, un paquet d’électrés'gtendra” sur une distance plus petite

appelée portée.

Nous pouvons constater, sur la Figure 1.4, quedistances considérées s'étendent, dans
I'eau, de quelques pum, aux alentours de 10 keMusiqurs dizaines de cm, au dessus de la
dizaine de MeV (5 mm a 1 MeV et 10 cm a 20 MeV daau par exemple).

Nous verrons, par la suite, que ces différentefopdeurs de pénétration ont une importance
capitale en radiothérapie, puisqu’elles permettefddapter I'énergie d'un faisceau

d’électrons a la profondeur de la tumeur a traiter.

B. Les photons

Contrairement aux électrons, les photons ne sositspamis a l'interaction coulombienne

avec les électrons du cortege atomique. lls n‘agissent donc pas de facon continue avec le
milieu et ont une probabilité non nulle de traversenporte quelle épaisseur de matiére sans
interagir. Les notions de parcours et de ralentigse utilisées pour les particules chargées
n'ont donc plus de sens pour les photons. Elles manplacées par les notions d’atténuation

et de libre parcours moyen.

Lorsqu’un faisceau déN photons traverse une épaisseude matieére de masse volumique

£, le nombreN' de photons primaires ayant interagi dans le mieui :

N'=NJ1-ex [[E) (ﬂj (ﬂj (ﬂj }) £q. 15
10 coh '0 pe '0 incoh '0 pp

ou les coefficients d'atténuations massiqL(%) sont représentatifs de la probabilité
i

gu’'ont les photons d’interagir, dans le domaindesidant de 1 eV jusqu’a quelques MeV,

selon quatre processus

La diffusion cohérente, ou effet Rayleigh

L’effet photoélectrique

La diffusion incohérente, ou diffusion Compton

La production de paire

10
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Les graphiques |.5 et 1.6 représentent les coefiisi d’atténuations massiques des photons

dans I'eau et le plomb, en fonction de leur énengpair ces différents phénomeénes.

Il apparait, au vu de ces graphiques, que la diffusohérente est I'effet le moins probable
vis-a-vis des autres phénomeénes. L'effet photoétpet est majoritaire a basse énergie, mais
I'effet Compton devient prépondérant aux énergitsrmédiaires (de I'ordre du MeV), ce qui
en fait l'interaction principale aux énergies deddiothérapie. Quand aux créations de paires,

c’est a haute énergie (vers 10 MeV) qu’elles dawesn le plus probables.

1E+ =" ‘
Plomb

. 1 N REH_ | g 1B \T\ —

=1 o

= h K r \ '

g 1Es2 e B2 N

£ pe. \ = pe. \

g 1E+1 +——coh. g 1EH

=] —

5 ¥

AN AR NS

£8& total =5 coh. \

5 1B r— ll § 1E1 ~ \,

£ £ t&‘k———-

15 162 \ h\ — 5 1E2 X S,\<

S incoh. £ . \2&

8 e //< i 1 S  1E3 Incah: ] \ppR
1E4 1E4 | ‘

1E-3 1E2 1E1 1EH 1E+ 1E+2 1E3 1E2 1E1 1EH0 1E+1 1E+2
Energie des photons (MeV) Energie des photons (MeV)

Figure I.5: Coefficients d’atténuations massiques dans leda plomb suivant les différents
modes d’interaction : la diffusion cohérente, lgfphotoélectrique, la diffusion incohérente et
la production de paire.

1. Diffusion cohérente ou effet Rayleigh

Il s’agit de I'absorption d’'un photon incident pam atome

du milieu, suivie de sa rediffusion dans une dioect

: e ) _ +tZe
différente. Le photon diffusé ayant la méme énequie le °w hv
photon incident, la diffusion est qualifiée de camde. hy
Notons que ce phénomene ne se produit qu'a bassgi€én Figure 1.6: Diffusion cohérente

et qu’il n’induit pas d’ionisation du milieu maiggement

une dispersion angulaire des photons incidents.

11
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2. Effet photoélectrique

Lors du processus d’absorption photoélectriqueséamté
Figure 1.7, le photon incident est intégralemergaaibé par
un atome de la matiere. Son énerfgie est alors transférée

a un électron qui est éjecteé avec une énergieigireet

correspondant a I'énergie du photon incident dirdende

I'énergie de liaison du photoélectrdh (dans le cas le plus
probable de la couche K8 est de l'ordre dikeVpour les Figure 1.7: Effet photoélectrique
matériaux légers et de la centaineké® pour les milieux sur la couche |

deZ élevé) :

E =hv-B Eqg. 1.6

e

Le départ de I'électron laisse le cortege éleammidans un état instable. L'atome réorganise
alors sa population électronique, ce qui conduigmission de photons X ou d'électrons
Auger (généralement absorbés a proximité de lewr d'émission). Les nouvelles lacunes

sont elles mémes comblées par le méme mécanisme.

3. Diffusion incohérente ou effet Compton

L’effet Compton, représenté Figure 1.8, intervientre un
photon incident et un électron du milieu. Le photon
incident est dévié de sa trajectoire initiale patettron

auquel il cede une partie de son énergie lors dellesion.

Les lois de conservation de I'énergie et de linspuh

permettent de déterminer I'énergie emportée pacuha

des partenaires de la réaction. Ainsi, I'énergieptioton Figure 1.8: Diffusion incohérente

diffusé hv' est reliée a celle du photon incidenv et ou effet Compton

I'angle de diffusion@ par la relation suivante :

, hv
hy'= Y Eq. I.7
1+ (1-cosd)

m,C

ol mc’ est I'énergie de I'électron au repos.

12
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De plus, la distribution angulaire des photonsudiffs est donnée par la formule de Klein-

Nishina :

do s

1 *(1+cog @ a?(1-cosd)’
g~ 4" (1+a(1—cos€)j ( 2 j(“ [L+cog? 9[1+a(1—cose)]j Eg. 18

avec do/dQ la section efficace différentielle angulaire deffét Compton,Z le numéro

atomique du matériau, le rayon classique de I'électron, @t= hy ).
m,C

v ey

100 kev high

2 Mew
500 ket
10 MEY
low \
FAVAVAVAVAVAVAVL SETik —L 0°

——

90°

Figure 1.9: Représentation polaire du nombre de photonasif a
'angle @par unité d’angle solide. Les courbes sont préssnen
fonction de I'énergie des photons incidents.

La figure ci-dessus illustre la forte tendance gtiles photons a diffuser vers 'avant a haute
énergie, ce qui contribue a maintenir les faiscedenphotons utilisés en radiothérapie vers

I'avant. A plus basse énergie, en revanche, laisifh est quasiment isotrope.

La distribution angulaire des diffusions Comptomaa@galement une grande importance pour

I'étude du rendement lumineux des scintillateuesfitjues qui sera menées au chapitre 3.

4. Creation de paire ou matérialisation

Si I'énergie du photon incident est supérieure ixdeis e
I'énergie de masse de I'électron au repos (soz MeV), e o & -

le processus de création de paire devient possible N
énergétiquement parlant. En pratique, la probahilé

Figure 1.10: Création de paire

13
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cette interaction reste trés faible en dessoudusdgeprs MeV.

De cette interaction résulte la matérialisationnd@&lectron et d’'un positron, tout deux se

partageant équitablement I'énergie du photon initia

e

E.=E, :%(hv—Zmecz) Eq. 1.9

Le positron matérialisé finit toujours par rencentrson antiparticule (un électron du
matériau) et termine ainsi sa courte vie par I'&mis de deux photons d&ll keV

correspondant a I'énergie de masse libérée.

5. Coefficient d’absorption massique d’énergie

Nous venons de décrire les différentes interactiprigpeuvent survenir entre des photons de
différentes énergies et un matériau qu’ils travarsd’'un point de vue plus global,
'ensemble de ces interactions peut se traduireuparatténuation massique du faisceau ou

une absorption massique d’énergie.

La premiere de ces deux grandeurs, que nous amtoguite au début de cette partie, décrit
uniquement la probabilité d’occurrence d’'un typmiraction particulier. Du point de vue de

la physique médicale, il est surtout important denaitre la fraction d’énergie cédée par
ionisation au milieu traversé, plutét que le typeffét mis en jeu. Pour cela, tous les modes

d’interactions sont donc rassemblés dans un sa&fficent d’absorption massique d'énergie
“enp . Ce dernier a été calculé et tabulé pour I'enserdbs matériaux pouvant intervenir en

dosimétrie [ICRU44]. Il est obtenu de la maniérvante :

1. en pondérant le coefficient d’atténuation massigae un facteur représentant la
fraction d’énergie transférée par le photon incidefiélectron touché. Ce facteur
multiplicatif est égal a un pour I'effet photoélegue, et inférieur a I'unité pour

I'effet Compton ou la création de paire.

2. en pondérant ce résultat par la fraction moyenéaaigie effectivement utilisée
par les électrons secondaires pour ioniser le m{g@ergie perdue par collisions).

Sont représentés, Figure I.11, les coefficientstt@mation massique et d’absorption

massique d’énergie dans 'eau.

14



Chapitre 1 : Aspects élémentaires, interaction®ramement-matiere
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Figure 1.11: Comparaison de I'évolution du coefficient d’alysttmon
massique d’énergie et du coefficient d’atténuatm@ssique dans 'eau.

Or il est remarquable sur cette courbe qu'a pattenviron 10 keV, les coefficients
d’absorption massique d’énergie et d’atténuatiorssitme se distinguent nettement I'un de
'autre. Leur rapport, représenté Figure 1.12 pbeau, nous donne la fraction d’énergie

moyenne communiquée au milieu par photon incidepber une interaction.

1.2

EAU
1

2 pa—

@

Efg 08 AN

5Z

S E os \ ]

§ E \ /

= E 04 e

c o \ /

L g2 ———
0
1E3 1E2 1E1 1E+0 1EH

Energie des photons (MeV)

Figure 1.12: évolution de I'énergie moyenne cédée par des

photons de 1 keV a 20 MeV dans l'eau.
Cette figure illustre bien le fait qu'un photon emagissant par effet photoélectrique,
phénoméne prédominant en dessous de 10 keV, vaematt mouvement un électron
transportant (quasiment) toute I'énergie qu’il pamkst, d'ou une fraction d’énergie
communiquée proche de 1. Une interaction par €fenhpton se traduira, quant a elle, par
I'’émission d’'un électron dont I'énergie prend uraeur comprise entre zéro et une fraction
de I'énergie du photon incident. Le reste de I'éierest transporté plus loin par le photon

diffusé, ce qui justifie une fraction d’énergieénkure a 1.
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Ceci impliqgue qu’aux énergies de la radiothérapie photon communique uniguement 30 a
50 % de son énergie a la matiére lors d’une intemractransportant le reste de cette énergie

plus loin.

C. Effets biologiques des rayonnements ionisants

Si seules les interactions entre rayonnements @éemasont prises en compte, il y a une
grande disproportion entre I'énergie déposée parrégonnements et I'effet biologique
observé. Par exemple, une doseldegy, soitl J/kg(cf. paragraphe suivant), correspond, soit
a une élévation de la température du volume irrddig.10%C, soit & Iionisation de.10”
molécules par gramme, ce qui représente a peinel@mies d’eau sur 100r si une aussi
faible élévation de température est sans conséquyama I'individu concerné, il n’en va pas
de méme pour cette densité d’ionisation, qui asinga elle, létale.

1. Les lésions induites

Si les rayonnements ionisants occasionnent tant de

dommages au niveau des cellules, c'est que ces
Coupure de chaine \ };{

dommages ne sont pas uniquement occasionnés par des  @implebrin

particules incidentes ayant interagit avec leuraupynais Dimérisation entre

2 bases adjacentes

FPonluge
ADN-protéine

également (et méme a 90 % [JOLO4]) indirectement pa

Modification de la base
(axyeation, alkviatian,

des radicaux libres, fortement réactifs, issus de | riarmgemeris)

radiolyse de I'eau (qui constitue 70 % du corps amn
Coupure de chaine

[TU b86] . (elouble brim)

Formation de

Ces radicaux, une fois créés, peuvent s’attaquer au et o

différents organites de la cellule (membrane, agipde

Golgi...). Cependant, en raison de son rble important Figure |.13: Représentation schématique
. i » des lésions de I’ADN induites par les effets

dans la cellule, les Iésions les plus étudiées selies directs ou indirects des rayonnements

. . . , g ionisants.

induites sur la molécule d’ADN. Les différents

dommages que peut subir 'ADN sont représentés a la

Figure 1.13.

16



Chapitre 1 : Aspects élémentaires, interaction®ramement-matiere

Parmi les cinq grands types de modifications idiéstiau niveau de I'’ADN, nous ne citerons
ici que les cassures simple brin ou double brinegimodifications de la structure chimique
des bases (A, C, T, G). Toutes ces modificationsagrent des perturbations fonctionnelles
qui peuvent aboutir soit a la mort cellulaire, sbiles mutations en fonction de la réponse

adoptée par la cellule.

2. Laréponse cellulaire

Les mécanismes de réponse de la cellule a liriadiasont extrémement complexes.
Néanmoins, ces mécanismes peuvent étre décritsnatig@ement suivant la chronologie

schématisée Figure 1.14.

Temps

Pas de Mort cellulaire
réparation monEontro|ge |y Pathologie
{nécrase] tissulaire
Rayonnements r
— Anomalie
ionisants Reéparation Mutation héréditaire
fautive non latale
Radiolyse — Mort cellulai m
de I'eau w9 cellulaire
l 2o pregrammes
=82 i " [apoptose) =
== R’;:’;E“" Elimination
Radicaux 3 E parle
libres E < systéme
3 immunitaire
€E e
29 = urvie
8% Arretldu cellulaire
<45 EVCIE nermale {le
- cellulaire plus fréguent)

Figure 1.14: Différents mécanismes mis en jeu a la suite@’un
irradiation.

Pour simplifier les choses, soit les dégats ocoasis sont trop importants pour qu'il y ait
réparation et il y a alors mort cellulaire non eéhée (la nécrose), soit la cellule met en action
ses mécanismes de réparation. Si la réparatiacoasictement effectuée, la cellule reprend le
cours normal de sa vie. Le cas contraire mene, tgaalui, au “suicide” de la cellule
('apoptose) si I'erreur est détectée, ou bien s.rdatations pouvant engendrer, a long terme,

un cancer ou une anomalie héréditaire.
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3. Effets cellulaires des rayonnements ionisants, ¢ =~ ourbe de survie
cellulaire

La considération des effets des rayonnements aauitissulaire apporte encore un degré de
complexité au probléme déja riche gu’est la répaadieilaire aux rayonnements. En effet, la
sensibilité des tissus a l'irradiation dépend dis tnombreux paramétres : les paramétres
cellulaires qui viennent d’étre présentés, maissiales type de cellule considéré, I'état

d’oxygénation du tissus, etc...

La radiosensibilité des tissus est généralemenacténisée par des courbes de survie
cellulaire. C'est-a-dire la proportion de cellutgvivantes en fonction de la dose absorbée.
Pour beaucoup de cellules, et pour les rayonnemenisants de faible transfert d’énergie

linéique, les courbes de survie présentent un épmrt pour les faibles doses, puis une
diminution exponentielle de la survie (Figure 1.1&e comportement est généralement

modélisé par une fonction linéaire quadratique :
S(D) =g (P Eq. 1.10

ou D est la dose (qui sera introduite au paragrapheast)i et ou les parametraeset f sont
respectivement associés a la mortalité par lésionsréparables (dites létales) et la mortalité

par accumulation de Iésions a priori réparablesgdiub-létales).

100 C
Lésions
irréparables
[5)
E 101 — Lésions non
ﬁ réparées
1
Lésions :
réparées |
1
102 | \ ‘ : |
0 4 6 8 12
Dose, Gy

Figure 1.15: Modéle interprétatif de la courbe de survie
cellulaire avec épauleme

Le rapport%, correspondant a la dose pour laquelle les m#satissocieéesaet af sont

identiques, est souvent utilisé pour caractérseadiosensibilité d’un tissu.
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D. Unité de mesure : la Dose

L’étude des effets biologiques, que nous venonsadjger, est riche d’enseignements mais
tres complexe. Il est donc peu envisageable detéaiser I'effet d’'une irradiation dégat par

dégat. Il est alors nécessaire d’aborder son egffdial et, pour cela, trois grandeurs sont
introduites : la dose absorbée, la dose équivakdritedose efficace ([Dut97] et [Gam97]). La

cohabitation de ces trois grandeurs tient a la ¢exitp des réactions biologiques vis-a-vis de
I'irradiation, et chacune d’entre elles décrit f&tf des rayonnements a un niveau de
complexité différent : au niveau de la matiere pawlose absorbée, au niveau cellulaire pour

la dose équivalente et au niveau tissulaire podote efficace.

1. Dose absorbée, D

Par définition [ICRUG60], la dose absorbée est langigé d’énergie moyenngs délivrée a un
volume élémentaire de masdm :

D_dg

=— Eqg. .11
dmr g

Elle s’exprime en GrayQy), un gray correspondant & un dépbt d'énergie gmilgé par

kilogramme de matiére.

La dose absorbée étant une quantité purement pigyssqn grand intérét pratique est qu’elle

est directement mesurable a I'aide d’'un dosimewatrairement aux autres notions de dose.

2. Dose équivalente, H

La dose équivalente prend en compte le premieréddgrcomplexité biologique, celui de la
cellule. En effet, la mortalité de la cellule étdie, dans un premier temps a la densité
d’ionisation, la dose équivalente tient comptealadture du rayonnement incident en terme de
TEL. A énergie égale, 1 MeV par exemple, une palgia produit 6000 ionisations pamde
tissus, un proton 600 ionisations pem et un €électron 6 ionisations pam Or une densité
d’ionisations, et donc de dommages, plus importaateendre la réparation de la cellule plus
difficile. Ainsi, une irradiation par des particsle génere beaucoup plus de dégats qu'une

irradiation par des électrons.
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Un coefficient de correction appelé facteur de gwation, noté/\;, a donc été introduit afin de

tenir compte de la nature du rayonnement incideatvaleur de ce facteur est fixée par la

Commission Internationale de Protection Radiologi(DIPR) et tabulée dans le tableau I.1 :

particules énergies Wr
photons toutes 1
électrons toutes 1
<10 keV 5

10 keV a 100 keV 10
neutrons 100 keV a 2 MeV 20
2 Meva 20 Mev 10

> 20 MeV 5
protons > 2 MeV 5
o et ions lourds toutes 20

Tableau I.1: Facteurs de pondération
radiobiologique pour différents rayonnements.

En présence de faisceaux mixtes, chaque contributioit étre prise en compte
individuellement. SiD, est la dose absorbée pour un rayonnement dondésééquivalente
H s’écrit :

H= > WD Eq. 1.12
Rayonnemets
La dose équivalente s’exprime en Siev8r),(un Sievert correspondant a un Joule déposé par
kilogramme de matiére pour les photons et pourélestrons. Une dose absorbée de 1 Gy
produira donc une dose équivalente de 1 Sv pofaisoeau d’électrons, alors qu’elle sera de

5 Sv pour un faisceau de protons.

Il n'existe pas de capteur de dose équivalentde clise est toujours obtenue par le calcul.
Les “dosicards” essaient cependant d’approchere cetition en utilisant des capteurs

spécifiques a chaque type de rayonnement.

3. Dose efficace, E

La dose efficace, elle, rend compte des effets rdgennements au niveau tissulaire. La
construction de cette quantité est tres délicate ate est basée sur I'observation ou
I'estimation des effets de l'irradiation sur lesfélients organes d’une population d’individus.

Cette observation permet de qualifier un type déestjion sur un organe donné et de remonter

20



Chapitre 1 : Aspects élémentaires, interaction®ramement-matiere

a un chiffre, la dose efficace, quantifiant ainai probabilité d’apparition de différents

problemes de santé.

Le passage de la dose équivalgdta la dose efficac& prend Organe Wr
i ) o Gonades 0,20
donc en compte les organes touchés par linternrédide Seins 0,05
. L . . . , Moelle osseuse

coefficients de pondération tissulaiM/, références dans le rouge 0,12
Colon 0,12
tableau 1.2. POUMONS 0.12
Estomac 0,12
Vessie 0,05
) _ o ) Foie 0,05
Lorsque plusieurs organes sont toucheés, il faut ici aussi Esophage 0,05
e s . . Thyroide 0,05
sommer les différentes contributions : Surface osseuse 0.01
Peau 0,01
E= ZWT.HT Eq. .13 Reste de 'organism 0,05
Tissus Total 1

La dose efficace étant une quantité liée a la pieloelle ~ 1ableau .2 Coefiicients de
pondération tissulaire de

s’exprime donc en Sievert. différents organes d'apres la

CIPR60.

4. Ordres de grandeurs

Pour donner quelques grandeurs sur les effetsndiglistes d’une irradiation sur un individu,
’'homme subira une stérilité transitoire lors d’umeosition unique supérieure a 100 mSv et
définitive au dessus de 4 a 6 Sv. Une femme dexéestérile si elle est exposée au-dela de 2
a 6 Sv transitoirement, ou bien soumise a une dopérieure a 0.2 Sv/ an. Des expositions
globales de 1 a 2 Sv conduisent (entre autres} aaasées, de 2 a 4 Sv, a une anémie, de 4 a
6 Sv a une aplasie (arrét du développement cak)jaile 6 a 8 Sv a des diarrhées et des
hémorragies, de 8 a 10 Sv a une insuffisance adepie et au-dela de 10 Sv en général au

déces rapide du sujet.

A cela s’ajoutent les effets stochastiques (cancgigui peuvent apparaitre de facon aléatoire

dés les faibles doses, et dont la probabilité amgenavec la dose recue.
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Chapitre 2 : Eléments de radiothérapie et de

dosimétrie

Si une irradiation est accidentelle, elle peut adais conséquences dramatiques. Lorsqu’elle
est maitrisée, elle peut étre utilisée a des fidsapeutiques, notamment pour traiter certains
cancers. En effet, plus de 270 000 nouveaux casadeer sont diagnostiqués en France
chaque année et traités par la chirurgie, la rhdrapie ou la chimiothérapie, selon la
localisation, le stade du cancer traité, etc. @radiothérapie constitue une modalité majeure
de traitement puisque 60 % des patients recoivast radiothérapie en France, et qu’elle
représente 40 % des guérisons, seule ou assoctauties traitements (selon l'Institut
National du Cancer).

Nous allons aborder, dans ce chapitre, quelquasnsotelatives a la radiothérapie et a la

dosimétrie, essentielles a I'introduction et aulstification de la présente étude.

A. Eléments de radiothérapie

Fondamentalement, la radiothérapie repose surraaissance des rayonnements ionisants,
de la facon dont ils transférent leur énergie anilreu qu'ils traversent, et sur I'utilisation de
ces propriétés dans un but thérapeutique. D’untpi@nvue plus technique, la radiothérapie
met en jeu un certain nombre de moyens techniquesngus allons considérer dans un
premier temps. En premiére ligne de ces moyensoulace de rayonnements ionisants. Elle
peut étre interne, dans le cas de la curiethéramas n’aborderons pas ici ce pan de la
radiothérapie), ou externe. Les particules les phiges dans ce dernier cas sont les photons
(d’une centaine dé&eV a plusieurs dizaines dde)) et les électrons. Ces deux types de

rayonnements sont produits par la quasi-totaligtadeélérateurs dédiés a la radiothérapie.
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1. Accélérateurs et rayonnements utilisés en radiot  hérapie

1.1. Accélérateur linéaire

Les accélérateurs modernes les plus répandus ethé@pie sont des accélérateurs linéaires
d’électrons qui permettent également la produatiemhotons X de haute énergie. Le schéma

d’une telle machine est présenté par la Figure 1.1

- section
charge & e ARratation d’accélération  aimant de courbure

m / cible
circulateur
pompe
1 avide glectrons
[ |t rayons X
: isocentre
guide _ | | . X Y w2
micro-ondes H canon a
aleetron _
table de
traitement

L

klysiron

base contrepoids

Figure 11.1: Composants principaux d’'un accélérateur linéaire

Les électrons produits dans un premier temps, idel'd’'une cathode métallique chauffée,
sont ensuite soumis a un champ électrique con§panir les extraire), associé a un champ
électrique alternatif (pour maintenir le faisceaaupé). lls sont ensuite injectés dans un tube
ou régne un vide trés pousseé, et sont, finalemauglérés sur une trajectoire linéaire de
dimension finie par I'intermédiaire d’'une onde éemagnétique haute fréquence et de forte
puissance, fournie par un pilote et amplifiée parésonateur-amplificateur (klystron) ou par

un magnétron.

Le faisceau d’électrons, ainsi produit est soiiwilélau patient, soit converti en photons X,
par rayonnement de freinage sur une cible de tangshnsérée sur la trajectoire du faisceau

d’électrons.
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Le faisceau de photons ainsi produit, par la machwit alors étre mis en forme pour pouvoir

étre utilisé cliniguement. Il doit, notamment :

- étre homogene (en énergie et en fluence) sur uf@sumportante au niveau du

patient (typiguement jusqu’a 4040 cm).
- avoir une pénombre limitée qui est optimisée ertion du type de rayonnement.

- étre collimaté au niveau du patient de facon soséocmer a la forme du volume a

irradier et a protéger, de cette maniéere, lesgisains avoisinants.

Pour ce faire, différents éléments sont nécessaitesval de la production proprement dite.
Tout d’abord, descOnes eégalisateurs(calculés en fonction de chaque faisceau) sont
interposés dans le faisceau afin de I'éclater (poaumvrir une plus grande surface) et
d’homogénéiser sa fluence ainsi que I'énergie érpmeunité de surface. Le faisceau est
ensuite collimaté pour ne “viser” que la zone éaitDans le cas le plus classique d'un
accélérateur électrons-photons, cette collimatisinréalisée par deux seéries m@choires
paralleles mobiles en matériau de hayimachoires XY) et par un collimateur personnalisé

reproduisant fidélement le contour de la zoneéeait

Dans ce domaine, leollimateur multi-lames (cf. Figure
Il.2) a constitué une avancée majeure de la raéliafhe
conformationnelle (RTC). Il s’agit d’'une série dmrles de
tungstene paralleles commandées qui se déplacentnies
par rapport aux autres pour se conformer a la fodue

volume cible.

Le collimateur permet de conformer lirradiationaatumeur
) ) _ _ Figure 11.2: Collimateur multi-
dans le plan perpendiculaire au faisceau mais oid@gas lames [Varian].

de contréle sur le dépdt d’énergie sur I'axe dadeau.

Il est donc essentiel d'utiliser les propriétéstamsfert d’énergie propres a chaque type de
particule afin de préserver les tissus sains ptestans le champ d’irradiation en amont et en

aval de la tumeur.
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1.2. Traitements en faisceaux d’électrons

La figure 11.3 présente les distributions de dose Isxe faisceau relatives a des faisceaux
d’électrons, de photons et protons. Ces courbgzlégsrendements en profondeuy sont

de toute évidence trés différentes selon le raymemé¢ considéré et montrent bien que la
particule ainsi que son énergie doivent étre ad@apééla profondeur a laquelle se trouve la

tumeur.

Il apparait que les faisceaux d’électrons, quiwmd faible pénétration, seront plutét utilisés
pour des tumeurs peu profondes et situées a prgxioiiorganes a risque (tumeurs

superficielles, chaine ganglionnaire spinale, ppubnonaire).

Les caractéristiques de ces faisceaux (spectrdeneent et profil de dose, courbes isodoses)

vont maintenant étre traitées.
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Figure I1.3: Rendement comparatifs entre des faisceaux
d’électrons, de photons et de protons.

a. Spectre des faisceaux d'électrons

Les électrons sont directement issus de la sedtamtélération de la machine et ne subissent
aucune interaction avec la matiere (excepté awap lavant d’atteindre le point focal. Le
faisceau est donc monoénergétique a la disper@da dhachine pres (en général quelques

pourcents & mi-hauteur).
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b. Rendements en profondeur

Le rendement en profondeur d’'un faisceau d’élestrest extrémement dépendant de son
énergie. Energie qui, pour une méme valeur afficpéet légérement varier en fonction de

'appareil utilisé et des parametres géométriquelimadiation (taille du champ...).

A % Dose

100 =
30 =
60 =

10 20 28 MeV
40 =

T

Figure 11.4: Rendements en profondeur de faisceaux
d’électrons de différentes éner¢

Néanmoins, I'analyse de tout rendement en profonden faisceau d’électrons, tel que ceux
représentés Flg. 1.4, fait apparaitre quatre eaudistinctes :

- Dans les premiers millimetres, une région d’acs@isent de dose (ou “buildup”),
correspondant principalement a la mise en mouverd&iectrons secondaires

dans le milieu par les électrons primaires.

- Ensuite, une zone de maximum assez “plate” (surtmx énergies élevées),
correspondant a un équilibre électronique. Ellecasactérisée par la profondeur

du maximum de dose.
- Une région de décroissance de dose en profondeur

- Une zone, au-dela du parcours de électrons ouda d@st pas rigoureusement
nulle. Cette partie terminale de la courbe represela contribution du

rayonnement de freinage a la dose.

Lors d'un traitement, I'énergie sera adaptée, die #orte que la zone de dose maximale

corresponde a la profondeur de la tumeur.

27



Chapitre 2 : Eléments de radiothérapie et de dosimé

Lors de la pénétration des électrons incidents tianslieu, leur spectre est progressivement
modifié. Celui-ci, quasiment monoénergétique attém, s’étale alors que I'énergie moyenne

des électrons incidents diminue au fur et & medetda pénétration dans le milieu.

c. Courbes isodose standard

Les rendements en profondeur ne suffisant pasattéaiser les propriétés d'un faisceau, des
surfaces appelées isodoses (Figure 11.5) sont carémant utilisées afin de caractériser la

distribution de dose volumique.

A B

D.S.P. 90 cm

Figure 11.5: Isodoses de base d’un faisceau d’électrons alans
plan contenant I'axe du faisceau (A), dans un plrpendiculaire
a I'axe (B) et définition de la pénombre [Bou92ggdsodose ont
été établies pour une distance source-surface (BSB) cm.

Ces surfaces isodoses sont constituées de I'ensafebl points du milieu irradié ou la dose
présente la méme valeur. Leur représentation édiéticate, elles sont généralement
représentées par leur intersection avec un des plancipaux (passant par I'axe faisceau et

parallele aux cotés du champ, ou perpendiculdiexa faisceau).

En raison de la forte diffusion des électrons densnilieu, les isodoses relatives a des
faisceaux d’électrons prennent toujours une forraeatéristique communément appelée

champignon (Figure 1.5 A).

1.3. Traitements en faisceaux de photons

Les faisceaux de photons, comme cela apparait asufigure 1.3, sont beaucoup plus
pénétrants que les électrons. Par exemple, larétetere déposée a 15 cm de profondeur par
des photons de 1.17 et 1.33 MeV est encore de #8%eront donc utilisés pour traiter des

tumeurs plus profondes.
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Nous allons maintenant développer les spécifiaites faisceaux de photons, en termes de

spectre, de rendement et profil de dose, et ddbesusodoses.

a. Spectre des faisceaux de photons

Les faisceaux de photons, produits par rayonnemerfteinage, puis homogénéisés par le
cOne égalisateur, présentent des spectres en emig&giarges. Typiquement, ils s’étendent de
zéro jusqu’'a I'énergie d’accélération avec un maximcorrespondant approximativement au
dixieme de cette énergie et une moyenne approxieragnt au quart (Figure I1.6). Ainsi, le

spectre d'un faisceau de photons ne peut étre téaisst que par la différence de potentiel

appliguée et s’exprime donc &W.

™. Non filtré

Rayonnement
/ caractéristique

Tension d’excitation

/ 200 kv
vl
150\

0 50 100 150 200
Energie des photons (keV)

Intensité relative
par unité d'énergie

Figure 11.6: Spectres en énergie de faisceaux de photons
pour différentes tensions d’accélération.
b. Rendement en profondeur

Comme nous l'avons déja vu au chapitre précédentahsfert d’énergie d'un faisceau de
photons est tres différent de celui d'un faisce&tledtrons. Cette différence s’exprime
également dans les rendements en profondeur (Filgdyegui s’étendent beaucoup plus loin

dans le milieu traversé pour les faisceaux de ptsoto
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Figure 11.7: Rendements en profondeur de faisceaux de
photons de différentes énergies.
Les rendements en profondeur relatifs & un faisdeaphotons (Figure 11.7) présentent trois

parties distinctes :

- Un accroissement important de dose (ou “buildugl),a la mise en mouvement

d’électrons secondaires dans le milieu par les@t®primaires.

- La région du maximum, correspondant a un équilibkectronique. Elle est
d'autant plus plate que I'énergie est plus éleMeéde est caractérisée par la

profondeur du maximum de dose.

- La région de décroissance de dose en profondeatigpement exponentielle,

correspondant a l'atténuation du faisceau d’X.

Contrairement aux faisceaux d'électrons, le spedteergie des électrons produit par des
faisceaux d’X est tres large des I'entrée dansiliemet conserve une valeur moyenne élevée

dans tout le milieu.

c. Courbes isodoses standard

Les isodoses principales relatives a des faiscdayxhotons (Figure 11.8) sont généralement
plates et paralléles a la surface d’entrée du mai@roximité de I'axe du faisceau. Puis elles

tendent & s’arrondir au fur et & mesure que I'em €loigne.
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18 MV

Figure 11.8: Isodoses de base relatives & des faisceaux
d’énergies différentes : rayons X de 18 MV (A), 451V (B)
el Cobalt 60 (C) [Bou92

Pour plus de concision, la distribution de dosesestvent représentée par le rendement en
profondeur et le profil du faisceau, qui n’est aujue la variation relative de la dose suivant
une direction perpendiculaire a I'axe du faiscestiugénéralement mesuré a la profondeur du

maximum de dose.

2. Balistique et techniques d’irradiation

Les caractéristiques des faisceaux, tant en électmo’en photons, décrites précédemment,
montrent bien qu’il est impossible d’irradier unemieur sans irradier également les tissus
sains avoisinants. Il va donc étre nécessaire, dus traitement de radiothérapie, de
maximiser la dose a la tumeur tout en minimisartdase aux tissus sains, en général, et aux
organes a risque, en particulier. Cette nécessitiétrainé la mise en place de techniques de
traitement de plus en plus complexes, dont I'eggmmun est de conformer au maximum la

dose au volume traité.

La technique la plus “basique”, pour atteindre algjectif, consiste a irradier le patient sous
des incidences multiples mais convergeant toutes ke tumeur. Ce procédé permet de
diminuer la dose aux entrées faisceau, tout eneceast une dose cumulée importante a leur

intersection, c'est-a-dire au niveau du volumeecibl

La conformation de la dose passe également palidation de collimateurs adaptés a la

forme de la tumeur. Or, ces derniéres années,-cele été largement favorisée par
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I'utilisation de collimateurs multi-lames et paslprogres techniques importants dont ils ont

fait 'objet.

Parmi les nouvelles techniques tirant profit detecetvancée, deux sont particulierement
remarquables et vont nous intéresser plus paegigrient: la Radiothérapie
Conformationnelle par Modulation d’Intensité (RCbU IMRT pour I'acronyme anglophone)

et la tomothérapie.

Une troisieme technique de pointe sera égalemenridéb, la radiochirurgie stéréotaxique,

qui traite de trés petits volumes a l'aide d’unmgrmombre de faisceaux extrémement fins.

2.1. La Radiothérapie Conformationnelle par Modulation dIntensité

La RCMI est, en quelque sorte, une évolution deatiiothérapie conformationnelle. Mais
alors que cette derniere utilise des champs dadkibomogene dont la géométrie est adaptée
a la forme de la tumeur, la RCMI utilise des fa@moe de fluence non homogéne. L'intérét
d’utiliser des champs completement “modulables”desible. Il permet de mieux “viser” la
tumeur, mais aussi d’établir la planification daitement beaucoup plus efficacement. En
effet, la planification en radiothérapie conforratielle classique consiste a calculer la
distribution de dose relative a une configuratiom tdaitement donnée, a I'évaluer et a
'améliorer en modifiant la configuration initialénodification d’'un faisceau, ajout d’un
nouveau faisceau, etc...). La planification de tragat inverse consiste, quant a elle, a fixer
les objectifs dosimétriques et a laisser un algoré itératif trouver la balistique optimale
respectant ces objectifs. Ce type de planificaisnrendu possible par le nombre de degrés

de liberté apporté par la modulation d’intensité

La RCMI doit donc son essor aux progres technidaiés a la fois au niveau des collimateurs

multi-lames et des logiciels de planification datgment inverse.

Une fois la planification effectuée, le traitemg@ett alors se dérouler selon deux techniques
différentes :

La technique statique ou “Step and Shoot” consiste a additionner des-shamps ayant
chacun une fluence homogene afin d’obtenir un chedapltant inhomogene. Ce procédé est

illustré par la figure 11.9.
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) 2) E
Dose totale
résultante:
sb 4)' >
J

Figure 11.9: Champ de fluence inhomogéne résultant de la
superposition de quatre sous-champs de fluence dpmeo

La technique dynamiqueconsiste, quant a elle, a balayer le champ de daszune fente de

forme variable définie par le collimateur. La viéesde déplacement variable des lames
permet de moduler lintensité de chaque point damgh Le caractére dynamique de cette
technique permet des durées de traitement plustesowue la technique statique, mais
apporte, également une difficulté supplémentai@nduaux contrdles dosimétriques. De plus,
un arrét accidentel de l'irradiation durant le teaient pose un probléme pour terminer le

champ [Esc02].

La RCMI permet de délivrer des distributions deedosncave, comme celles illustrées dans
la Figure 11.10. Elle autorise, selon la stratégdgetraitement adoptée, soit de mieux préserver
les tissus sains, soit d’augmenter la dose au wlaible, permettant ainsi une efficacité

accrue du traitement. Ces avantages considérablesapport a la radiothérapie classique

expliguent I'essor actuel de la RCMI.

IMRT-Plan Konventioneller 3D Plan

Figure 11.10: Comparaison entre un plan de traitement de R&Mh
plan de traitement 3D conventionnel [Inselspital].
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2.2. Latomothérapie

En toute rigueur, la tomothérapie est elle-mémetanknique de RCMI. Elle est néanmoins
considérée a part en raison des évolutions imptedagu’elle apporte au traitement. En effet,
au lieu d’irradier le patient suivant un nombre fitincidences (généralement de 5 a 15 en
RCMI), la tomothérapie va utiliser une cinquantagieefaisceaux tres fins (dits en “tranches”)
dont l'intensité est modulée pour maximiser la dagesolume cible et minimiser la dose aux
organes sensibles ([Tho05], [Mac93]). De facon @ma¢ & la RCMI, cette technique se
scinde en deux catégories : la tomothérapie er séta tomothérapie hélicoidale.

La tomothérapie en sérieeffectue le traitement “tranche par tranche”. agine tranche, le

bras de I'accélérateur tourne autour du patient@enqgu’un collimateur binaire, dont chaque
lame est soit ouverte, soit fermée (Figure Il.1di} Yarier I'intensité du faisceau (le champ
projeté par chaque lame fait envirorx 1 cm2). Une fois la rotation terminée, la table se

déplace pour repositionner le patient pour la therguivante.

Figure 11.11: Schéma d’un collimateur
multi-lames binaire avec une géométrie
« en tranche » [Dyk2001].

La tomothérapie hélicoidale plus récente, est moins répandue car les actelésa

traditionnels sont limités pour cette technique (&ble, notamment, ne bouge pas
automatiquement durant le traitement). C’est done technique qui requiert une machine
spécialement concue pour ce type d’applicationmiagchine en question est un scanner CT
hélicoidal combiné a un accélérateur linéaire pisaht un faisceau de photons de 6 MV.

Contrairement a la tomothérapie en série, la mackifectue une rotation continue autour du
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patient pendant que la table se déplace, générandi an mouvement hélicoidal
(Figure 11.12).

Spiral Scan

Collimator

Megavoltage
Detectors

Beam Stop

Figure 11.12: Schéma d’un appareil de tomothérapie hélicoiffadeno].

Les systeme de détection CT permet également digevéa position du patient afin de la
corriger si nécessaire, ce qui est trés loin d’étredin puisqu’une erreur de positionnement

d’'un millimétre peut engendrer des erreurs de deskordre de 10 a 20 % [IntO1].

2.3. Laradiochirurgie stéréotaxique

Une derniere technique, de haute précision ellsiapsrmet de traiter les tumeurs de trés
petit volume, principalement cérébrales, mais adssimalformations artérioveineuses. Cette
forme de traitement consiste a délivrer a un volueséreint une dose unique tres élevée. Pour

ce faire différents appareils dédiés existent, péasguels :

- Le Gamma Knife, composé d’'un casque de contentidfeaviron 200 sources de
Cobalt extrémement focalisées convergentes, quosdém une tres forte dose a

leur intersection (Figure 11.13).

- Le Cyber Knife, constitué d’'un accélérateur linéadélivrant un faisceau de
photons de 6 MV, monté sur un bras robotisé emtiérg orientable, ce qui permet

de “viser” la tumeur avec un maximum de degréshté (Figure 11.14).

~

La radiochirurgie stéréotaxique peut égalementfex&ier a l'aide d'un accélérateur
conventionnel s'il est convenablement équipé (dmmicro collimateur multilame par

exemple).

De par la petite taille et la position des lésitmagtées, la radiochirurgie ne souffre aucune

erreur de position. Les erreurs sont limitées aximam grace au positionnement du crane du
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patient par un cadre rigide, et au contrble pagenia de ce positionnement. Il faut également
ajouter a cette difficulté la tres petite taillesdghamps qui nécessite, pour leur contréle, des
systemes de dosimétrie de trés grande résoluting98j.

= 1""
o

Figure 11.13: Principe du Gamma Figure 11.14: Le cyberKnife [Accuray].
Knife.

B. Dosimétrie en physique médicale

Comme nous le prouvent les efforts faits dans td#armation de l'irradiation a la tumeur, le
dépbt de dose dans les tissus du patient estumit] se doit d’étre extrémement précis. En
effet, un sous-dosage de la tumeur risque d’er@rdénsurvie d’'un certain nombre de cellules
pathologiques et donc une récidive. Au contrairesurdosage des tissus sains environnants,
peut engendrer de sérieuses complications. Lesebn@tablissant la réussite ou I'échec du

traitement sont de& 5 % sur la dose totale prescrite.

1. Dosimetres usuels

Afin d'effectuer tous les contrbles dosimétriqué&cessaires a la réussite du traitement, les
radiophysiciens disposent d’'un certain nombre deatiéurs, allant du détecteur ponctuel au
détecteur tridimensionnel. Le principe de fonctiement des techniques les plus couramment
rencontrées est décrit ici. Leurs avantages etnwéaents, dans le contexte qui nous

intéresse, seront discutés plus loin.

La calorimétrie est 'une des premieres techniques de mesure de. dglle consiste a

mesurer I'élévation de température produite parigceau incident (quelques milliemes de
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degrés Celsius pour 1 Gy). Le calorimeétre est dgrade précision et constitue I'étalon du
Gray, mais son usage est fortement limité par Hawié d'utilisation. C'est, en effet un
appareil étalon nécessitant une procédure de mstandard (enceintes thermostatées).

La chambre a ionisation constitue, quant a elle, un étalon secondaire ate @t est le
détecteur le plus employé dans le domaine. Sortilmmement est basé sur la collection de la
charge électrique produite par ionisation par un&ce de rayonnement ionisant. L'énergie
nécessaire pour créer une paire électron-ion dams présente I'avantage d’étre peu
dépendante de I'énergie du rayonnement incident.ré#anche, ce détecteur n’est pas
équivalent tissu en électron et nécessite un ceriambre de corrections, notamment en
faisceau d’électrons [And00].

Les détecteurs solidespeuvent étre des semi-conducteurs, silicium oumgaium par
exemple, qui constituent une jonctipan. L’ionisation par le faisceau incident produit un
courant globalement proportionnel au débit de ddsgeut également s’agir de détecteurs,
dont le fonctionnement est plus proche de celui demmbres d’ionisations tels que les
détecteurs diamant. Ces détecteurs, de plus peétitension que les chambres, sont
généralement utilisés pour les petits champs owdsimétrie in vivo. Néanmoins, ils

présentent des dérives thermiques importantes fBucO

Lorsqu’un rayonnement ionisant interagit avec anistal thermoluminescent des paires

électron-trou sont poussées vers la bande de cbodutes trous peuvent, par la suite, étre
piégés par des impuretés ou des dopants a destsnmymmés centres de luminescence. Un
chauffage du cristal permet alors d’apporter saffiment d’énergie aux électrons pour que
certains passent dans la bande de conductiornretsmbinent avec les trous, produisant ainsi
une lumiére mesurable proportionnelle a I'énergépasée. lls présentent néanmoins

I'inconvénient de devoir étre lus a posteriori [BGE

Les scintillateurs plastiqgues font partie des détecteurs émergeant a peine dde st
expérimental pour le domaine de la dosimétrie!adis généralement de dosimétres a fibre,

constitués d’'une fibre optique scintillante de tpEdit volume (1 mm de diamétre et entre
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1 mm et 1 cm de long), couplée a un photodétectuune fibre optique claire ([Cli00],
[BedO1], [Font02-1], [Arc06]). Quelques groupes riamtent également vers des systémes a
deux dimensions ([Boo98, [Boo00]], [Pet06]).

La dosimétrie par scintillation faisant I'objet dmette étude, les détails relatifs a cette

technique seront abordés aux chapitres 3 et 4.

Les films radiographiques sont constitués d’une réduction de sels d’argépiodés sur un
substrat. Le rayonnement ionisant entraine 'audatiem, apres développement, de la densité
optique du composé et marque ainsi le substratedintensité qui est une fonction (non
linéaire) de la dose déposée. Les films sont fréopent utilisés pour effectuer de la
dosimétrie relative, mais présentent I'inconvénigmtnécessiter un développement et d’avoir

une réponse non linéaire [Dug98].

Les films radiochromiques sont un peu différents des films radiographiquiés. sont
composés de monomeres de diacétylene qui se pasgneau passage de rayonnement. Ce
procédé présente I'avantage de ne nécessiter aldmaoppement et d’étre moins dépendant
de I'énergie. En revanche, ils requierent une fddse et coltent trés cher [Nir98].

Les gels dosimétriquessont apparus avec les gels de Frickes, utilisaataolution d’ions

ferreux dans une matrice de gélatine. Présentamgrake problemes de perte de résolution
spatiale par diffusion, ce type de gel a été ren#plpar des gels de monomeres qui
polymérisent lorsqu’ils sont irradiés [Jur00]. Lecture d’'un gel se fait généralement par
résonance magnétique [Mar96], mais d’autres paras\éte lectures sont considérés afin de
s’affranchir de la nécessité d'un appareil de résee magnétique (lecture laser,

tomodensitométrie, imagerie ultrason, etc...).

2. Dosimétrie et Contrdle qualité en RCMI

Si la dosimétrie en radiothérapie classique présdas contraintes tres importantes en terme
de précision, les traitements modernes évoqués tolusmjoutent encore deux types de
difficulté :
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- la complexité intrinséque de ces plans de traitésngni introduit d’'importants
gradients de dose, des formes complexes et demtéteités de dose dans le
volume cible [Los98], mais aussi de petits chanipsadiation, de faibles doses et

des durées de traitement particulierement élevées.

- les limitations technologiques du matériel : lirsitées logiciels de planification,
imprécision intrinséque des accélérateurs linéaipesitionnement du patient,
fuites entre les lames du collimateur, retards d@nsnouvement des lames
[Buc02].

Or la complexité de ces traitements (et en parbécudeux présentant de forts gradients de
dose) réclame des contrdles de qualité (CQ) poaquod patient afin de ne pas sous-doser le
volume cible ni surdoser les organes a risque aindrm® décalage. Cette vérification

s’'effectue en contrblant :

1) la bonne concordance entre ce qui est planifieajue I'appareil de traitement

délivre effectivement.

2) larobustesse du plan face a de petites erreygsgsitonnement.

La validation de référence, en RCMI, consiste agpaser les faisceaux d’'un traitement
donné sur un fantdme de géométrie simple d'eadesai de polyméthacrylate de méthyle
(PMMA), et a comparer la distribution de dose danglan avec les valeurs planifiées. Les
détecteurs actuels ayant tous leurs inconvénienteues limites, ils sont bien souvent
inadaptés a ce genre de contréle. Si bien que deing trois dosimetres peuvent devenir
nécessaires, rendant ainsi la validation du tratemd’'un seul patient extrémement

laborieuse.

2.1. Cahier des charges

Afin de mettre au point un détecteur mieux adapté @ntrbéles de qualité en RCMI, il est
nécessaire de faire le point sur les différentestramtes qu’un tel détecteur se doit de

respecter.

Il doit, en premier lieu, étre au moifsdimensionnel et présenter unbonne résolution

spatiale Celle-ci est généralement considérée comme adgeppour des valeurs de l'ordre
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de 0.5 a 2 mm. Il doit également ééguivalent tissuset sa réponse doit étiieéaire avec la
doseabsorbée. Enfin, sa réponse doit édépendante du débit de doséc'est-a-dire de la
dose délivrée par unité de temps), en raison deatioas spatiales rencontrées en RCMI, et
présenter undaible dépendance angulaire a causes des différentes orientations que le

faisceau sera amené a prendre.

2.2. Etat de l'art

Un certain nombre de détecteurs existent déja esundrché et sont utilisés pour ce type
d’applications. Le détecteur parfait n’existant pasore, tous présentent des avantages et des

inconvénients que nous nous proposons de répericirie

a. Les films

La dosimétrie par films est une technique bien anmde pour vérifier les distributions de
dose dans un fantbme ou pour effectuer des testxodérdle qualité de faisceaux
d’irradiation. En particulier, elle joue un role rpeulier dans tous les centres ou les

traitements de RCMI sont implantés.

Le grain d’halogénure faisant, au maximum, 2 pn8 les films présentent une grande
résolution spatiale uniguement limitée par le systéle lecture. Mais ils présentent aussi des
inconvénients majeurs. lls surestiment la dosepduntons de basse énergie, leur réponse est
non linéaire, excepté sur une petite portion autteud0 cGy, et ils saturent vers 200 cGy. Il
faut ajouter a cela des variabilités de 'émulstdbrdonc de la réponse entre les lots de films,
ou méme au sein du méme lot, et une dépendancdeghnique de développement ainsi
gu’aux conditions de stockage. Il en résulte quédsimétrie par film demande beaucoup de
temps et qu'il est difficile de faire de la dosimétguantitative & mieux que 2 % [Dug98].

Pour permettre des irradiations plus longues, suuegjuises lors des contrdles de qualité en
RCMI, desfilms argentiques a portée étenduent été développés [Est02]. Ces films ne
saturent qu’a partir de 700 cGy et ont une répdimeaire avec la dose, de 0 a 350 cGy
[Cha03]. lls sont également moins dépendants aoédé de développement ainsi qu’'aux
photons de basse énergie. Par contre, ils sontsmsansibles, donc plus indiqués pour les

vérifications de traitement entier.

Les films radiochromiques, quant a eux, présentent un certain nombre d’agastsur les

films argentiques: ils sont insensibles a la lumid&isible et ne nécessitent pas de
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développement, ce qui exclue les erreurs pouvaati@roduites a ce moment la [Lau96]. lls

ont également une grande résolution spatiale neis $ensibilité aux photons de basse
énergie est moins importante. lls ont égalementrueidleure équivalence a I'eau, avec un Z
effectif entre 6 et 6.5 et, enfin, leur gamme disdition s’étend de 10 a 100 Gy pour certains

modeles et méme de 50 a 2500 Gy pour d’autres $Nir9

Néanmoins leur utilisation présente un certain nemdédinconvénients. Il faut attendre
plusieurs heures avant d’effectuer la lecture gfie la densité optique se stabilise et ils sont
sensibles a la température pendant et aprés latiad. lls sont également sensibles a
’humidité et aux UV et présentent des effets de naiformité spatiale. Enfin, de hautes
doses sont nécessaires et les films radiochromigaes plus chers que leurs homologues

argentiques.

Tous ces facteurs font que la reproductibilitétysiguement de I'ordre de 5 % [Dug98].

b. Les matrices

Des outils permettant les vérifications 2D a I'ackematrices de chambres d’ionisation ou de

diodes silicium sont également présents sur le Inéarc

Les chambres a ionisations présentent I'avantag@edrobustes, précises, fiables et bien
maitrisées. Les semi-conducteurs peuvent, quanixaétre tres petits, ils sont durcis aux
rayonnements, mais présentent l'inconvénient majdar dériver fortement avec la

température. L'un comme l'autre n’étant pas éqenaltissus, leur utilisation nécessite

d’'importantes corrections dans toutes les configumna de faisceau.

Les matrices nécessitent également une intercatbhranesurant la sensibilité de chaque

détecteur par rapport au détecteur central.

Finalement, de telles matrices peuvent étre caibein dose pour faire des mesures absolues,

mais leur résolution spatiale reste un probléme.

c. Les systemes d’'imagerie portale

Les systemes d’imagerie portale, ou EPID (plectronic Portal Imaging Devigesont des

détecteurs bidimensionnels solidaires de I'acctdéraet placés a I'opposé de la source de
rayonnement par rapport a I'isocentre. Bien queittés technologies soient parfois étudiées
(chambres d’ionisation liquides [Ess96], GEMs [lAkQ), les systémes les plus courants sont
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ceux reposant sur un écran fluorescent lu par anea CCD, et ceux constitués d’'un écran

de silicium amorphe.

Les systémes d'imagerie portale servent généralereplusieurs types de vérifications
([Par98], [Par00]) :

- La fluence des champs délivrés, par comparaisoerlla des champs prescrits

avant le traitement.

- La géométrie des champs ainsi que la dynamiqudatess, avant ou pendant le

traitement.

Les systéemes d’'imagerie portale peuvent égalementélisés afin d’évaluer la dose, mais la

conversion de l'intensité d’'un pixel en dose eBt Wétre directe [Ren05].

d. Les gels dosimétriques

La dosimétrie 3D est, bien évidemment, la soluteoplus compléte pour la vérification de
traitements conformationnels, d’autant que dese&snt menées pour étendre la dosimétrie
par gel a des milieux inhomogéenes [Wat04]. Maisgmaleur bonne résolution spatiale, la
réponse des gels polyméres dépend de I'expositida Bumiere et a I'oxygéne, de la
composition, et de la température du gel pendantetdure. De plus, ils nécessitent
généralement une IRM pour la lecture [Low99], raridaur utilisation délicate. Si bien que
les gels dosimétriques sont peu implantés et ge&tilgles sont encore nécessaires pour avoir

des gels robustes et des systémes de lecture.précis

Les principaux avantages conférant un usage aig@ détecteur en routine clinique sont
répertoriés dans le tableau II.1 pour les diff&setétecteurs décrits dans ce paragraphe. Bien
gue la liste des caractéristiques requises ngasiexhaustive, il montre clairement qu’aucun
des dosimétres présents sur le marché n’est patfgitie tous présentent un certain nombre

d’'inconvénients.
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Résolution spatiale
Equivalence tissus
Lecture immédiate

¥ | Linéarité de la réponse

X | X

Films argentiques

X

Films radiochromiques

Matrices ) ¢

X

Imagerie portale

X

Gels dosimétriques X

Tableau 11.1: Récapitulatif des principales
caractéristiques souhaitées pour un dosimetre.

2.3. Une nouvelle approche, le DosiMap

Comme nous le montre ce rapide descriptif du nalt@riésent sur le marché, il n'existe pas,
a I'neure actuelle, de produit permettant une meguécise et rapide de la distribution de
dose en trois dimensions, respectant toutes lesatotes imposées par le cahier des charges
décrit plus tot. L'étude que nous allons menepiéisente un systeme de dosimétrie faisant un

compromis acceptable entre mesure tridimensioneelapidité d’exécution.

Ce systeme, dont le principe est illustré Figurgédllet qui sera détaillé dans les chapitres a
venir, est constitué de deux cubes de polystyrenstituant le fantdbme, et d’'un scintillateur

plastique plan observé par une caméra CCD.

Figurell.14 : Principaux éléments composants le dispa
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Ce systeme peut fonctionner selon deux modes :

- mode (a). La partie supérieure du fantbme est mince (tygment 2.5 cm pour
des faisceaux de photons de 15 MV) et sert uniqoeredépasser la zone de
buildup. Ce mode permet de vérifier les faisceamawn en irradiation verticale,

perpendiculairement au plan du scintillateur.

- mode (b) La partie supérieure du fantbme est identiqua @drtie inférieure.
Dans ce mode, le faisceau peut tourner autour dtbrfee afin de lui délivrer
l'ensemble du traitement. De plus une motorisatipgrmet de translater
'ensemble du systeme (fantdbme, scintillateur, miet caméra) verticalement.
Ceci permet de déplacer le plan du scintillateunsda champ du faisceau et, ainsi,
de reconstruire plan par plan la distribution deeden trois dimensions.

Quel que soit le mode utilisé, la mesure de laribistion de dose, dans le plan du
scintillateur, est idéalement effectuée en quatpes principales (indexées @& @ dans la
Figure 11.15). Nous allons donc passer en revueétases, les précisions qu’elles appellent,
ainsi que les problémes, inhérents a la dosimptrescintillateur plastique (indexés @ea
©), que nous aurons a étudier (et a résoudre !parsae ce travail.

Dépot de dose dans
le scintillateur

Figure 11.15: Evénements résultant de l'irradiation et condnis la mesure
de dose.

Au cours de l'irradiation, le faisceau délivre utistribution de dose au scintillate@, qui
dépend des configurations d’irradiation (taille champ, distance source-surface, orientation

du faisceau...), et que nous voulons déterminer. dagstillateurs plastiques présentant la
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propriété d’émettre de la lumiére lorsqu’ils somtadiés, ce dépdt de dose se traduit par
I'émission de photons de scintillatio®, dont la quantité est proportionnelle a la dose
déposée. La distribution lumineuse résultante &sts due par la caméra CC®, puis

transcrite en distribution de dose dans le plandilotillateur®.

Cet enchainement de processus, a priori tres simrgglame, néanmoins, un certain nombre
de précisions. En effet, s'il est communément adoe la réponse lumineuse des

scintillateurs plastiques est proportionnelle @dae gu'’ils ont regue, il reste nécessaire de le
vérifier. De méme, il convient de s’assurer queglentité de lumiere, ainsi produite, est

suffisante pour étre détectée, et que son spe@neigsion est adapté a l'efficacité spectrale

du détecteur. Ces quelques points, et la réporseditillateurs plastiqgues en général, feront
donc l'objet d’'une étude approfondie eapitre 3

La réponse des scintillateurs plastiques ne caomestias le seul point critique dans la
conception du DosiMap. En effet, Iirradiation disgbsitif affecte également le fant6r®g
dans lequel les électrons mis en mouvement vorérgénlu rayonnemeuterenkov®. Or ce
rayonnement va avoir deux conséquences majeureka suesure de dose. D’une part, en
raison de sa large étendue spectrale, il va extdtescintillateur et ainsi générer de la
scintillation @. Cette scintillation sera alors mesurée par laéranet interprétée, a tort,
comme relative & la dose déposée dans le sciatilaD’autre part, le rayonnemenérenkov
lui-méme va se mélanger a la lumiere de scintilfatt étre mesurée par la cam®raSi rien
n‘est mis en ceuvre pour distinguer les deux camiobs lumineuses, le rayonnement
Cerenkov sera, lui aussi interprété comme de la.ddésas consacrerons doncdbapitre 4
au rayonnementerenkov, a ses différents effets sur la mesurados$e, et aux moyens de

supprimer sa contribution a la mesure de dose.

A ceci s’ajoute la difficulté d’effectuer des messien milieu ionisant. En effet, la production
du faisceau par l'accélérateur, puis lirradiatido fantdme, diffusent des rayonnements
ionisants dans toute la salle de traitem®ntOr ces rayonnement diffusés sont souvent tres
énergétiques et génerent des impacts au niveauapheur CCD. Ces impacts vont, non
seulement parasiter la mesure de dose au niveapidels touchés®, mais également
détériorer le capteur a plus ou moins long terneechapitre 5sera donc dédié a I'étude de
ces rayonnements diffusés, ainsi qu’a leurs cores#mps tant au niveau de la mesure de dose,

gue pour le vieillissement de la caméra.
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Finalement, une fois tous ces problémes résoluss aborderons, athapitre § la calibration
en dose du DosiMa@, permettant de traduire une distribution lumineeselistribution de

dose, ainsi que les mesures de dose effectuéasia tiu dispositif.
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Chapitre 3 : Etude de divers scintillateurs plasti gues

pour la dosimétrie

Comme cela a été présenté au paragraphe 2.3 ditrehagcédent, le DosiMap repose sur
I'utilisation d’'un scintillateur plastique qui coaxtit I'énergie déposée par les rayonnements
ionisants en lumiére visible. Etant donné les @ntes dosimétriques évoquées plus tét,
notamment en terme de précision sur la mesure dinde, il est essentiel de maitriser

parfaitement tous les éléments du dispositif epremier lieu, la scintillation.

De maniere générale, les mesures de rayonnemeardsiptllation exigent un certain nombre
de qualités de la part du scintillateur. Tout diahoson efficacité de scintillation (ou
rendement lumineux), c'est-a-dire le nombre de@i®produits par unité d’énergie absorbée,
doit étre suffisamment grande pour que la lumierésé soit détectable. Ce nombre doit
€galement étre proportionnel a I'énergie déposédapaarticule incidente. Enfin, son spectre
d’émission doit étre adapté a l'efficacité speetrdl photodétecteur, et sa réponse doit étre
rapide, afin de conserver I'équivalence entre uénément de scintillation et le dépbt

d’énergie qui est a son origine.

Dans le cadre de la dosimétrie, en plus des cotdsaidéja citées, le scintillateur utilisé doit
étre aussi semblable que possible (en terme detéextsde réponse aux rayonnements) au

milieu de référence de la radiothérapie : I'eau.

Face a toutes ces exigences, les scintillateuttiquees présentent des caractéristiques tres
favorables pour la radiothérapie. En effet, ilstséquivalent-tissus, et il est communément

admis que leur réponse est linéaire pour les élestde plus de 125 keV.

Le scintillateur étant I'élément de base de notspakitif,
il a fallu le choisir de fagon rigoureuse. Nous @sa@onc
sélectionné six scintillateurs plastiques danstdmimaines
d’émission différents (bleu, vert et rouge), proaeinde
deux fabricants (Bicron et Amcrys-H). Le tablealilll

contient les informations fournies par les congturs :

Figure 111.1: scintillateurs étudiés.
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Chapitre 3 : Etude de divers scintillateurs plastg pour la dosimétrie

- Le solvant utilisé. A savoir du polyvinyltoluene\(PP) ou du polystyréne (PS).

- Le rendement lumineux du scintillateur normaliséedui de I’Anthracene, soit
16 photons/keV.

- Lalongueur d’'onde de I'émission maximalgux

- Les temps de montég, et de descentey du signal de scintillation.

Tableatlll.1: Données des constructeurs pour les scinturs étudié:

Rendement lumineuy

Scintillateur Solvant (% Anthracene) Anax (nm) 7 (nS) 7 (ns)
BC-408 PVT 64 425 0.9 2.1
BICRON BC-428 PVT 36 480 1.6 125
BC-430 PVT 45 580 3.2 16.8
UPS-89 PS 65 418 0.9 2.4
AMCRYS-H UPS-974 PS 53 480 0.9

UPS-974R PS

Il apparait, a la lecture de ce tableau, que sildemées fournies par Bicron sont relativement
completes, il n'en va pas de méme pour les saiiirs de Amcrys-H. De plus, et
contrairement a Bicron, ce dernier ne fournit paspectre d’émission de ses scintillateurs,

information pourtant nécessaire a notre étude.nkrducune mesure n’existe, quant a la

linéarité du rendement lumineux de ces scintillegeu

Nous étudierons donc dans ce chapitre les proprééimétriques de ces scintillateurs, ainsi
gue leur rendement lumineux, leurs spectres déomisdid’excitation, ainsi que leur temps de
réponse. Nous comparerons alors les résultats wbtpour chaque scintillateur afin de

sélectionner celui correspondant le mieux a nosibss

A. Réponse dosimétrique, équivalence tissu

Parce qu’'un étre humain est constitué a 70 % d'eglle-ci constitue le milieu de référence
en radiothérapie. Il en résulte que la quasi-tigtalies contréles de qualité en radiothérapie
sont effectués dans I'eau ou dans des matériaudasi®s aux tissus mous, dits équivalents
tissus. Cette équivalence aux tissus implique,remier lieu, une masse volumique similaire

a celle de I'eau, mais également une compositiamiglie lui assurant une réponse aux
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rayonnements ionisants comparable. Sont indiquéess de tableau 1ll.2, les densités
volumiques et la composition chimique des deuxaaiy entrant dans la composition de nos
scintillateurs. Ces données ainsi que celles de lesimatériaux d’intérét en dosimétrie sont

référencés dans I'lCRU-44.

Densité volumique Composition
(glcnt) (Z : fraction de la masse)

Eau 1 1:0.111898
8:0.888102

1:0.077421

i 1.06 6:0.922579
1:0.085000

PVT 1.032 6 :0.915000

Tableau 111.2: Composition chimique et densité volumique daule
du PS et du PVT.

Ce tableau montre bien que les densités des déuens® sont proches de celle de I'eau, mais
gu’ils ne contiennent pas d’oxygene. Nous allong,voar la suite, que malgré cela ces

scintillateurs plastiques sont bien équivalentitiss

1. Réponse aux électrons

La réponse des scintillateurs plastiqgues aux @estest comparée a celle de I'eau grace au

rapport de leur pouvoir d’arrét massique a celuiehu.

La Figure 111.2, présentée ci-dessous, nous pedaebnstater que, pour le PS comme pour le
PVT, non seulement I'écart moyen relatif & 'eapakise a peine 5 % en dessous de 20 MeV,
mais en plus que I'écart entre le pouvoir d’arr@0aVieV et celui a 1 MeV ne dépasse pas

3 %, ce qui est tout a fait satisfaisant.

1.01

0.99

0.97

milien
( S ] 0.95
0.93
P eau

0.91

0.89

0.87 - A ~
0.01 0.1 1 10 100

E (MeV)

Figure 111.2: Pouvoir d’arrét relatif a I'eau des deux sohsant
étudiés, pour des électrons d'énergies varianOdeeY a
10C MeV (données NIST
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2. Réponse aux photons

La réponse des scintillateurs plastiques aux plsoast, quant a elle, comparée a celle de
'eau, grace au rapport de leur coefficient d’apson massique a celui de I'eau, représenté
Figure II1.3.

Ces rapports, tres €loignés de 1 a basse éneegstalsilisent autour de 0.96 au-dela d’'une
centaine de keV, avant de redescendre progressitear®9 vers 20 MeV. lls sont donc tres
défavorables a basse énergie, mais les spectrassiXs des accélérateurs, présentant un
maximum vers le quart ou le tiers de I'énergie d&ération, la grande majorité des photons
produits se situe entre quelques centaines de k&d/ocel 6 MeV, la ou les valeurs restent

constantes a 4 % pres.

0.001 0.01 0.1 1 10 100
E(MeV)

Figure 111.3: Coefficient d’absorption massique d’énergie titla
a I'eau des deux solvants étudiés, pour des phaténergies
variant de 1 keV a 20 MeV (données NIST).

Donc, si I'équivalence eau des scintillateurs pdassts est problématique pour la dosimétrie a
basse énergie, faisant ainsi I'objet d’un certaambre d’études ([Kir99], [Wil99]), ce n’est
pas le cas en radiothérapie, puisque leur réponsandtrique n’est influencée ni par la
nature, ni par I'énergie des particules incidedli@ss une limite de précision de 5 %.

B. Spectre d’émission et rendement lumineux

Les scintillateurs plastiqgues semblent donc pdiéoement bien appropriés a la dosimétrie en
radiothérapie, car ils permettent d’obtenir une unesde dose sans correction en photon
comme en électron. Dans notre cas, il faut cepdnéatiser des études supplémentaires. En

effet, la connaissance du spectre d’émission dasilsteurs est essentielle a notre étude afin
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de l'adapter a l'efficacité spectrale du photodégec mais aussi aux contraintes de la
dosimétrie optique : présence de rayonneni@renkov, (que nous aborderons au chapitre

suivant), spectre d’atténuation du fantdme, etc.

1. Mécanismes de scintillation des scintillateurs p lastiques

Dans le cas des scintillateurs plastiques, la ifatitin est produite par un dopant (dit

primaire) dissout dans un solvant organique [Art0®8hergie d’'un rayonnement ionisant est,
dans un premier temps, absorbée par les moléculssldant, avant d’étre communiquée aux
molécules du dopant. Celles-ci se désexcitent @onrémettant des photons de scintillation,

généralement autour de 430 nm.

Des dopants secondaires sont ajoutés a la solafionde décaler la scintillation vers des
longueurs d’ondes plus élevées ([Pér94], [Wil9g9)es dopants secondaires absorbent alors
les photons de scintillation primaire pour rééneetensuite, des photons de scintillation

secondaire, de longueur d’onde plus élevée.

2. Mesure des spectres d’émission

Y

Les spectres d’émission des six scintillateurs iétudont été mesurés a l'aide d'un
spectrometre fibré a CCD refroidi (BTC111E de BWTEKont le domaine de mesure
s’étend d’environ 300 nm a 700 nm, et qui posséderésolution de 2.783 nm a 437 nm. Ces
spectres ont été obtenus en plagant les scintifgtéans un faisceau de RX de 120 kV, et
d’'une intensité de 5 mA. Afin d'obtenir la plus gde intensité lumineuse possible, les
scintillateurs étaient placés a environ 1 cm deoléie faisceau, et les spectres ont été intégrés

sur 1 min.

Des scintillateurs de grandes dimensions (de lodl 98 cr) ont été choisis. Cela permet
d’éviter des décalages en longueur d’'onde incormpat les dopants secondaires, qui ont été
observés par les groupes ayant étudié des écbastitle petit volume (inférieur & 1 cm3)
([Boe93], [Arn96]).
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La reproductibilité du montage expérimental a étélee a environ 0.8 %. Les spectres
mesurés, corrigés du spectre de transmission dibrka optique, ainsi que les rendement
lumineux, normalisés a celui du BC-408 sont pré&sehRigure 111.4 et Tableau I11.3 :

0.7

£ o — "CL" A Scintillateur Rer;}jimfr?t imineu
2 f\ _— (% Anthracene)
g |’ A BC-408 64
2 04 ,r"\ Y, e [omon| [\ BC-428 72
% 0.3 -— upsas [\t \\ RN f \ =gy BC-430 79
T o2 AERNY § A UPS-89 45
E o N n UPS-974 63
2 . J,J;..{;ih_f J S UPS-974R 40
350 400 450 500 550 600 650 700
A (nm)
Figure 111.4: Spectres d’émission des différents Tableau 111.3: Rendements lumineux
scintillateurs mesurés sous F normalisés a I'antracéne.

De maniere générale, ces spectres sont assezs”lissae présentent pas les pics multiples,
caractéristiques des décalages en longueur d’amztamiplets. Seul le spectre du BC-430
présente des décalages plus marqués (vers 55@&t585 nm), ainsi que des pics de faible

intensité aux alentours de 450, 480 et 510 nm.

Les mesures montrent que les spectres expérimenlesnscintillateurs Bicron, sont assez

proches de ceux fournis par le fabriquant.

Les rendements lumineux, quant a eux, sont assgmébk des données fournies par Bicron et

Amcrys-H.

Nous allons, par la suite, définir le scintillaté&imieux adapté a notre étude.

C. Linéarité du rendement lumineux

Comme nous I'avons précisé préecédemment, il esnést que la quantité de lumiere émise

par le scintillateur soit proportionnelle a la dakgposée dans celui-ci, quelles que soient la
nature ou I'énergie du rayonnement incident. Leaciales étapes de cette production de
scintillation sont illustrées par la Figure Illfour des électrons, d’énergie cinétidtieou des

photons d’énergidv .
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Photons
d’énergie kv

Dose déposée
par les électrons

Figure 111.5: Dép6t de la dose et production de scintillatidems le
cas d’électrons ou de photons.

Dans le cas des électrons, ceux-ci déposent pigeesent leur énergie dans le scintillateur,
produisant ainsidL photons de scintillation par unité d’énergi& déposée ®). Si le
scintillateur est suffisamment grand par rapporparcours des électrons, la quantité totale
de lumiére produite correspond donc a I'ensembfe pwtons produits sur le parcours des

électrons ©).

Dans le cas des photons, c’est un peu plus complaxeffet, ces photons transférent tout

d'abord une partie de leur énergig,, aux électrons du milieu@®). Ce sont alors ces

électrons secondaires qui déposent leur énergie lgancintillateur, produisant ainsi de la
lumiere ®). La quantité totale de scintillatiob produite correspond donc, ici aussi, a

I'ensemble des photons produits sur tout le pascdes électrons secondair@) (

Dans les deux cas, le dép6t de dose, et donc Bugtion de scintillation, est effectué en
grande partie par les électrons (primaires ou skioes). La linéarité entre I'énergie déposée
dans le scintillateur et la quantité totale de kmmiproduite nécessite donc, en premier lieu,
gue la réponse des scintillateurs plastiques sa@itiire aux électron®). C’est ce que nous

aurons a déterminer dans un premier temps.

Dans le cas des photons, avant de pouvoir statuda §inéarité entre quantité de scintillation
produite et énergie déposée dans le scintillatéufaut également déterminer I'énergie

transférée aux électrons, . C’est un deuxieme point que nous aurons a résoudr
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Nous aborderons donc au paragrafihles différents formalismes qui nous permettrons de
traiter ce probléme. Nous verrons tout d’abord tdéle de Birks, couramment utilisé pour
décrire le rendement lumineux en fonction du pouwbarrét des électrons®(), puis le
formalisme de Klein-Nishina qui nous permettra dkewaler I'énergie moyenne transférée par

des photons aux électrons du mili&)(

Nous verrons ensuite, aux paragraphes$3, la méthode expérimentale qui a été utilisée pour
déterminer la réponse des différents scintillat@lastiques aux électron®].

Enfin, la réponse des six scintillateurs plastigaealiés, aux électrons et aux photons, sera

présentée au paragraphe 4.

1. Mesure des rendement lumineux, réponse aux €lect  rons et aux

photons

1.1. Quenching et modele de Birks

Le modéle le plus couramment employé pour décereendement lumineux, que nous

utiliserons dans ce chapitre, est celui proposé Bides ([Bir61]). Il relie la quantité de

scintillation produite par unité de parcour@}l-/dx, a I'énergie déposée par une particule

incidente,d%x, sur cette méme unité de parcours. Ce modele eeppod’hypothese qu’une

haute densité d’ionisation sur le trajet d’une ipaté ionisante, notamment dans le cas de
particules de haut TEL (ions, ou électrons de bassegie par exemple), conduit a un excés
local de molécules excitées, voire endommagéed, dépoule une baisse de I'efficacité de

scintillation, aussi appelée quenching d’ionisation

En I'absence de quenching, le rendement luminetgreportionnel au transfert d’énergie de

la particule incidente :

dL:AdE

— — Eq. lll.1
dx dx g

oU A est I'efficacité de scintillation.

Dans ce cas, la quantité totale de lumiére géngageune particule est proportionnelle a
I'énergie déposée par celle-ci.
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Cependant, pour tenir compte des phénomenes deltjngrapparaissant aux hauts TEL, la

relation 11l.1 devient :

dE
di_ Mo ca. 12
dx 1, g9E
dx

aveckB le coefficient de quenching, caractérisant la modarité du rendement lumineux.

En conséquence, en présence de quenching, la gudatiumiére produite par une particule
n’est plus proportionnelle a cette énergjanais est reliée a son pouvoir d’arrét par latiaha
suivante :
E A
L(E)=] ——gdE Eq. 111.3

1+kB—
dx

1.2. Réponse aux photons de basse énergie

Le cas des photons est plus complexe puisque fénerst déposée par les électrons
secondaires. Néanmoins, connaissant la réponse stimtillateur aux électrons, nous
pouvons en déduire la linéarité de la quantité alletifation produite, par rapport a la dose
déposée dans le scintillateur. Il faut, pour cetammencer par déterminer I'énergie cédée par
les photons aux électrons secondaires. A défauhemurer cette quantité, nous pouvons la
calculer a l'aide du formalisme de l'effet ComptoBn effet, si cette interaction est
majoritaire (ce qui est le cas a partir de quelglieaines de keV), la distribution angulaire de

ces interactions est régie par la relation de KMishina vue au chapitre 1 (Eq. 1.7).

Or la section efficace différentielledonnée par cette équation, pour des photons djéner
initiale hv, diffusés a un anglé, par unité d’angle solide et par électron du nilipeut étre

écrite sous la forme suivante ([Att86]) :

2
do _r,

e —

dQ 2

,32(% + B -sin® 6’) cnmesrte™ Eq. 1.4

avecr,le rayon classique de I'électron,

et 8 =:—V, hy ' étant I'énergie du photon diffusé.
vV
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La section efficace totale de diffusion Comptorr, glactron du milieu, peut alors étre déduite

de cette expression par intégration ur

2{1+ a {2(1+ a) Ln(l+ 20/)} L Ln@+2a) 143

o=2m Eq. lII.5
¢ °l a® | 1+2a a 2a (1+2a)2} q

hv s
aveca =——, etm, est la masse de I'électron.
mC

Nous savons également quedection efficace du transfert d’énergieaux électrons du

milieu, par unité d’angle solide, est donnée paelation suivante :

O :de_axl: deaxhv'—hv _ deax(l—ﬁ)
d2 dQ hv dQ hv dQ

_r02 2 i ein2 _
=28 (ﬁw sin 9}(1 B)

Eqg. IIl.6

De la méme maniére que pour la section efficacaletad’interaction Compton, la section

efficace totale de transfert d’énergie peut done éalculée par intégration sdr

a*(l+2a) (1+2a) a*(1+2a)

4a? 1+a 1 1
_3(1+2a)3_( . + 3jLn(1+2a)}

g, =21,

e

{ 2+a)  1+3a¢ (1+a)20*-20-1)

Eq. I1l.7

a_z 20

Nous pouvons donc, finalement, en dédligaergie moyenne transféréeaux électrons du
scintillateur par interaction Compton, par des phstd’énergiehv . Il s’agit tout simplement

du rapport de la section efficace de transfert efgie et de la section efficace d’interaction

Compton :
oA %49 1 sin6.de "
T(hv)= ”dan =hy < Eq. IIl.8
2 —<sinf.d@ e
0 dQ
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Connaissant a présent I'énergie laissée aux étextib ne reste plus qu’'a déterminer la

quantité de lumiére moyenneproduite par ces électrons d’énergie cinétique enog T .

Celle-ci se déduit du modele de Birks présentéamagraphe précédent :

- 2nj”dea L(T)sing.dé
L(hv)=—20Q - Eq. I11.9
A
avec : L(T)= T_ ——JdE Eq. IIl.10
IE'°1+k|3‘i|E
X

Nous utiliserons donc ce formalisme, au paragragheour calculer I'énergie moyenne

déposée par des photons d'énerdie dans le scintillateur, ainsi que la quantité de
scintillation produite pour chaque scintillateun, fenction de ses parametres de linéarité aux
électrons. Cela nous permettra alors de déterrfaniaréarité de la réponse de chacun d’entre

eux aux photons, et en particulier aux photonsasdsd énergie.

2. Mesure du rendement lumineux par coincidences Co  mpton

Nous devons donc, tout d’abord, mesurer le rendeinemnineux des scintillateurs pour des
électrons d’énergie inférieure a environ 200 keW .effet, cette gamme en énergie permet de
couvrir la quasi-totalité des pouvoirs d'arréts ddsctrons (cf. Figure 1.1). Le rendement
lumineux étant une fonction du pouvoir d’arrét, pi@es le modele de Birks (Eq. 111.2), son

étude entre 0 et 200 keV est donc équivalenten@&lae étude jusqu’a 1 GeV.

L'idée semblant la plus naturelle pour mesurerdponse des scintillateurs aux électrons,
consiste a utiliser une source monoénergétiquedté@ns, pour exciter le scintillateur étudié,
et a mesurer le nombre moyen de photons de satmil produits, a I'aide dun
photodétecteur. L’étude s’effectuant a tres bassergée (en dessous de 200 keV), les
électrons ont un parcours extrémement faible (envi#5 um pour des électrons de 50 keV
par exemple) et vont en fait produire I'essentella scintillation a la surface du scintillateur.
La photodétection de cette lumiére sera donc faterhiaisée par les défauts de surface du

scintillateur.
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L'utilisation d’'une source externe d’électrons desse énergie est donc impossible et impose
que les électrons a l'origine de la scintillatiooient “produits” a l'intérieur méme du
scintillateur. Deux groupes ont présenté, en 1884x variantes d’'une technique basée sur la
mesure de I'énergie d’électrons mis en mouvementeffat Compton, dans le volume du

scintillateur ([Pér94] et [Val94)]).

C’est cette technique que nous avons utilisée @ngus allons décrire ci-apres.

2.1. Description qualitative de la méthode

a. Geénération d’'une source interne d’électrons

La méthode consiste donc a produire des interaci@mpton dans le scintillateur a I'aide
d’'une source de photons monoénergétique d’éndrgig€Figure II.6). Les électrons mis en
mouvement dans le scintillateur par ces interastiem déposant leur énergie, génerent alors
une quantité de scintillation qui dépend de leuer@ie cinétique. Il s’'agit ensuite de
sélectionner I'énergie des électrons. Cela peetféit en mesurant, en coincidence, I'énergie
du photon diffusé (a I'aide d’un détecteur Germamniwyper pur - HPGe) avec la quantité de
scintillation produite par I'électron issu de ldfdsion (a I'aide d’un photodétecteur). Grace a
la conservation de I'énergie, la sélection des @motdiffusés d’énergienv fixée est
équivalente a la sélection d’électrons monoéneygéti, d’énergieE =hv —hv ,'mis en

mouvement dans le volume du scintillateur.

La mesure de la scintillation donnera alors la tjt&ade lumiére produite par un électron de

cette énergie.

s Photons

== Flcctrons

== Scintillation

Gemmanium

Figure 111.6: Principe de mesure en coincidence
de I'énergie du photon diffusé et de la quantité
de scintillation produite dans le cadre d’'une
diffusion Compton.
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b. Seélection en énergie des électrons

Deux techniques sont possibles pour sélectionsgshetons diffusés d’énergley : 5oit une

sélection angulaire, soit une sélection énergétique

La sélection angulairedes photons diffusés, illustrée Figure IIl.7, laspremiere a avoir été
proposée ([Val94]). Elle consiste a placer le déi@cGermanium a un angépar rapport a
I'axe source-scintillateur, et présente l'intéré&jeur de s’affranchir, par la connaissance de
l'angle @ et de la mesure dév , des diffusions multiples qui peuvent survenir Sld@
scintillateur (Figure 111.8). En effet, dans le adisine diffusion multiple, I'énergie du photon
diffusé permet de remonter a I'énergie cédée aegtr@ns du milieu, mais pas a I'énergie
individuelle de chacun d’entre eux. Or en raisonm@éde cette non linéarité que nous
cherchons a mesurer, la quantité de scintillatimayite par 'ensemble de ces électrons n’est

pas la méme que celle produite par un seul élegbameur de la méme énergie globale.

Asnn photons
w— Electrons
= seintillation

res s Photens

e Tlectrons

Scintillal

D T
Germanium
Figure 1.7 : Sélection angulaire. Figure 111.8: Exemple d’une interaction

double survenue dans le scintillateur.

Cette technique impose néanmoins que la sourcaaens soit parfaitement collimatée, car
une résolution en énergie de l'ordre de 3 ou 4 k&le une résolution en angle d’environ
0.7°. Ceci diminue drastiquement a la fois le fiiexrayonnement atteignant le scintillateur et

le taux de détection, rendant, par conséquent osthode trés difficilement réalisable.

Nous avons donc choisi d’effectuer ws@ection énergétiqudes photons diffusés ([Pér94)).
Pour ce faire, le détecteur HPGe est simplemergpdans I'axe source-scintillateur, comme
dans la Figure 111.6. La sélection se fait alonediement sur la mesure de I'énergie du photon
diffusé. Cette géométrie favorise la détection figlsles angles de diffusion, et donc des
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électrons de faible énergie, mais ne permet padistenguer les interactions simples des
interactions multiples. C’est donc une méthode mimple a mettre en ceuvre que la
précédente, mais qui nécessite une bonne résolstiofiénergie du photon diffusé et une
analyse plus élaborée pour discriminer les différetypes d’évenements enregistrés
(interactions multiples, dépot d’énergie partiel gboton diffusé dans le détecteur de

gammas, etc.). Tous ces points seront détaillés ldgparagraphe suivant.

3. Dispositif expérimental

Le dispositif expérimental que nous avons mis enviee est composé d’'une source
radioactive émettant des rayonsionoénergétiques, de deux tubes photomultiplicat@M)
placés de part et d’autre du scintillateur, d’'urtedi&eur Germanium, et d'un systeme

d’acquisition en coincidence. Tous ces élémentsdorits ci-dessous.
3.1. La source radioactive

La source de photons excitatrice est une sourcé s, émettrice dey de 662 keV,

présentant une activité d’environ 330 kBg. A ceéeergie, les photons interagissent
majoritairement par effet Compton dans le PVT contaes le PS, et les électrons mis en
mouvement ont une énergie cinétique qui s’étendOda 477 keV. Le domaine nous
intéressant plus particulierement, de 0 a 200 kaWrespond aux angles de diffusions des

photons s’étendant de 0 a 50°.

3.2. Le scintillateur, dimensionnement

La taille de I'échantillon étudié a une trés gramu@ortance dans I'étude du scintillateur.
Nous avons déja vu que si elle est insuffisants, tlansferts d’énergie aux dopants

secondaires peuvent étre incomplets.

Dans le cas de notre étude du rendement luminesxgefficacités d’interaction dans les
scintillateurs plastiques sont relativement faibles volume du scintillateur doit donc étre
suffisamment grand afin d’augmenter le nombre diiattions primaires. Mais d’'un autre
c6té, un trop grand volume va favoriser les intioas multiples, que notre méthode de

mesure ne permet pas d’éliminer. Différentes title scintillateur ont donc été simulées afin
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de déterminer le meilleur compromis possible egtrantité d’interactions simples et quantité

d’interactions multiples.

La forme du scintillateur a été choisie cylindricafen de faciliter son couplage au PM. Son
volume a alors été ajusté en modifiant de concartdéametre et sa longueur (tous deux étant
€gaux). La source radioactive a été placée quasiavecontact du scintillateur (a 1 mm) afin
de maximiser la quantité d’interactions, et le déger Germanium a été placé a 5 mm du
scintillateur afin d’optimiser I'angle solide (Figa 111.9). Les proportions d’interactions
simples et multiples ont alors été évaluées paulsiions Monte Carlo, a I'aide du code
MCNP (Figure 111.10).

35%

ba = int. doubles
‘ 30% -
& int simples i . ¢
/ < 25% P
E 20% ‘/
Sc. E 15%, ,’/ _—n
o
e
s 10%
E 5%, '/./r-/
-
HPGe 0% } :
= 0 1 2 3 4 5 6
m
R(em)

Figure [11.9: Géometrie du dispositif simulé Figure 111.10: Proportion d'interactions simples
pour le dimensionnement du scintillateur. Le doubles, normalisée au nombre total

parametre d ajuste;ment, R, repres.enlte alafois yayenements générés.
le rayon et la demi-longueur du scintillateur.

Les simulations ont montré que la proportion diattéions doubles croit linéairement avec le
rayon du scintillateur alors que la proportion dfudions uniques, qui nous intéresse, tend a
saturer au-dela d'un rayon de 2.5cm. Le bénéfiece dolume important tend alors a

s’atténuer.

Le rayon et la demi-longueur du scintillateur omind été fixés a 2.5 cm. Dans cette
configuration, environ 65 % des photons émis pasdarce n’interagissent pas avec le
scintillateur, 25 % des photons subissent une sfflesion Compton, et 7.6 % subissent des
interactions doubles, ce qui représente environtiars des interactions simples. Les

interactions de multiplicité supérieure a deux,muaelles, sont de moindre importance.

En addition a ceci, la surface latérale des statgilirs a été peinte en blanc pour optimiser la

collection de lumiére.
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3.3. Les photodétecteurs

Dans ces conditions expérimentales pour les élestle basse énergie, et en particulier pour
les scintillateurs plastiques, le nombre moyen hi@gns émis reste trés bas et la probabilité
d’émission de 0 photons est loin d’étre négligeabte connaissance de cette probabilité est
indispensable pour calculer le nombre moyen dequso€mis. Or l'utilisation d'un seul
photodétecteur ne permet pas d’obtenir cette piliigald O photons, si les mesures en
coincidences sont déclenchées par la détection oliains un photon... Un deuxiéme
photodétecteur a donc été utilisé, en vis-a-visrgpport au scintillateur, de telle fagcon qu’un

des détecteurs serve de déclencheur au second.

Les photodétecteurs utilisés sont des tubes phdtipiraateurs XP 2233 fabriqués par
Photonis, dont la sensibilité couvre le domainespede nos 6 scintillateurs (Figure 111.11).
Ces PM présentent un courant d’obscurité d’env8@d0 événements par seconde.

UPS-974R

@ : oy e
2 o = I L
- = e Sy 5 P
E | B>
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::\% I | ]
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Figure 111.11: Spectres de scintillation normalisés a 1
photon et spectres d’efficacité quantique des PM
XP 2233 et XP 2020.

3.4. Le détecteur Germanium

La résolution optimale du Germanium Hyper pur,isdilici, est de 1.6 keV a 662 keV, et ce
pour un temps de mise en forme de 10 us. Or ledatepmise en forme joue également un
réle, puisqu’il détermine la durée de la fenétre aténcidence, une durée trop longue
favorisant des coincidences fortuites. Un comproansre temps de mise en forme et
résolution a donc été fait en baissant ce tempsnide en forme a 2 us, pour lequel la
résolution est de 2.6 keV a 662 keV.
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3.5. L’unité de coincidence

Les signaux des trois détecteurs vont passer, ohgar une ou deux voies d’analyse (cf.
Figure 111.12) :

Une voie rapide équipée d’amplificateurs rapidedeetliscriminateurs connectée a
une unité logique de coincidence avec des retatast@s afin que les impulsions
arrivent en coincidence. C’est le cas du HPGe &MAa. La durée de la fenétre de
coincidence est fixée a 200 ns, temps suffisant rapport a la durée des
impulsions, et suffisamment court pour limiter E@ncidences fortuites dues a

des photons parasites de la lumiére ambiante.

Une voie lente équipée d'amplificateurs haute résmh pour une analyse
d’amplitude précise. C'est le cas du HPGe et du PM#§ signaux de la voie lente
sont numérisés par deux ADC VME et validés paidada rapide de coincidence.
Cette spectroscopie a deux voies fournit un spelereoincidence biparamétrique
de 409&4096 canaux entre le détecteur Germaniymdiffusé) et un PM

(scintillation produite par I'électron).

HT 18 &V

PM1 60 kHz
PM2 60 kHz
PM1 & PM2 20 kHz
Ge 2.2 kHz

PM2 & Ge 500Hz

Unité de coincidence
Grénérateur de portes

Tableau 111.4: Taux de comptage
’7 unitaires, par seconde, des différents
[ détecteurs.

HOI  ADCL appg

Chazsiz VME (acouisition)

Figure 111.12: Instrumentation utilisée dans
la détection des coincidences Compton.

Toute I'importance de cette unité de coincidengeaegit a I'examen des taux de comptage

des différents compteurs, présentés dans le tallle&uEn effet, les taux d’évenements sont

trés importants, individuellement, pour les difffiedétecteurs. La mise en coincidence des
deux PM (PM1 & PM2) isole les évenements de stitiin et met en évidence 40 000
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évenements par seconde dus au bruit. La mise ewideince du PM2 et du Germanium
(PM2 & Ge), quant a elle, met en évidence les setbéncidences entre la scintillation et la
détection des photons diffusés. Ces événementsmega’au nombre de 500/ s, et ne sont

pas tous exploitables, comme nous le verrons pauite.

4. Reésultats expérimentaux

4.1. Spectre de coincidences

Le spectre biparamétrique, enregistré dans lesitomsl décrites ci-dessus, et figurant Flg.

[11.13, présente la distribution lumineuse prodyate des électrons d’énergie=hv —hv .

100

wn
o

Réponse lumineuse
(unité arbitraire)

0 100 200 300 400 500 600 700
Energie des électrons (keV)

Figure 111.13: Spectre biparamétrique des mesures en coincidence Gompto

Quatre zones, numérotées sur la figure, sont ramhblgs dans ce spectre, et ont été
identifiees a l'aide d’'une simulation Monte CarlMENP). Elles correspondent aux

évenements suivants :

1. Cette zone correspond aux interactions diveages I'enceinte de cuivre et de
plomb environnant le dispositif expérimental. Leseries et quantités de
scintillation mesurées sont consécutives a de pbedti diffusions et, par

conséquent, inexploitables.
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2. Aprés son interaction dans le scintillateup®ton diffusé n'a déposé qu’une

partie de son énergihg ) dans le détecteur HPGe. Ne connaissantipas il '
est impossible de remonter a I'énergie des élestron
3. Le petit pic, situé a 185 keV, correspond auatphs qui, n’ayant tout d’abord

pas interagi avec le scintillateur, ont été réffadées dans le HPGe

(hv '=477keV) et ont, finalement, généré de la scintillation.

4. Aprés interaction dans le scintillateur, le motiffusé a déposé l'intégralité

de son énergie dans le détecteur HPGe.

Seule cette derniére partie du spectre permet tmilea sans ambiguité I'énergie des
électrons mis en mouvement dans le scintillatemusdNne nous intéresserons donc, par la

suite, qu’a cette seule partie.
Il peut d'ores et déja étre noté que la pente de croite est représentative du rendement

lumineux du scintillateur étudié.

4.2. Spectres du nombre de photoélectrons

Une coupe verticale du spectre biparamétrique folerspectre du nombre de photoélectrons
produits par un électron d’énergie donrieeDe tels spectres, a différentes énergies sont

représentés Figure I11.14 pour le BC-408.

60

50

40

30

100 keV

20 !
b1 150 keV

nb d’événements

200 keV

0 500 1000 1500 2000 2500 3000

Canal (bin)

Figure 111.14: Exemple de spectres de lumiéere pour
différentes coupes verticales effectuées a différentes
énergies sur le spectre biparamétrique du BC-408
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Il apparait sur ce graphique, que dés 150 keV,oma fde plus en plus important, d0 aux
diffusions Compton et a la rétrodiffusion dans 1@Ge, pollue les plus bas canaux des
spectres. C’est un fond qu’il convient de supprianeant analyse.

Afin d’extraire la valeur moyenne de chacune de di$ributions, ces derniéres ont été
déconvoluées a l'aide des fonctions prop&3 du PM, qui forment une base orthonormale.
Chacune de ces fonctions propres représente lérspir photoélectronsi (variant de 0 a
100). Ces spectres sont déduits du spectre de plioique du PMSR (Figure I11.15), par

convolution de celui-ci avec une loi de poisson :

SP = SP O Poissonj) Eqg. .11

Le spectre de photon unique, qui correspond apanse intrinseque du PM a un photon
(mesuré sur la lumiére parasite ambiante), ainsilglbase en résultant sont représentés ci-

dessous :

300000 | 1000000 Neibias

‘ photons:
zéro - 100000

photon unique

250000

200000 10000

1000 ]N\/\ SN —
100 J/\ \i l \/ Y / ‘

150000

100000

nb d’'événements
nb d'événements

JRV

50000 10 l
0 50 1000 1500 2000 2500

canal (bin)

0 — ?

0 50 100 150 200 250 300

canal (bin)

Figure I11.15: Zéro et spectre de photon unique  Figure 111.16: Base des fonctions propres du PM,
du PM. correspondant au spectre de 1 photons, 10 photons,
etc.

La distribution du nombre de photoélectrons pewrsalétre décomposée comme une
combinaison linéaire des fonctions de cette basecdefficients de cette combinaison suivant

eux-mémes une distribution de poisson :

100

SP,,¢(x) = Poissor{x,n)x SP(x) Eq. 11.12
i=0

oux est le nombre de photoélectrons €espérance de la distribution de poisson.
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Cette espérance constitue la valeur moyenne du meod® photoélectrons produits, pour la

distribution considérée, par un électron d’énekjie

Les graphiques ci-dessous représentent trois laisivns, ainsi que leur déconvolution,
correspondant a trois nombres de photoélectroférelifts, montrant ainsi que la méthode de

est correcte.

120 50 45
f ! ! 11 photoélectrons s
3 photoélectrons 45 | P Wi ] 18 photoélectrons
100 |
40 | 15 M
) »
5 80 1 £ 30
2 < 30 ®
5 g E 25
c 60 c 25 =
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3 g 20 2 Al
- 40 +— T 45 | - 15
< 3 =
20 o b 10 4 £ 10 f
0 Al paplead e e | i 0 fomndsd Ll Aot ol j.f bty

0 200 400 600 800 1000 0 200 400 600 800 1000 0 200 400 600 800 1000

canal (bin) canal (bin) canal (bin)

Figure 111.17: Déconvolution de distributions correspondant a 3 nombm&ns de photoélectrons, pour
'UPS-89.

4.3. Réponse lumineuse aux électrons

a. Rendement lumineux, modele de Birks et valeur edfte de bruit

La déconvolution des distributions lumineuses, pchaque énergie d’électron, permet de

reconstruireLexp(E), le nombre moyen de photoélectrons produits pagélectron d’énergie

E. Cette production lumineuse expérimentale peutsaftre comparée au modele de Birks
(Eqg. 111.3) par ajustement des coefficients d’'edficé de scintillationA, et de quenchingB.
Les productions lumineuses expérimentale et thé@eriginsi que I'écart entre les deux, sont

représentés ci-dessous :

40 025
- 021 e
2 f 0.15 *
g ” __',l"'# 2 o s \a R :
2 2 ' * * * o &
z B o B 005l o2 Tl% e 5 a
S 20 A 5 * ¥ au% * & h 4
H &
< o 0 [y -" ¥ e 3 Y
P P 0 20 40 60 * e 80 100
< 15 i £ -0.05 - * [
£ M = 2 o o %o
£ g .01 P
E 10 3 i % .
S N tie o
= z o + Lexpe| | -0.15
M —— L Birks 0.2
0 ] *
-0.25

0 20 40 60 80 100
Energie des électrons (keV)
Energie des électrons (keV)

Figure 111.18 Ajustement de la production lumineuse Figure 1ll.19Ecarts entre production lumineuse
par le modéle de Birl. expérimentale et le modeéle théoric
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Les écarts entre production lumineuse expérimergblmodele théorique représentent une
valeur efficace de bruit de 0.1 photon, ce qui ties a priori une trés bonne précision, nous
permettant de déterminer les paramétres de Bikgehdement lumineuR ainsi que le

paramétre de quenchik@) pour nos six scintillateurs.

b. Incertitudes liées a la précision expérimentale

Méme si l'incertitude expérimentale semble touaih $atisfaisante, il est nécessaire d'évaluer
impact de celle-ci sur la précision des paramett@ajustement du modéle de Birks. A cette
fin, cent rendements lumineux “expérimentaux” omé éabriqués en ajoutant un bruit

correspondant a la valeur efficace de bruit mesurda production lumineuse théorique. Le
modele de Birks a alors été réajusté pour chacuregdeendements, fournissant I'incertitude

expérimentale suk etkB.

Cette procédure a montré des variations inférie@reks% sur A (corrigé de l'efficacité

guantique du PM), et de I'ordre de 20 % &i. Ces coefficients sont listés dans le tableau

ci-dessous :
. A kB
SIS (photoélectrons/keV)  (cm/MeV)
BC408 2.75+0.02 0.0062 + 9E-4
BC428 2.52 £0.02 0.0055 + 9E-4
BC430 2.31+£0.03 0.0091 + 2E-3
UPS89 1.80+0.01 0.0050 + 9E-4
UPS974 2.25+0.01 0.0058 + 5E-4
UPS974R 0.84 £ 0.02 0.0032 + 3E-3

Tableau 111.5: Efficacité de scintillation (corrigée de
I'efficacité quantique du PM) et facteur de quenching
pour les scintillateurs étudi

Ces valeurs de quenching sont du méme ordre delemamjue celles mesurées par Péron et
Cassette, en 1996, pour des scintillateurs liquide$.003 a 0.019 cm/MeV).

En ce qui concerne le rendement lumineux, les wiefits A sont approximativement
proportionnels aux rendements lumineux mesurés deegénérateur de RX, dans le
paragraphe B, a un facteur d’environ 4.5 prés. &mefir est attribuable a I'angle solide
couvert par le PM, ainsi qu'a l'efficacité de laimare blanche appliquée sur les faces
latérales des scintillateurs. Néanmoins, contra@rgmaux mesures de spectre d’émission
présentées plus tot, cette mesure n'a pas pu lfabiget d’'une mesure de reproductibitlité.
Nous considérerons donc, dans la suite de cettke éies rendements lumineux mesurés sous
RX.
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c. Rendement lumineux

Les coefficients de quenching présentent l'inté&tétrelier les spectres expérimentaux au
modeéle de Birks, mais ils ne sont pas trés parlpots caractériser la linéarité de la réponse
de tel ou tel scintillateur, ce qui est primordyalur notre étude. Nous avons donc représenté a

la Figure I11.20 le rendement lumineux des diffe’tselscintillateurs,d%jx, normalisé au

rendement maxima{ﬂ%‘x)max.

Il convient de noter que ce rendement maximal rpastégal au rendement lumineux en
I'absence de quenching, mais a celui corresporalapbuvoir d’arrét minimal des électrons
(environ 1.8 MeV cm?/g).
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Figure 111.20En ligne continue, le
rendement lumineux normalisé. En
pointillé I'incertitude expérimentale.
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Il peut alors étre noté que ces rendements lumirseumt constants a 1 % a partir de 100-
150 keV, excepté pour le BC-430. Celui-ci préséniai coefficient de quenching bien plus

élevé que les autres, ce qui se traduit ici pamamelinéarité beaucoup plus marquée.
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d. Reéponse lumineuse a un électron

Cependant, les rendements lumineux, présentése-ige0, sont fonction du pouvoir d’'arrét
de I'électron considéré. Or un électron s’arrétdants le scintillateur va étre progressivement
freiné, passant ainsi par toutes les valeurs de gdssibles. Il est donc également important
de s’assurer que la quantité de lumiére totale yprecar un électron, tout au long de son
parcours, est proportionnelle a I'énergie de cenider Aussi avons-nous représenté,
Figure I11.21, la scintillation totale produite, moalisée a I'énergie de I'électron incident,
ainsi qu’a la production maximalesa(E) :

L(E)

— = Eq. .13
ExL,(E) q

La production lumineuse totale maximale correspatie, aussi, au pouvoir d’arrét minimal

gue peuvent prendre les électrons :

Lmax(E):j —F—=—JdE Eq .14

w 110% - w 110%
@ @
5 5
E E
5 105% - 5 105%
f = f =
bal | bal
3 i 3 !
£ 100% | e £ 100% e e s
E l i % E . I
g 95% Nz =—— BC 408 | | g 95% i — BC428 | |
) UPS 89 ) UPS 974
c \ = ‘
S 9% ‘ S g% 1- |
0 100 200 300 400 500 600 0 100 200 300 400 500 600
E(keV) E(keV)
w 110%
8
T
E
5 105% 4
{ = -
2 100% : = Figure 111.21 En trait continu, la production
E : Ok lumineuse normalisée pour des électrons. En
€ pointillés, I'incertitude expérimentale.
[
£
[
T
c
L4
14

95% 1 s BC 430
s —UPS 974
90% 1t |

0 100 200 300 400 500 600

E(keV)

70



Chapitre 3 : Etude de divers scintillateurs plas&g pour la dosimétrie

La quantité de scintillation totale cumule, évideemt) les non linéarités du rendement
lumineux a chaque TEL pris par I'électron incideBitbien que la production lumineuse n’est

linéaire qu’aux alentours de 100-150 keV.

Ce résultat, valable pour 'ensemble de nos statailrs excepté le BC-430, est, comme nous

le verrons, tres satisfaisant pour la dosimétrie.

4.4. Reéponse aux photons

La réponse lumineuse des scintillateurs plastiquesélectrons est tout a fait satisfaisante,
mais le DosiMap étant également destiné a effecteda dosimétrie en faisceaux de photons,
il est nécessaire d’évaluer a partir de quellegirda réponse de ces scintillateurs est linéaire
avec I'énergie d’'un photon incident. Pour cela, srxavons représenté ci-dessous, la quantité
moyenne de lumiere produite par un photon d’énehgieobtenue a partir du formalisme de
Klein-Nishina (Eq. 111.9), normalisée a I'énergieogenne transférée aux électrons du milieu

et a la production lumineuse maximale :

L(hv)
_ L Eq. 11I.15
T (h V)x Lmax(h V)
nd o .
2ﬂj L, (T)sing.dg
T 0 dQ
avec : L. (hv)= Eq. 11l.16
N
:z 110% +— g 110% ——[:
g 105% 4 S 105% |
5 -. : \..
S 100% +—% c 100%
= 95% 41— =\=" PR ..oz A = 95%, L, N SEC
£ 0 o~ £ ' \ D ok
3 E] e i :
S 90% - 90% L
= r= - qe
g . =—— BC 408 g . L — BC 428
0 Ha% PS8y | | e L UPS 974 |
e [ g \
r 80% | 2 80% |
0 100 200 300 400 500 600 0 100 200 300 400 500 600
hv (keV) hv (keV)
110%
106% \

100% \ " Spene s
e | ¥ e el Figure I11.22En trait plein, la production
lumineuse moyenne pour des photons. En

90% | — pointillés, I'incertitude expérimentale.

. ; BC 430
Lt —UPSs 974
80% g | ;

0 100 200 300 400 500 600

Rendement lumineux normalisé

hv (keV)



Chapitre 3 : Etude de divers scintillateurs plas&g pour la dosimétrie

Mis a part pour le BC-430, qui présente toujourg importante non linéarité, due a son
coefficient de quenching, la réponse des scingilleg plastigues aux photons est linéaire a
5 % prés a partir de 200-250 keV.

Ces valeurs sont conformes a celles présenteslddit®rature, et soulignent que, en plus
d'une équivalence-eau défavorable pour les photteshasse énergie (Figure 111.3), les
scintillateurs plastiques présentent une mauvaigalité a basse énergie, ce qui rend leur
utilisation discutable pour la dosimétrie a bassergie. Néanmoins, comme cela a été précisé
plus tét, la grande majorité des photons des faiscele radiothérapie se trouvent au-dela de
guelques centaines de keV, ou le rendement luminesix quasiment linéaire. Les
scintillateurs plastiques devraient donc constituerbon élément de détection et de mesure
pour la radiothérapie.

5. Biais introduit par des coincidences multiples

Les résultats présentés jusqu’ici ne tiennent pagpte des interactions multiples, et du biais
gu’elles peuvent introduire. Notre systeme de nmesi permettant pas de les discriminer,
leur impact sur les mesures a été évalué par siimnlilonte Carlo a I'aide du code MCNP.

La proportion d’interactions de multiplicité supgrie a 1 a en partie été évaluée pour le
dimensionnement du scintillateur. Ces proportioissiaque la distribution de I'énergie
déposée pai diffusions successives {ariant de 1 a 5) issues de la simulation sont
représentés Figures 111.23 et 111.24.
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Figure 111.23: Proportion des diffusions multiples,  Figure 111.24: Spectre de I'énergie déposée dans le
normalisée au nombre total d’interactions. scintillateur en fonction du nombre d’interactions a
I'origine de ce dépc
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Outre le fait que la proportion d’interactions nipilks diminue trés rapidement avec la
multiplicité, le spectre de I'énergie déposée pes diffusions multiples s’éloigne rapidement
de celui des interactions simples, et des faiblépdts d’énergie. Or les mesures
expérimentales que nous avons effectuées se sitiaast la gamme 0-250 keV, linfluence

des interactions multiples y est moindre.

Néanmoins, la proportion d’interactions doublessh’pas négligeable, et la distribution de
I'énergie déposée par deux diffusions successivesre largement le domaine en énergie
étudié (0-200 keV). Nous avons donc comparé leewmaht lumineux généré uniquement par
des interactions simples et le rendement lumineéxégg par I'ensemble des interactions,

guelle que soit leur multiplicité. Le rapport des@eux rendements lumineux est représenté

ci-dessous.
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Figure 111.25: Spectre de I'énergie déposée dans le
scintillateur en fonction du nombre d’interactions a
I'origine de ce dép6t.

Les différences entre ces deux quantités sontigufiias a 0.1 %, ce qui est bien en dec¢a des
incertitudes expérimentales liées a la précisio®.degphoton. Cette source d’erreur est donc

négligeable quel que soit le scintillateur consédér

6. Conclusion

Sont récapitulées au Tableau III.6 les énergiesmailes a partir desquelles l'efficacité de

scintillation d%jE est constante a 1 % pres, la quantité de scimitigporoduite L(E) est

proportionnelle & I'énergie d’'un électron incident2.5 % pres, et la quantité de lumiére

moyenneL(h v) est proportionnelle a I'énergie transférée paphoton incident a 5 % pres.
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dL/dE L(E) L(hv)

cstal% csta2.5% csta5%

BC408 140 keV 100 keV 230 keV
BC428 130 keV 100 keV 260 keV
BC430 190 keV 160 keV 410 keV
UPS89 120 keV 94 keV 230 keV
UPS974 130 keV 110 keV 260 keV
UPS974R 77 keV 41 keV 56 keV

Tableau 1l1.6: Limite inférieure de linéarité du rendement
lumineux et des quantités de scintillation produites pour
des électrons et des photons.

Excepté pour les scintillateurs orange et rougep(r8C-430 et UPPS-974R), la linéarité des
différents scintillateurs est relativement homogéheomparables aux valeurs communément

admises [Kno89].

Les scintillateurs BC-430 et UPS-974R montrent,nfjaeux, des comportements opposes,
puisque le BC-430 montre une linéarité relativemeativaise et 'UPS-974R une excellente

linéarité.

D. Temps de réponse

Pour conclure 'étude de ces scintillateurs, lemnps de réponse a été mesuré. A cette fin, le
temps de réponse des différents scintillateursmé®@ une source d8Sr, a été mesuré en
analysant la forme de I'impulsion acquise a I'dssitope. Celui-ci a été déclenché par un
discriminateur a fraction constante, de facon #raiachir de I'amplitude du signal mesuré.

Le signal acquis a alors été moyenné sur 1000 éavemts.

La réponse des différents scintillateurs est regmé&e ci-dessous, la quantité de lumiére
totale, pour chaque scintillateur, étant normaligé& photon. Le temps de montée a été
mesuré entre 10 % et 90 % du maximum. Le tempsedeetite, quant a lui, a été ajusté par

une décroissance exponentielle.
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—hc408 Tmontée  Tdescente
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Figure 111.26: Temps de réponse des différents
scintillateurs, en comparaison a celui du PM.

Tableau Il.7: Temps de montée et de
descente des différents scintillateurs.

Les temps de montée, mesurés ici, sont bien plagsloque ceux annoncés par les
constructeurs. Il peut également étre noté qu'dstslégerement plus courts pour les

scintillateurs Amcrys-H que pour leurs homologue®itron.

Les temps de descente, quant a eux, sont du méhrede grandeur que ceux annoncés (a un
facteur 2 pres). Les temps de descente des AmciysAl] également, plus courts que ceux
des Bicron, et ceci de facon d’autant plus marguée la longueur d’onde d’émission est

élevée.

Ceci est trés certainement di aux dopants utifiaéghacun des fabricants.

E. Conclusion

Les caractéristiques principales des scintillatsorg récapitulées dans le tableau ci-dessous :

linéaire aux linéaire aux

Rendement lumineux

o - S 5 L 4]

Scintillateur (photons/keV) epl:::tti:odn;:a 523}?32? (ns) (ns)
BC-408 10.2 100 keV 230 keV 426 3.57 4.74
BC-428 115 100 keV 260 kev 481 5.2 11.60
BC-430 12.6 160 keV 410 keV 578 7.33 12.95
UPS-89 7.2 94 keV 230 kevV 422 3.29 4.62
UPS-974 10.8 110 keV 260 ke 505 4.63 7.30
UPS-974R 6.4 41 keV 56 keV 639 6.25 9.53

Tableau 111.8: Tableau récapitulatif des propriétés des difiesecintillateurs.
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En ce qui concerne les scintillateurs bleus etsydes produits de Bicron et Amcrys-H ne
présentent pas de différences notables en terminékrité. Par contre, les scintillateurs
Bicron ont une meilleure efficacité de scintillatioSi un scintillateur bleu ou vert était

nécessaire, le choix se porterait trés certainenwastles scintillateurs Bicron.

En revanche, dans le cas ou une longueur d’ondaisb&on plus élevée est requise (i.e.
orange ou rouge), le choix est plus cornélien. fet,e’UPS-974R sera trés certainement
choisi car il présente une bien meilleure linéanitgée réponse plus rapide, et son spectre est
plus “propre” (pas de “bavures” vers 450 nm). Emarehe ce choix s’accompagne d'un
rendement lumineux deux fois moins important queicdu BC430, qui pourrais avoir une

incidence sur le rapport signal sur bruit de nosures.

Nous avons donc défini les caractéristiques deémdiffts scintillateurs au cours de ce chapitre,
complétant ou corrigeant ainsi les informationsrfides par les constructeurs. Nous sommes
donc a présent capables de choisir de fagon rigearet objective un scintillateur en fonction
de la longueur d’onde d’émission désirée. Le clamxcette longueur d’'onde d’émission, et

donc le scintillateur, sera fait dans le chapitrieant.
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Chapitre 4 : Etude du rayonnement  Cerenkov et de

ses effets en dosimétrie optique

Si la scintillation était le seul rayonnement génsous irradiation, la dose déposée dans le
scintillateur serait directement proportionnelle l&x quantité de Ilumiere émise. Donc
conformément aux considérations du chapitre prétéde choix de notre scintillateur se

porterait trés certainement vers le BC-408, quspde le meilleur rendement lumineux.

Mais un second phénomeéne lumineux apparait indgitadnt dans tout systeme de
dosimétrie optique : le rayonnemenerenkov. Cette lumiére, générée par les rayonnament
ionisants dans les milieux transparents, constidaas notre cas, le probléme majeur car, non
seulement son intensité dépend de nombreux pamsngtm maitrisables (volume irradié,
énergie du rayonnement...), mais en plus, cette sitterlumineuse peut devenir tres

importante, au point de dépasser celle de la Hatidn.

L'effet Cerenkov ayant été décrit au chapitre 1, nous ntasteerons, ici, & estimer son
intensité, ainsi que son impact sur la mesure dee.dblous étudierons ensuite un certain

nombre de techniques destinées a réduire cet impatiaximum, sinon a le supprimer.

A. Rendements comparés du rayonnement  Cerenkov et de la
scintillation

Comme nous l'avons vu précédemment, le rayonneriEmenkov est produit par les
particules chargées dont la vitesse est supérieasdle de la lumiere dans le milieu traversé.
Les électrons étant des particules trés légéres (fmsse au repos est de>a@>'kg ou
511 keV/c?), ils vérifient cette condition dés 188/, rendant le rayonnemesterenkov
absolument inévitable dans les applications deothéiapie.

En terme d’intensité spectrale, le nombrde photons produits par efféerenkov ne dépend

gue de l'indice optiqgua du milieu dans lequel il est produit, & une longud&onde donnée,
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et de la charge de la particule incidente. Ainsdurpun électron, cette quantité vaut
([Gro00]) :

2
d=N —sz.(l— 1 j% Eqg. VI.1

ou S est le rapport entre la vitesse de la particutédante et celle de la lumiere dans le vide,

et a la constante de structure fing£ 1/137).

La quantité de photon€erenkov décroit donc de facon inversement propurgtie a la
longueur d’onde au carré, conférant au rayonnesmmnaspect bleuté (Figure 1V.1).
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Figure I1V.1: Spectre expérimental (acquis a I'aide du
spectroméetre BWTEK sous faisceau d'électrons de
15 MeV) et théorique du rayonnemetérenkov

Dans le cas d’électrons quasi-relativistgs=(1), traversant du polystyréne d’indice optique
1.59, environ 30 photonSerenkov sont ainsi créés par millimétre de parcoemsre 400 et
700 nm.

En comparaison, aux énergies de la radiothérapigaes le méme matériau, un électron
posséde un pouvoir d’arrét massique de I'ordre Me2.cnf.gt. Ce qui lui permet de créer
environ 2000 photons de scintillation par millingétte parcours, a raison d’'une centaine d’eV
par photon.

D’un point de vue local, la production de lumiérar gffet Cerenkov est donc bien moins
efficace que la scintillation puisque le rayonnetri@erenkov représente a peine 1.5 % de la
scintillation. Néanmoins, dans une configuratiolketgue celle du DosiMap, le volume de
scintillateur irradié est bien plus petit que celi@ fantdme irradié. Par exemple, pour un

champ d’irradiation de 10 cm10 cm, I'axe du faisceau passant par le plan dutikateur
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(cf. Figure 1V.2), le volume de fantébme irradié vanviron 100 fois celui de scintillateur

irradié, ce qui fait monter la proportion de rayenrentCerenkov a 150 %.

=== Scintillateur
Volume de
fantdme irradié

1mm

Figure 1V.2: Volumes de scintillateur et de fantdme
irradiés en champ 10 cm10 cm, I'axe du faisceau
passant par le plan du scintillate

La mesure du signal de scintillation, comme noilenalle voir, est donc fortement influencée

par cette grandeur.

B. Impacts sur la dosimétrie optique

La simple présence de rayonneméatenkov constitue le principal verrou au dévelopgeim
des dosimétres a scintillation [Bed92-11[]. En ¢ffie spectre du rayonnemeigrenkov étant
continu et s'étendant sur tout le spectre visitggyre IV.1), cette lumiéere parasite se
mélange a la scintillation (spectres d’émissiorréspntés Figure 1V.3), dont I'information de
dose doit étre extraite. La déconvolution de cexxamntributions lumineuses constitue donc
un aspect essentiel de la dosimétrie a scintiligiastique, et va déterminer, en grande patrtie,
la précision sur la mesure de dose. Ce blocagémgsirtant a tel point que, depuis 1992
[Bed92-1] et encore aujourd’hui, de nombreux graumderchent a mettre au point des
méthodes de déconvolution efficaces du rayonnedergnkov ([Arc06], [Cli02], [Fon02-1],
[Fre05]).
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Figure 1V.3: Superposition des spectres de scintillation et

de rayonnemererenkov pour les différents

scintillateurs, dans le cas ou le rayonneng&renkov

représente 150% de la scintillation (UPS-974R).
De plus, la présence de rayonnem@atenkov a une deuxiéme conséquence majeure, propre
a la dosimétrie optique bidimensionnelle telle gedle que nous voulons développer, pour
laguelle les volumes de fantdme irradiés sontitrgmrtants. En effet, la quantité de lumiére
Cerenkov générée est telle, quelle induit un seceffét, indécelable dans le cas des
dosimetres a fibre scintillante : la réexcitatiom stintillateur par les plus basses longueur
d’onde (et notamment les UV) du rayonneméetenkov. La quantité de scintillation ainsi
produite peut atteindre jusqu’a 55 % de la scattidn produite par la dose. Elle est d’autant
plus problématique qu’elle posséde, évidemmemhdme spectre, si bien gu'’il est impossible

de différencier ces deux quantités.

Il est donc d’ores et déja parfaitement clair gue sayonnemen€erenkov constitue un frein
au développement des dosimeétres a fibre scintil]ads conséquences en dosimétrie optique
bidimensionnelle sont bien plus importantes et sgitent une étude approfondie et

spécifique.

Nous allons donc étudier une méthode pratique ehgméda réexcitation du scintillateur par
le rayonnemen€erenkov dans le paragraphe C puis, dans le patagf@pdeux techniques

de filtrage (I'une soustractive, I'autre colorinigtre) permettant de discriminer la scintillation
du rayonnemer@erenkov, dans le cadre de la dosimétrie optiquiengidsionnelle.
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C. Suppression de la réexcitation du scintillateur par le

rayonnement Cerenkov

Comme nous l'avons déja précisé plus tét, il njest possible de différencier la scintillation
produite par le rayonnemeiiterenkov de celle correspondant & la dose. C’est den
phénomeéne de réexcitation lui-méme qu’il faut enheécPour ce faire, le scintillateur a été

isolé du cube de polystyréne par :
- une couche de peinture noire parfaitement opaqu®tiuopposé a la caméra
- un filtre gélatine, cété caméra (cf. Figure IV.4)

La peinture noire, en absorbant tout le rayonner@ergnkov produit dans la partie arriére du
fantdbme I'empéche, d’'une part de réexciter le gtiteur, et d’autre part de contribuer au

signal lumineux total, la caméra ne voyant pasantribution du rayonnemegierenkov.

Le rayonnemen€erenkov se trouvant en grande partie dans le blda, spectre d’émission
de la scintillation est suffisamment éloigné deiblés longueurs d’'onde, un filtre gélatine
passe-haut, d’'une épaisseur d’environ 100 um, pgedmdaisser passer la plus grande partie
de la scintillation vers la caméra, tout en absorba rayonnemen€erenkov qui pourrait

réexciter le scintillateur.

CCD

Figure 1V.4: Le scintillateur est isolé du rayonnemé&etrenkov par de la
peinture noire, en face arriere, et un filtre gakaen face avant. Sans et avec
filtre gélatine, les quantités de scintillatiordetréexcitation transmises sont

respectivemerits etRx et [, et Rx.
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Ce premier argument va nous amener a choisir utiliatieur rouge et a y adapter un filtre
gélatine adéquat. Nous avons donc choisi 'UPS-9t#RAmcrys-H étudié au chapitre

précédent. Nous verrons par la suite que d’autrasidérations viendront confirmer ce choix.

1. Sélection du filtre gélatine optimal

Nous avons donc présenté, ci-dessous, I'étude fiiEradits filtres gélatines dans le cas de
'UPS-974R. Les filtres sélectionnés, au nombre8desont fournis par deux fabiquants :

Wratten et Rosco, et leurs spectres de transmissionreprésentés ci-dessous.

100 WRATTEN 10 ,ﬂ\ J ROSCO
0 P T‘»“ g Cerenkow 20 A Cerenkoy
80 N !ﬁf —UPS 7R 80 N i/’ \ UPS.974R
= 70 \ \ ‘,f \\ G24 = 70 \\ - ’r \\ e
g 60 ~ I o \ G5 g 50 | LA | \ Dieep Arber
7 50 \\ ” G726 7 50 \\ ' Scarlet
E 40 \__ II ———-G29 E 40 \le?‘\ Orange Red
g 30 LSS £ 30 ; .
20 II 20 I 'f
10 /) T 101 \\ 7 7
0 b = _— i 0 g e -
400 450 500 550 600 650 700 400 450 500 550 600 650 700
longueur d'onde (nm) longueur d'onde (nm)

Figure 1V.5: Spectres de transmission des filtres  Figure 1V.6: Spectres de transmission des filtres
Weratten, par rapport au spectre d’émission de Rosco, par rapport au spectre d’émission de 'UPS-
I'UPS-974R et au rayonnemegierenkov 974R et au rayonnemedierenkov

Il apparait d’'ores et déja que les films Wrattamsagque les filtres “Scarlet” et “Orange Red”
de Rosco présentent une remontée de leur transmissidessous de 450 nm, ce qui équivaut
a laisser passer les UV du rayonnem@atenkov vers le scintillateur. Cela va clairement a

I'encontre de notre objectif et pourrait signifiere mauvaise suppression de la réexcitation.

Néanmoins, afin de déterminer précisément le fileeplus adapté a 'UPS-974R, deux

guantités ont été calculées pour chaque filtretiggla la quantité de scintillation transmise

L, et la quantité de rayonnemergrenkov transmid_., :

Ls = [ SpA)F(A)dA Eqg. IV.2
~ 600 1
¢ = 4ooﬁ.F(/1).d)l Eq. IV.3

avecSpQ), le spectre d’émission du scintillateur,F€#1) le spectre de transmission du filtre

gélatine.
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Le scintillateur étant transparent a sa propre éuejiseules les longueurs d’onde situées en
dessous de son spectre d’émission (soit, en deswo860 nm dans le cas de 'UPS-974R),
sont en mesure de générer de la scintillation. eSkulquantité de rayonnemegierenkov
transmise en dessous de 600 nm doit donc étregarisempte.

La quantité de scintillation mesurée avec filtréagge L, peut alors étre comparée a celle

mesurée sankg :
L =alg Eq. IV.4

De méme, si le rayonnemet@ierenkov transmis représente une proporfode la quantité
initiale, la réexcitation générée, puis mesureelparaméraRx, ne représente plus qu'une

proportiona.S de la quantité mesurée sans fiRwe:
Rx = a.B.Rx Eq. IV.5

La minimisation de l'erreur liée a la réexcitatisnppose donc la maximisation deet la
minimisation des. Les couples de ces deux coefficients de transtert représentés sur le

graphique ci-dessous pour les filtres sélectionnés.

—-
o

| [ & WRATTEN P

=
94
® ROSCO 4 Deep Amber
8 H Scarlet ,
7
2
; 5 Orange Red Fire -
41T o9 ~ \\ A
3 \ [ ] FY G24
J Y N
1 26 G25
0 |

65 70 75 80 85 90
a (%)

Figure 1V.7: proportion de rayonnemeg@erenkov
transmis ) en fonction de la proportion de
scintillation transmised). Le meilleur filtre est celui
se situant le plus en bas a droite.

Malgré leur transmission non nulle en dessous @endd, les meilleurs compromis entrest

[ sont obtenus avec les filtres G25 et G26 de Wragele filtre “Fire” de Rosco.

Sur des considérations plus terre a terre, legdilWratten étant beaucoup plus onéreux que
les Rosco (de 20 a 40 € le filtre Wratten de 10xch® cm, contre 75 € le rouleau de
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61 cmx 762 cm chez Rosco), nous avons choisi le filtiee"Fde Rosco qui transmet environ

82 % de la scintillation pour seulement 3 % du rex@menterenkov.

2. Quantification expérimentale

Si le phénomene de réexcitation ainsi que sa sapipre peuvent étre décrits qualitativement,
la quantification de I'erreur induite est d’aut@his complexe que la quantité de rayonnement
Cerenkov, elle-méme dépend de nombreux parameétet® quantification a donc fait I'objet

de mesures expérimentales, présentées dans cegpdnag

2.1. Evaluation des différentes contributions lumineuses

L’erreur induite par la réexcitation dépend, ennger lieu, des quantités relatives de
rayonnemen€erenkov et de scintillation produites. Nous avoosatout d’abord évalué les
quantités de scintillation, de rayonnemé€mrenkov, et de réexcitation générées dans deux

configurations dosimétriqueset B, représentées Figure IV.8.

A1) Az) A3) == Peinture neire
m—— Scintillatenr
Filtre gélatine
Volume de
¢ fantdme irradié
B.1) B.2) B.3)

Figure 1V.8: Les irradiations (200 UM) ont été faites ende@u de photon de 15 MV. Le
faisceau était soit vertical et en champ 30>xc&® cm @), soit horizontal et en champ

10 cmx 10 cm B).

Les dispositifsl), 2) et3) utilisent respectivement un scintillateur, un sttateur et un filtre
gélatine, ni I'un ni l'autre.
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Dans ces deux configurations, comme dans toutee cdtide (sauf mention contraire),
lirradiation a été effectuée a l'aide d'un faisuede photons de 15 MV, délivré par un
accélérateur Saturne 15 du centre de lutte coateamcer Francois Baclesse. Pour chaque
mesure, 200 unités moniteur (UM, chaque UM corredpat a 1 cGy délivré au maximum de
dose ), ont été délivrées en champ 10xch® cm au dispositif, soit 2 Gy au maximum de
dose, sur l'axe faisceau. Par la suite, nous ceérmidns cette dose maximale pour
caractériser la dose délivrée au systéeme. De pludijtre rouge a toujours été placé devant
I'objectif de la caméra afin d’accroitre la propont de scintillation mesurée vis-a-vis du
rayonnemen€erenkov. Ce point sera discuté plus en détail aagpaphe 2.

Dans la configurationA, le dispositif est soumis a un faisceau verticdd champ
30 cmx 30 cm, de facon a irradier la totalité du fantbireepartie arriere du fantébme, dans ce
cas de figure, est épaisse de 2.5 cm afin de plasaintillateur au maximum de dose, qui se

situe a cette profondeur pour des photons de 15 MV.

Dans la configuratiom, I'accélérateur est tourné a 90°, I'axe du faiscpassant par le plan
du scintillateur, et ce pour un champ d'irradiatid@ 10 cnx 10 cm. La partie arriere du
fantbme est, ici, identique a la partie avant (ubhecde 25 cm de c6té), afin que les volumes

de diffuseur soient identiques de part et d’autradntillateur.

Les dispositifs expérimentaug), 2) et 3), quant a eux permettent de discriminer les

différentes contributions lumineuses produites soasdiation :

1) L'irradiation du scintillateur UPS-974R, simplemgaiacé au milieu du fantéme,
constitue le cas le plus complet ou toutes lesritmritons sont présentes et

mesurées :

L, =L +L. +RX Eq. IV.6
avecl; le signal lumineux total mesurég la scintillation, Lc le rayonnement
Cerenkov, eRxla scintillation produite par réexcitation.

2) Si un filtre gélatine est inséré entre le scink@la et le fantdme, la scintillation
transmise n’est plus quIES, et la réexcitatiorRx . D’aprés les Eq. IV.4 et IV.5, le

signal lumineux total est alors :

L, =a.lg+L. +a.BRx Eq. IV.7
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ou a et B sont les coefficients de transmission du filtrdatiée introduits au

paragraphe 1.1.

3) Sans scintillateur, le signal mesuré est uniquenoemstitué de rayonnement

Cerenkov :

L, = L. Eq. IV.8

Ces trois mesures nous permettent alors de caltaleuantité de chaque contribution
lumineuse dans les conditions d’irradiatidret B. Comme nous venons de le voir, la mesure
L, nous fournit directement la quantit¢ de rayonném@erenkov. Les quantités de
scintillation et de réexcitation, quant a ellesytscalculées par combinaison linéaire dg

L, etl;:

{Ll - tz =(1-a)Ls +(1-a.8)Rx Eq. IV.9
2

-L, =a.ls +a.f.Rx

La scintillation et la réexcitation peuvent doneétalculées par inversion de ce systeme :

L) (1-a 1-a.B)' (L -L
°|= d | Eq. IV.10
Rx a a.p L, - L,
Avec les coefficients de transmission de la sdatitin et du rayonnemefiterenkov calculés

pour le filtre “fire” (a savoir 82 % et 3 %), ledfdrentes quantités de lumiéres (en nombre de

photoélectrons par pixel et par Gy), sont données ¢e Tableau IV.1 :

A:30cmx30cm B:10cm x 10cm

Le 2700 450
Ls 900 600
RX 530 250
Ls 740 490
Rx 16 7.5

Tableau IV.1: Différentes quantités de lumiere
dans les conditions d’irradiatiohetB, en
nombre de photoélectrons par pixel et par Gy.

Il est intéressant de noter que les proportions ragonnementCerenkov dans les

configurationsA et B représentent respectivement environ 300 % et d& 9a scintillation en
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fonction des différents volumes de fantdbme irrade,qui rejoint les proportions calculées
dans la partie A. La réexcitation, quant a ellprésente respectivement 58 % et 40 % de la
scintillation. Nous aurions pu supposer qu'en chaB@pcmx 30 cm, une aussi grande
quantité de rayonnemeiiterenkov aurait généré plus de réexcitation en comgmn de
lirradiation en champ 10 cm 10 cm. Il s’avere que le fantdéme, ici en polystgeabsorbe
tres rapidement les rayonnements en dessous dend56t donc les UV, les plus a méme
d’exciter le scintillateur. La réexcitation est dogn grande partie générée par le rayonnement

Cerenkov produit & proximité du scintillateur.

Enfin, l'utilisation du filtre gélatine “fire” chois devrait ramener cette proportion de
réexcitation a 2.2 % dans le cas de trés grandamheet a 1.5 % dans des configurations plus
habituelles (typiquement champ 10 M0 cm). Nous verrons par la suite que cette giganti

est tout a fait acceptable pour nos mesures.

2.2. Suppression de la réexcitation et des réflexions

Les mesures présentées ci-dessus permettent de Uia@ évaluation assez précise des
différentes contributions lumineuses, mais ne &enrpas compte d’'un effet indirect de la

production de lumiére : les réflexions.

En effet, dans les trois dispositifs représentéargidV.8, le filtre, le scintillateur et le fantbme
sont simplement posés les uns sur les autres,tca@esi des lames d’air a chaque interface.
Environ 5 % de la lumiére est donc réfléchie a ckacansition air-plastique et contribue alors

au signal mesuré. Il s'agit donc de différenties a&flexions de la réexcitation.

Irradiation “arriere” e Peinture noire

il m—— Scintillatenr
- & Filtre gélatine

Volume de
fantéme irradié

Irradiation “avant™

Figure 1V.9: Deux irradiations ont été effectuées, de
part et d’autre du scintillateur. L'une a l'arriege la
peinture noire, l'autre a I'avant.
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Afin de mesurer la quantité de réexcitation subsistivec le filtre gélatine, deux irradiations
ont été effectuées en champ 100 cm, accélérateur tourné a 90°, l'une en avant d
scintillateur, l'autre en arriere (Figure IV. 9)fiA de déterminer la part des réflexions dans
cette quantité, ces deux mesures ont été répétéesuplant optiquement le fantdme, le filtre
et le scintillateur & I'aide de graisse optique.

Lorsque l'irradiation est effectuée a I'arriere skeintillateur et de la peinture noire, tout le
rayonnementerenkov est absorbé par la peinture noire. La ipéamé lumiére mesurée est
donc trés faible (Figure 1V.10), et uniquement d¢ibuée de la scintillation due a la dose
déposée dans le scintillateur, & 10.2 cm de I'ascéau (soit environ 2.5 cGy pour une
irradiation de 1 Gy).

Au contraire, si I'irradiation est effectuée a kent du scintillateur, le signal lumineux contient
la scintillation produite par la dose, mais surtlutayonnemen€erenkov produit dans les
10 cm de fantdme irradiés en aval du scintillat@imsi que la réexcitation et d’éventuelles

réflexions (Figure 1V.11).

Figure 1V.11: Distribution lumineuse,
dans le plan du scintillateur en irradiation
avant

Figure 1V.10: Distribution lumineuse,
dans le plan du scintillateur, en irradiation
arriere
La quantité de lumiere mesurée en irradiation @areést tres faible et représente environ
25 photoélectrons par pixel et par Gy (100 UM). Eadiation avant, cette valeur monte a
environ 900 photoélectrons par pixels et par Gyqgasels s’ajoutent une soixantaine de
photoélectrons dans le cas ou il n'y a pas de ggaptique. Cette mesure indique d’ores et

déja qu’environ 7 % de la lumiére est réfléchie différentes interfaces.
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Le rendement en profondeur et le profil & 2.5 cmaddistribution de dose dans le plan du
scintillateur ont alors été comparés au rendememqrefondeur et profil sur 'axe faisceau et

représentés Figs. 12 et 13.

12 1.2
Rend Rend
1 arriere S | | s arriere S
avart S
avant S
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Figure 1V.12: Rendement en profondeur, sur Figure 1V.13: Profil & 2.5 cm de profondeur,

I'axe faisceau et a 10.2 cm de I'axe. Les mesures sur I'axe faisceau et a 10.2 cm du faisceau. Les
“S” ont été effectuées sans graisse optique, et les mesures “S” ont été effectuées sans graisse

mesures “G” avec de la graisse optique. optique, et les mesures “G” avec de la graisse
optique
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Figure 1V.14: Zoom sur les rendements sans Figure 1V.15: Zoom sur les rendements avec
graisse optique ainsi que leurs ajustements. graisse optique ainsi que leurs ajustements.

Il apparait, sur ces deux graphiques, que I'eri@epius importante, pour une dose de 1 Gy au
maximum du rendement, est générée par les réflexaor interfaces (courbe “avant S”), et
ce a hauteur de 4.2 cGy en équivalent de dosee @eteur est néanmoins facilement
supprimée par le couplage optique des différeréméhts du systeme avec de la graisse
optique. La réexcitation, quant a elle, ne constjilus qu’une erreur de 1 cGy grace au filtre
gélatine. Cette valeur est cohérente avec les Icléqlés au paragraphe précédent.

Les réflexions aux différentes interfaces ont déticramenées a un niveau suffisamment bas

pour réaliser des mesures dans des conditionfassdistes.
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D. Filtrage du rayonnement Cerenkov

La réexcitation du scintillateur par le rayonnemégrtenkov ayant été supprimée grace au
filtre gélatine et a la peinture noire, reste anéler la contribution de ce rayonnement
Cerenkov du signal lumineux total. Pour ce faire,certain nombre de méthodes de filtrage
ont été proposees et étudiées dans le cadre deweties a fibre scintillante. Nous nous
proposons, ici, de les parcourir rapidement, afimtduire les principes de base qui

pourront nous étre utiles en dosimétrie a deux dgioas.

La méthode la plus couramment utilisée, et la peeena avoir été proposee, dés 1992 par
S. Beddar, est une méthode dite soustractive ([Béd§Bed92-I1]). Elle consiste a placer, en
parallele a la fibre optique reliant le scintillateau photodétecteur, une seconde fibre de
référence, sans scintillateur, afin de soustradre sgnal, ne contenant que du rayonnement
Cerenkov, a celui obtenu grace au scintillateur (FégV.16). Cette technique n’est, & priori,
pas directement applicable a la dosimétrie optigicBmensionnelle mais constitue une

technique de référence.

Fibre scintillante
/ Fibre optique

s gt

—>LC

Figure 1V.16: Le signal de référence, dans le cas
d’'un dosimetre a fibre scintillante, est obtenu en

placant une fibre optique en paralléle de la fibre

reliant le scintillateur au photodétecteur.

Une autre approche, plus récente, est basée dilisdtion de scintillateurs possédant un
temps d’émission plus long que celui du rayonneriemenkov. Elle consiste a effectuer un
filtrage temporel du signal lumineux total ([CliQ2]Cette technique présente néanmoins
inconvénient de perdre une grande partie de flaidve de scintillation dans la fenétre
temporelle du rayonneme€erenkov, et de n’étre applicable qu’a des faiscegausés. Nous

n’exploiterons donc pas cette méthode, difficiletragplicable a une lecture par caméra.

Une derniére technique, basée sur la discriminatjwectrale du rayonneme@erenkov, et
développée par J-M. Fontbonne au Laboratoire dsigig Corpusculaire de Caen ([Fon02-
I], [Fre05]), consiste a mesurer le signal luminetatal dans deux bandes spectrales

différentes. Une analyse colorimétrique permetsatte déterminer précisément les quantités
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relatives de rayonnemefiterenkov et de scintillation & partir de ces deuxsumes. Nous

reviendrons en détail sur cette technique.

Enfin, méme si cela ne constitue pas un déconvolutia rayonnementCerenkov a
proprement parler, il est possible de réduire @pprtion de rayonnemeuterenkov dans le
signal lumineux total en effectuant un filtrageigpeé de ce dernier. En effet, 'émission de la
lumiéreCerenkov se situe en grande partie dans le blest Hionc possible, en choisissant un
scintillateur émettant a des longueurs d’onde glaesées (dans le rouge par exemple), de
couper les plus petites longueurs d’onde a laiden diltre passe-haut, ce qui permet
d’augmenter efficacement le rapport signal surtbr@iest une technique que nous avons
donc utilisée en complément des autres, notammempaeagraphd.2, en plagant un filtre
rouge devant I'objectif de la caméra.

La méthode de filtrage temporelle ayant été excloes nous proposons d’étudier, a présent,
deux techniques de filtrage spécifiques a la dasiené@ptiqgue bidimensionnelle : 'une

soustractive et I'autre colorimétrique.

1. Approche soustractive

Le principe de filtrage soustractif utilisé pourslelosimetres a fibre scintillante n’est
evidemment pas directement applicable a un dispasdimensionnel dans la mesure ou
I'utilisation d’'un second fantdme de référence,cpl&n paralléle, risque de poser quelques
problémes d’encombrement et d’utilisationll.reste néanmoins pertinent de mettre en
évidence un signal lumineux de référence, ne canteque du rayonneme@erenkov, et de

le soustraire au signal lumineux total.

1.1. Implantation pratique

Dans le cas d'un scintillateur plan, I'obtentioru’ signal de référence spatial passe par
I'utilisation d’'un damier, de période spatialéfy, alternant des carrés transparents et des
carrés opaques (Figure 1V.17), entre le scintillatet la partie avant du fantbme. De cette
facon, le signal mesuré au niveau d’un carré opaqugent uniguement la lumiere produite a
I'avant de ce dernier, soit uniqguement de la lumigerenkov, alors que le signal lumineux
mesuré au niveau d'un carré transparent contiergigaal lumineux total, composé de

scintillation et de rayonneme€@erenkov.
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Fantéme,
partie arriére

Peinture noire

. Scintillateur
*—— Damier, de
période /£,
Filtre gélatine

Fantéme,
partie avant

Figure IV.17: L'utilisation d’un damier entre le
scintillateur et la partie avant du fantéme fournit
un signal de référence 2D.

1.2. Filtrage

Si I'implantation pratique de cette méthode estré&wement simple, il reste néanmoins a

soustraire le rayonnemetierenkov du signal lumineux total.

Si I'objectif de la caméra permettait d’obtenir ugmecellente résolution spatiale en tout point
du scintillateur, il suffirait de soustraire le & mesuré par les pixels “noirs” aux pixels
“blancs” voisins. Dans la mesure ou ce n'est pasds, une démodulation spatiale est

nécessaire. Pour plus de clarté dans le formaliselie-ci sera exposée, ici, & une dimension.

Dans le cas d’'une résolution idéale, le signal méesuivant une coupe du scintillateur est un

signal en créneaux parfait (Figure IV.18). Le foomhtinu H représente alors le niveau

lumineux du rayonnemeuterenkov A celui de la scintillation e% la période du damier.
d

La transformée de Fourier de ce signal est alasechent définie (Figure IV.19), et est
constituée d’'un pic a fréquence nulle représerdtafdnd continu, et de pics, aux multiples

impairs defy, représentant les créneaux.
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Figure 1V.18: Signal mesuré suivant une coupe Figure 1V.19: Transformée de Fourrier du signal
du scintillateur, ot s’alternent carrés “blancs”, en créneaux.

d’intensitéH+A, et carrés “noirs”, d’intensité.

En réalité, ce signal lumineux en créneaux est dogvpar une gaussienne en fréquence,
caractérisant la résolution de I'objectif. Or, comha montre les Figures 1V.20 et IV.21, cette
résolution varie spatialement, ce qui se traduitdiiérentes largeurs de gaussiennes selon
les zones considérées. Dans le domaine fréquengéke convolution se traduit par une
multiplication de la transformée du signal par l@me gaussienne, qui atténue plus ou moins

les coefficients d’ordre élevé :

1.4 7
(b initial (C)
12 — — gauss | 6
m— final { (
5 | = 5 B
£ - N s ) J J
£ < £
©
2 0.6 - o 3
=} % 'c
™
204 2 p
™~ —ideéal
02 1 e
—_—reel
0 I l ] 0 ;
LI 4 31, 57, 71 af, 0 1 2 3 4 5
f(mm) X (mm)

Figure 1V.20: Zone centrale du capteur CCD, ou la résolutgiieemeilleure (a). Cela se traduit par une
gaussienne trés large dans le domaine fréquebjiedfun signal quasiment en créneaux dans le ilema
réel (c).
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Figure IV.21: Zone périphérique du capteur CCD, ou la résmhuéist relativement mauvaise (a). Cela se
traduit par une gaussienne étroite dans le donfgégeentiel (b), et un signal sinusoidal, de motiheA’
plus faible, dans le domaine réel (c).
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La conséquence majeure a cette résolution inhoneoggéhnle peu de confiance qui peut étre
accordé aux coefficients d’ordre élevé d'un sigeal créneaux. Il est donc préférable

d’extraire le signal de scintillation uniqguementldeeomposante sinusoidale du créneau. Pour

ce faire, le signal est convolué par deux filtresisoidaux, déphaseés d/b‘/l et formant une

base orthogonale (Figure 1V.22).

I, | signal intial

ol L XN\

— = FCOS

1. signal filtre |

' , : I
A= {7,
0 1 2 5 4 2 081y ’
e [ A\f ER \\
r 02 | \
.’ , ™ N T e sl —
15 ’ fy 3f, 5f, 7, 9f,
X (mm)
f(mm-1)
Figure 1V.22: Le 1* ordre fréquentiel Figure 1V.23: La transformation de Fourier du
du damier est extrait a I'aide d’'une filtre est une fonctiosin(x)/xconvoluée a une
fonction porte de largeur L/multiplié fonction de Dirac de fréquencg &nnulant tous les
par une fonction cosinus. Le méme coefficients d’ordre supérieur a 1.
filtre déphasé der4 fournit une base
orthogonale.

La transformée de Fourrier d’un tel filtre (Figuke21) annule, en effet, tous les coefficients
d’ordre supérieur a 1, et la décomposition du sigha cette base fournit alors deux

coefficients :

{Am = A/2.cod27z.f, x) Eq. V.11

A, = A 2sin(27z.f,.x)

dont peut étre déduite la modulation A des créngatudonc l'intensité de la scintillation :

A=2.A2 + A% Eq. IV.12

Cette démodulation s’applique également au cas, s intéresse, ou les niveaux
d’intensités du rayonnemegierenkov et de la scintillation ne sont plus cortstamais varient

spatialement, a condition qu’ils ne varient pasuswe péeriode de damier.

Cette condition nécessite donc, d'une part queéldge du damier soit petite devant les
variations de dose, et risque, d’'autre part, destiiier une limite dans le cas de forts

gradients de dose ou de petits champs d’irradiation
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2. Approche colorimétrique

Le filtrage colorimétrique utilisé pour les dosimest a fibre scintillante ne nécessite pas
d’adaptation majeure dans le cas d’un scintillal@dimensionnel. Il requiere simplement que

le filtrage soit effectué sur le signal lumineuxsue par chaque pixel du capteur CCD.

Fondamentalement, l'approche colorimétrique repmsela discrimination spectrale de la
scintillation et du rayonnemefiterenkov. Elle nécessite donc que la lumiére deilatign

se situe dans la partie du spectre qui contiemtdms de lumiér€ erenkov possible, & savoir

vers le rouge. Le choix du scintillateur, discutéchapitre précédent, devient donc crucial.
Du point de vue colorimétrique, le scintillateur pdus adapté est donc soit le BC-430,
émettant dans le orange, soit 'lUPS-974R, émettans le rouge. Nous avons choisi 'UPS-
974R, qui posséde la plus grande longueur d'ondemidsion, et dont la linéarité est

excellente. L'impact de sa plus faible efficaciggstintillation sera discuté plus tard.

2.1. Filtrage

Le filtrage colorimétrique étant un peu plus élabque le filtrage soustractif, nous allons

nous étendre un peu plus, ici, sur son principe.

La réexcitation du scintillateur par le rayonnem@atenkov ayant été supprimée, il peut étre
supposé que la quantité de scintillation émiseumaélément de volume du scintillateur est
proportionnelle a la dos®, déposée dans ce volume. Cette quantité de ot s’écrit

alors :

Ls(4)=k.D.SpA) Eq. IV.13
ou Sp() est le spectre d’émission du scintillateurk & nombre de photons de scintillation
produits pour 1 Gy.

Le scintillateur et le fantdme produisent, quaeua, une quantité de rayonnemeéetrenkov,

Lc, qui peut étre écrite sous la forme :

1
L.(1)= C— Eq. IV.14

ou C représente une grandeur d’influence inconnue gpédd de nombreux paramétres, eux-
mémes non maitrisables (volume irradié, dose dépeséchaque point de ce volume, etc.)

mais qui n’a aucune dépendance en longueur d’onde.

95



Chapitre 4 : Etude du rayonnemetrenkov et de ses effets en dosimétrie optique

En faisant I'hypothése que la scintillation et leyamnementCerenkov sont produits
suffisamment prés I'un de l'autre vis-a-vis du etapptique total, il peut étre considéré que

ces deux quantités subissent une atténuéfd) a travers le fantéme.

La somme de ces deux quantités de lumiére passedattavers deux filtres optiquesdt F,
chacun possédant son propre spectre de transmi$sioh et F»(A)), avant d’étre mesurée
par un pixel de la caméra CCD, dont le spectrefidadité quantique est no@E(A). Nous
obtenons donc, pour chaque pixel, un jeu de deaxtdés de lumiere, mesurées dans les

domaines spectraux 1 et 2 :

m, = I(k-D.Sp(/l)+ C.%}A()I )F,(1)QE(1).dA Eq.IV.15
m, = [ (k.D.Sp(A)+ c.%).A(A )F,(1)QE(1)d/ Eq.IV.16

D etC ne dépendant pas de la longueur d’onde, ces dpiatiens peuvent alors s’écrire sous

D C D
Mk k) Eq. V.17
m, ) \kS kS)lC

Il est alors possible, par inversion de ce systafigxprimer la dose comme une combinaison

la forme du systéme suivant :

linéaire des mesures 1 et 2 :

ky ki
D= m, - .m
kP kS —kPkE ™ kP kS -kD kS T?

Eq. IV.18
Que nous écrirons plus simplement :

D=am +bm, Eq. IV.19

La dose dépend donc, pour chaque pixel, de deufiaiemts, dont I'expression analytique
est extrémement complexe et nécessite une connegstas précise de parametres tels que le

spectre d’atténuation du fantéme ou l'efficacit@tique de la caméra. lls feront donc I'objet
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d’'une détermination expérimentale. Connaissanspestres de transmission des filtrieés et

Fo, leur rapport peut néanmoins étre estimé :

C
b__k Eq. IV.20
a

E )

Leur détermination expérimentale, quant a elle.eggite deux mesures réalisées dans des

conditions dosimétriques différentes, et fournissam systeme de deux égquations

D _[m m;)fa Eq. V.21
D,) (mf m;/lb o

L’inversion de ce systeme (a condition que sonrd@tent soit non nul) permet alors de

-1
ay_(m m (D Eq. IV.22
b m:  m D, Y

Ces parameétres etb constituent les coefficients d’étalonnage et péteng une fois connus,

indépendantes :

déterminel etb :

de calculer la dose absorbée au niveau du sctatila quelle que soit la quantité de

rayonnemen€erenkov.

2.2. Filtres optimaux et filtres utilisés

J-M. Fontbonne a également montré ([Fon02-1l]) des filtres optimaux, c'est-a-dire
maximisant le rapport signal sur bruit, peuveng &ailculés, et que ce calcul conduit toujours
a l'obtention de filtres orthogonaux, de transnueségale a 1 ou 0, I'un entourant quasiment

le spectre de scintillation, I'autre se placanbaut

! n n 4 " " Pl
100 Filtre "vert' I Filtre "rouge . c&s | cvan |—_.i-»_—. = | _f‘-d\- o
' ‘ 80 ﬁ%b \ | \
-~ & ,;c,i“}s% = s / 4
S -~ g - vy 1] \z
g | 3| E® ' XA
7 60 ] o, ] - / =N
@0 ~ = ] 50 | = 1 I
£ o,  E \ F-L_ Il mouee \%
g S | g 40 f =
g 4 7 T— g BLEU \ VERT ey
s o e s 0 .\ v A =
20 i 20 ] ' l*'
g | 25
400 450 500 550 600 650 700 550 600 650 700
A (nm) A{nm)
Figure 1V.24: Filtres optimaux par rapport a la Figure 1V.25: Positionnement des filtres dichroiques
scintillation et au rayonneme@erenkov. par rapport & la scintillation et au rayonnement

Cerenkov
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Les filtres optimaux, calculés pour 'TUPS-974R, ts@présentés Figure IV.24.

De tels filtres n’existant pas, nous nous sommesnts vers des filtres dichroiques de
Edmund Optics (Figure 1V.23). Si le filtre rouge cadre relativement bien le spectre
d’émission de notre scintillateur, il n’est, en aaeche, pas aisé de déterminer visuellement
lequel des filtres bleu, vert ou cyan entoure leeurile rayonnemen€erenkov. Mais
connaissant les filtres optimaux, il est possibke abmparer entre elles les différentes
combinaisons de filtres afin de déterminer cellessovant le meilleur rapport signal sur bruit.

La dégradation du rapport signal sur bruit, ainsuge estimation du rappo%, pour les

différentes combinaisons ont donc été calculéssmtindiquées dans le tableau ci-dessous :

Filtres employés dégradation du rapport S/E  b/a

Filtres optimaux 1 -2.12
Rouge bleu 2.85 -1.08
Rouge vert 4.49 -0.78
Rouge cyan 1.84 -2.32

Tableau IV.2: évolution du rapport signal sur bruit et du
rapportb/a pour différents couples de filtres.

Il apparait que méme si le spectre du filtre cyanpe le spectre de scintillation a une
longueur d’onde un peu élevée du point de vue dpau signal sur bruit, c’est I'utilisation

des filtres rouge et cyan qui présente le meill@sultat. Ceci est essentiellement dd a la
précision sur la mesure du rayonneméetenkov a soustraire, qui est d’autant meilleure qu
le rapport signal sur bruit sur cette seule quarggt grand. De ce seul point de vue, il est
donc préférable de maximiser le signal relatif ayponnementerenkov et donc d'utiliser le

filtre cyan. Nous verrons néanmoins au chapitreué ge choix est pondéré par d’autres

considérations telles que le spectre de transmigBiacube de polystyrene.

3. Comparaison préliminaire des deux méthodes de fi  Itrage

Deux techniques de filtrage sont donc envisageablexcune possédant ses avantages et ses

inconvénients.

La méthode soustractive présente comme principralitatl’étre simple a mettre en ceuvre et
de nécessiter un traitement numérique relativeragnple. Néanmoins, le bruit occasionné
par ce dernier est extrémement dépendant de latidsode I'optique. De plus, comme nous

avons déja vu, la résolution spatiale de cettethode est directement limitée par la
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fréequence du damier, et engendrera les mémes tiomsaque pour les dosimetres a fibre
scintillante. A savoir qu’en cas de petits champgle forts gradients de dose, la quantité de
rayonnementerenkov peut varier d’un carré a l'autre du damfi@ussant ainsi le signal de

référence et donc la mesure de dose.

La méthode colorimétrique, quand a elle, n’estti®j en terme de résolution spatiale, que
par la taille des pixels du capteur CCD. Cependntdiscrimination du rayonnement
Cerenkov est un peu plus compliquée et nécessiéetaimement, a terme, deux caméras afin

d’effectuer les mesures dans les deux domainesrapgsimultanément.

Du point de vue du rapport signal sur bruit, eésofution égale, les deux techniques peuvent

néanmoins étre comparées de fagon concréte.

Dans le cas diiltrage soustractif, un seul filtre passe haut, coupant a 600 nnytdsté afin

d’augmenter le rapport signal sur bruit.

03
0.25 f\\
s |\
02 \\ /
g . N o
=] "
T ——— Z
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0
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R _FR
- b=L,+L, n=1"L.
Figure 1V.26: Quantités de scintillatioi,s, et de Figure 1V.27: extraction du signal
rayonnemenCerenkov, LY, dans le domaine de scintillation sur une période du

“rouge”, et quantité de rayonnemeterenkov, LS, damier, composée de N pix

dans le domaine “cvar

En supposant que la scintillation se situe exckmient au dessus de 600 nm, le signal

lumineux mesuré dans ce domaine est alors composeidtillationLs, et du rayonnement

Cerenkov émis au dessus de 600 by suivant les proportions suivantes :

L = a.LE Eq. IV.23
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Il convient de noter, pour la suite, que la sewetigbution lumineuse mesurée entre 400 et

600 nm est du rayonnemederenkovLS, tel que :

LY = BLS Eq. IV.24

Comme nous l'avons vu précédemment, les pixelscatdnt avec un carré opaque mesurent

uniqguement le rayonnemeg@erenkov, produit en aval du carré. lls prennentcdanvaleur

n=LY. Les pixels coincidant avec un carré transpargmant a eux, mesurent le signal

lumineux total et valent dong=Lg +Lg .

En effectuant I'hnypothése que la résolution de jBobf de la caméra est suffisante pour ne
pas dégrader le signal en créneaux (Figure IVI20d)ltrage présenté au paragraphe 1.2 n’est
pas nécessaire et la mesure du signal de sciiatillpeut étre faite par simple soustraction des

pixels “noirs” aux pixels “blancs” :

Myam = Nz b-——n=—1Lg Eq. IV.25

ou N2 est le nombre de pixels constituant le motif élétaiee.

Le bruit correspondant a cette mesure est donc :
g ——N o2 +—o? Eqg. IV.26
dam — b q .

Oh et g, étant respectivement les bruits de mesure d’uel pptanc” et d’'un pixel “noir”, qui

font intervenir le bruit de lecture, d’un pixel ainsi que l'incertitude statistique ser

nombre de photoélectrons mesuré :

ol =02+b
{ e Eq. IV.27
g, =0,+n
Le bruit relatif a la mesure peut donc s’écriresslauforme :
N2 2
o2 = 7{205 + LS{“EH Eq. IV.28
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Pour le filtrage colorimétrique, deux mesures sont nécessaires, dans deux domaines

spectraux : le rouge et le cyan. D’apres ce quéalé plus tét, pour les mesures faites avec le

filtre rouge, chaque pixel prend la valeur L + LY. De méme, avec le filtre cyan, chaque

H —1C
pixel prend la valeuc = L.

Cyan

N pixels

i A
\

r=Ly+IX c=1¢

Figure 1V.28: Filtrage colorimétrique du
rayonnemenCerenkov et moyennage sur
N2 pixels

Le signal de scintillation peut alors étre exteaitaide de I'EQ. I1V.19 :
m.,, =aN2r +b.N2c Eqg. IV.29
En normalisant a 1,b devient%. De plus, étant donné les proportions de rayonnéme

Cerenkov dans le rouge et le cyan, la discriminatiolorimétrique impose qu% =-0.

Le signal de scintillation peut alors s’écrire :
m,, = N2(r - Bc)= N2.Lg Eq. IV.30

Le bruit sur cette mesure est donc :

o2, =N2(o? + p2.07) Eq. IV.31
ol =0 +r

avec : { S Eqg. IV.32
o?=0l+c

Et de la méme facon que pour le damier, le bruit fipalement s’écrire :

col

o2, = N{(1+ 2ol + Ls.(1+ 1;ﬁﬂ Eq. IV.33
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Les rapports signal sur bruit des deux méthodeggrealors étre directement comparés :

207 + LS.[1+ Zj
Goam Mol = |5 ”1+ Eq. IV.34
a

Il convient de noter que, non seulement la dégmadadu rapport signal sur bruit d'une
méthode a I'autre ne dépend pas du nombre de pigalidéré, et donc de la résolution, mais
gu’en plus, celle-ci est toujours supérieure@t, en défaveur de la méthode soustractive. Cet
avantage est d’autant plus important, que la ptapode scintillation est faible vis-a-vis du

rayonnemen€erenkov, et que sa quantité absolue est faiblei(€ity.29).
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Figure 1V.29: Dégradation du rapport signal sur
bruit, entre les 2 méthodes, en fonction de la
guantité absolue et de la proportion dintillation.

La déconvolution colorimétrique est donc meillegnge la déconvolution soustractive, du
point de vue du rapport signal sur bruit. Néanmdésart entre les deux méthodes n’est pas
suffisant pour justifier I'emploie d’'une méthodeutdit que l'autre, d’autant que cette
comparaison suppose que le filtrage est parfaiteraffactué dans les deux cas. Or nous
avons montré, au paragraphe 2.1.b, que la résoldtol'objectif était loin d’étre parfaite,
dégradant, du méme coup, le filtrage soustractf.choix du filtrage se fera donc sur des

considérations plus pratiques, telles que la técile mise en ceuvre, ou la résolution optique.
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E. Conclusion

Nous avons donc identifié, dans ce chapitre, |&é@rdnts problemes liés au rayonnement
Cerenkov. Nous avons également testé une méthddaasffde suppression de la réexcitation
du scintillateur, et développé deux méthodes demdiution du rayonnemerterenkov et

de la scintillation. Nous sommes donc capableghéarie, de mesurer des distributions de
dose quelconques, dans le plan du scintillateurprésence de quantités quelconques de
lumiéreCerenkov. Il reste néanmoins & mettre en ceuvre wwgure de calibration afin de
convertir le signal de scintillation en distributiale dose. Cette procédure, ainsi qu’'une

comparaison expérimentale des deux méthodes dagéltsera exposée au chapitre 6.
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Chapitre 5 : Etude du blindage de la caméra

Le milieu extrémement ionisant dans lequel opérBdsiMap n’est pas sans conséquences
sur sa durée de vie ainsi que sur son fonctionnerigneffet, malgré I'important blindage
dont il est équipé, l'accélérateur génere et défusme quantité importante de photons et
d’électrons, tres énergétiques, qui affectent Bemsle du dispositif, et notamment la caméra
CCD.

Les Figs. V.1 et V.2 témoignent de I'ampleur dumdm@éne. Toutes deux ont été acquises,
objectif fermé, sur 12 s d’intégration. Mais alogaie premiere, faite sans faisceau
d’irradiation, est effectivement noire, la seconfdée en présence d’'un faisceau de photons
de 15 MV, en champ 10 cm10 cm, présente un tout autre aspect. En effet,sealement
son intensité moyenne n’est pas nulle, mais en, glils présente des variations d’intensité
non attribuables a de simples fluctuations statists, dues aux interactions aléatoires des

rayonnements ionisants avec les pixels du détecteur

Figure V.1: Image et représentation 3D (300 pixels), d’'une acquisition de 12 s,
sans faisceau d'irradiatic

Figure V.2: Image et représentation 3D (2A@0 pixels), d'une acquisition de 12 s
(40 UM), en présence d'un faisceau de RX d MV, en champ 10 crx 10 cm
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Il est donc clair et immédiat que I'image mesurée la caméra, et donc la distribution de

dose qui en découle, sont tres fortement altéraekep rayonnements diffusés hors du champ
d’irradiation. Ceci pourrait étre résolu en supmimhnumériquement les impacts, mais non
seulement un traitement numérique ne protege enlaieaméra, dégradée par les radiations,
mais en plus, il risque de s’avérer inefficace p@goudre le probleme, face a de trop grandes

quantités de rayonnements.

Nous nous proposons donc, dans ce chapitre, deiddsa@e probléeme et de protéger la
caméra, elle-méme, afin de préserver sa duréeedet\ses performances. Pour ce faire, nous
développerons d’'une part un blindage, permettanprdéeger la caméra et de limiter les
interactions des rayonnements ionisants avec lectbétr, et, d’autre part, un filtrage

numérique des pixels touchés par une particulau(Eiy.3).

Durée de vie
de la caméra

Mesure de la dose

Figure V.3: Moyens mis en ceuvre pour contrer les rayonnesrientsants et

effets sur la durée de vie de la caméra et lagastde la mesure de dc
Afin de mettre en place blindage et traitement miooé, aussi efficacement que possible,
nous nous attacherons a caractériser précisememay@nnements diffusés, en terme de
distribution et d’énergie (paragraphg ainsi que leurs effets sur le capteur CCD (paagie
B). Une fois cette caractérisation réalisée, serdnsiéme de définir le blindage et le
traitement numérique les plus adéquats (paragr@phe
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A. Caractérisation des rayonnements diffusés hors c hamp
d’irradiation

Comme nous le verrons par la suite, la connaissalecda distribution angulaire des
rayonnements diffusés, ainsi que de leur énerge,sartout importante pour définir la

géométrie du blindage.

1. Matériel et méthode

La caméra n’étant ni concue, ni adaptée pour lactiéh de particules, la distribution
angulaire des rayonnements diffusés a été mesuf@&a d’'une jonction PN en silicium
présentant des caractéristiques relativement psodeeelles du capteur CCD. En effet, cette
jonction posséde une surface de 1 cm?, a peu gals @ celle du capteur CCD (environ

1.2 cm?), pour une épaisseur de 25 pum.

Afin d’identifier la provenance des particules igamtes détectées, cette jonction a été
disposée a l'intérieur d'un cube de plomb de 10dancété, doté d’'un trou (pas de vis) de
1 cm de diamétre, et de 5 cm de long (cf. Figurgl)V Cette géométrie permet de limiter

langle solide vu par le détecteur a 11.5°, et dade déterminer lorigine spatiale

approximative des rayonnements détectés (Figufs).lV.

Michoires de

collimation
Vis (n)_(lon Fantéme
ou acier
amrail )
Gl | N table
Diede Jonction |
silicium !
10 cm
: sol
N
Figure V.4: Diode silicium insérée dans Figure V.5: Couverture angulaire du détecteur,
un cube de plomb de 10 cm de c6té doté comparée aux principaux éléments de
d’un unique trou, de 1 cm de diamétre l'accélérateur et de la salle de traitement.
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De plus, une vis en nylon (d’environ 5 cm de lopgymet de stopper les particules de plus
basse énergie afin de ne détecter que les évernehemius haute énergie. Un jeu de vis en
acier (dont les longueurs varient de 1 a 5cm) perm’évaluer I'atténuation des

rayonnements dans ce matériau, en fonction deisgpar traversée, afin d’en déduire leur

énergie moyenne.

2. Origine et quantité des rayonnements

La distribution angulaire des particules diffusée&té établie avec la jonction située a 60 cm
(distance approximative a laquelle doit se troulercaméra) de l'axe d'un faisceau de
photons de 15 MV, en champ 10 &m0 cm (Figure V.6). Elle a été mesurée avec useni

nylon de 5 cm de long, arrétant tous les évenententaible énergie.

e

Nb de particules par s,
par cm?, et par ©

Figure V.6: Distribution angulaire et origine des
rayonnements diffusés. La téte de I'accélératele feintdme
sont représentés.

Trois éléments majeurs se dégagent de cette distnib:

- Une grande quantité de particules, allant jusquéats hautes énergies est
détectée en provenance de la téte de 'accéléraeutépit du blindage dont celle-
ci fait 'objet. En effet, 'ensemble des événenseattre 0 et 70° correspond a

environ 6000 particules par seconde et par cm2,
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- Le fantbme, quant a lui, joue effectivement sone rde diffuseur, puisqu’il
constitue la " source de rayonnements (3 000 événements pardea@mpar

cm?2).

- Enfin, un fond de 135 événements par seconde, ggnécet par cm? est observé
dans toutes les autres directions. Ces évenememtespondent aux particules les
plus énergétiques provenant de la téte de I'acatélér et du fantdme, et qui n'ont

pas été arrétées par les 5 cm de plomb du cube.

Si cette distribution permet d’identifier les soescde diffusions majeures pour une
configuration quelconque de radiothérapie exteles, quantités absolues de particules
détectées, quant a elles, dépendent fortement datlaie et de I'énergie du faisceau, de la

distance entre le détecteur et I'axe faisceauj guesde la taille du champ d’irradiation.

Les mesures ont montré qu’en faisceau de photanguantité de particules diffusées était
sensiblement la méme a 15 et a 25 MV, et envirarx deis moindre a 8 MV. En faisceau
d’électrons, le nombre de particules est beaucduws important, mais leur énergie moyenne
est relativement faible. Si bien que ce type ddiation pose beaucoup moins de probléme en
terme de blindage. Nous nous attacherons dondasalte, au cas des faisceaux de photons

de 15 MV, qui constitue la configuration la plusalé®rable.

Les mesures ont également permis de vérifier qugquintité de rayonnements diffusés
décroit selon une loi inversement proportionnellecarré de la distance au faisceau, et croit

approximativement linéairement avec la surfacetltamp d'’irradiation.

3. Energie moyenne des rayonnements

Nous venons de mettre en évidence l'origine defréifits rayonnements atteignant le
détecteur. Néanmoins en raison de la multitude tefactions que subissent ces
rayonnements, leur spectre en énergie est extrénieavenplexe, et donc, impossible a
établir. Nous allons toutefois faire, ici, une m®tiion de [I'énergie moyenne des
rayonnements venant des deux principales sourceayeair la téte de I'accélérateur et le

fantbme.

Pour ce faire, le détecteur a été orienté dansucleade ces deux directions (téte de

'accélérateur et fantdme), et des vis en aciermitférentes longueurs (1, 3 et 5 cm) ont été
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placées devant le détecteur. L'atténuation du nerdbrparticules suit, dans les deux cas, une

loi de décroissance exponentielle (Figure V.7)dyei du comportement de photons.
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Figure V.7: Atténuation des rayonnements
venant de la téte de I'accélérateur (20.4°) et
du fantéme (93°) dans I'aci

Les rayonnements venant de la téte de l'accéléram@sentent un coefficient d’atténuation
de 0.33 crit, correspondant, pour I'acier, & une énergie mogede 2 MeV, alors que ceux
venant du fantdme possédent un coefficient d’atifon de 0.54 cf, correspondant, pour

I'acier, & une énergie moyenne d’environ 740 keV.

Il apparait qu'il s'agit de rayonnement énergétgjuee qui explique qu’'une quantité non
négligeable de particules (135 /s) interagissert dg détecteur, malgré les 5 cm de plomb
qui I'entourent (cf. paragraphe précédent), lorskmeverture du détecteur n’est pas orientée
vers la téte ou le fantdéme. Il faudra donc préuaiblindage important et gérer les contraintes

de masse et de volume qui vont en découler.

B. Conséquences sur le capteur CCD et sur les mesur  es de dose

Les rayonnements diffusés hors du champ d'irrasliatilyant été caractérisés, il convient
également d’identifier la fagcon dont ceux-ci inggsgent avec le détecteur CCD, afin
d’établir, d'une part, la signature de ces intecas et, d’autre part, les types de dégats subis

par le détecteur au fil des irradiations.

110



Chapitre 5 : Etude du blindage de la caméra

1. Effet des Rayonnements ionisants sur les semi-co  nducteurs et les

capteurs CCD

Comme nous allons le voir dans ce paragrapheglescnducteurs, et donc notre détecteur
CCD, possédent une structure trés particulierdegmiconfere des propriétés particulierement
intéressantes, mais les rend aussi tres sensibtesgonnements ionisants. Nous allons donc
décrire succinctement la structure d'un détecte@DC avant d’exposer les dommages
propres que cette structure subit sous rayonnenmmsants.

1.1. Structure type d’'un Charge-Coupled Device

Un détecteur CCD est constitué d’'une matrice d’élés photosensibles en silicium : les
pixels. Généralement, chacun de ces pixels esttitghgl'une couche de substrat, semi-
conducteur de type P, sur laquelle sont déposéasauche de type N, une couche de SiO2
et, enfin, une fenétre polycristaline (Figure V.8).

Les différences de dopage de ces couches succgsainsi que I'application d’'un potentiel
Vg par le biais de la fenétre polycristaline, géntenem puit de potentiel, qui atteint son
minimum a l'intérieur de la couche N, et qui consti une zone d’accumulation pour les

photoélectrons créés par la lumiéere incidente ((Bhs
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\Puit de potentiel Figure V.9: Opération de transfert de charges le long
d’'un registre. A I'issu de ce transfert, les élens
Figure V.8: Coupe d’'un pixel. La courbe stockés sont convertis en tension par un étage de

de potentiel illustre la zone de charge etla lecture.
région de champ libre.

Apres leur création et leur stockage, les électemmd transférés séquentiellement suivant des
registres verticaux jusgu’a un étage de lectureilsusont convertis en une tension
(Figure V.9).
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Différents criteres permettent de caractériser degformances d’'un capteur CCD, parmi
lesquels son spectre d’efficacité quantique, ou effinacité de transfert de charge (c'est-a-
dire le pourcentage de charge transféré d’'un éageautre, lors de I'opération de transfert).
Un autre critere de performance nous intéressécpb@étement : le courant d’obscurité (ou
courant inverse). Celui-ci est généré dans leigiticpar I'agitation thermique, qui donne
assez d'énergie a certains électrons pour passda tende de valence a la bande de
conduction. lls sont alors piégés dans le puitatemntiel et assimilés au signal. Le nombre de
charges ainsi piégées est proportionnel a la ddréequisition et dépend, évidemment,
fortement de la température. En effet, le couramerise double tous les 8 a 10°C (au dessus
de -25°C) [Tho].

Ce courant d’obscurité peut étre généré a l'interf&iQ/Si ou plus en profondeur, dans le

volume du pixel.

1.2. Dommages d’ionisation

Le premier effet des rayonnements ionisants susami-conducteur est, bien évidemment,
l'ionisation de ce dernier. Dans le pire cas derkg cette ionisation intervient dans la couche
d’oxyde de silicium (Figure V.10), créant alors gsres électron-trou ([Jan89]).

Fenétre%‘/ / /t tt/
S A | PR

Si

(@) (b)

Figure V.10: Quand des dommages d’ionisation frappent la
couche de Sig) des paires électron-trou sont générées. Les
électrons migrent alors vers la fenétre alors gadrbus se
déplacent plus lentement vers l'interface avedligim.

Si cette création de paire intervient pendant Lesitjon (c'est-a-dire poulg Zz0), les
électrons vont migrer vers la fenétre polycristedliet les trous vers le silicium. Cette
altération du réseau cristallin peut étre extrémerdarable et a diverses conséquences. Outre

le fait qu’elle modifie le potentiel local et dohes performances de stockage du détecteur, les
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trous fixés a linterface Sig6i favorisent le piégeage d’électrons et, par équsnt,

augmentent le courant inverse surfacique.

1.3. Dommages de déplacement

Un deuxieme type de dégats peut étre engendré gmpldotons de plus de 400 keV, au
niveau du réseau cristallin lui-méme. Dans un ssonducteur parfait, 'énergie nécessaire
pour faire passer un électron de la bande de valara bande de conduction est de 1.14 eV.
Si la température du détecteur est maintenue auoffisent basse, seuls quelques électrons de
la bande de valence acquierent cette énergie. éfsits créés par les rayonnements dans le
réseau cristallin ont pour effet d’'introduire uwedu d’énergie intermédiaire, permettant ainsi
a des électrons d’atteindre plus facilement la bashel conduction. Cela se traduit, au niveau

du pixel, par une augmentation du courant d’obs&gwmalumique.

Bande de conduction

E(gap) = 1.14 eV > ----------- 07-07 ----------

Bande de valence

Figure V.11: Dans un semi-conducteur parfait, I'énergie paine

passer un électron de la bande de valence a Iz lslndonduction est

de 1.14 eV. Un déplacement au sein du réseaultnisgeut introduire

un niveau d’énergie supplémentaire entre la baedeaténce et la

bande de conduction.
L'interaction de rayonnements ionisants avec leectéur CCD, pendant I'acquisition, va
donc généralement se solder par une augmentatia@ouhant inverse, d’intensité variable,

qui sera assimilée, a tort, au signal lumineux méesu

Les dommages durables dans la structure d’'un piget, quant a eux, engendrer une
augmentation durable de son courant d’obscuritéteCaugmentation affectera donc la

précision sur la mesure de dose et, éventuelleri@emtesure de dose elle méme.

2. Caractérisation des impacts lors d’'une acquisiti on avec faisceau

Nous avons mesuré, au paragraphka quantité de rayonnements atteignant la canNras
avons également décrit qualitativement, ci-dessuss effets sur un semi-conducteur. Nous

allons, a présent, caractériser la spécificité @s mteractions, notamment en terme
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d’intensité, pour notre détecteur CCD, un captefmordi KAF-1602E de 15361024 pixels
de chez Kodak.

2.1. Caractérisation locale

Comme nous l'avons vu au début de ce chapitre (Ei§u2), une image noire acquise en
présence de rayonnements ionisants donne lieu amage “constellée” d'impacts (c'est-a-
dire de pixels présentant une intensité anormaleslernée). A premiére vue, chaque impact
semble concerner un seul pixel, mais en y regardarmilus prés, il apparait que l'intensité

des pixels adjacents a un pixel touché est |égaresupérieure a la valeur 0.

Il s’agit néanmoins d’'un phénoméne relativemerttléapar rapport au niveau de bruit, et qui
a été quantifié en moyennant les zones entoura®® lfipacts. Les intensités relatives

moyennes des 24 pixels entourant un impact sonéseptées dans le tableau V.1.

Nous pouvons constater, au vu de cette distributitettive, que le phénomene observé est
plus marqué pour les pixels appartenant au mémstnegle transfert que le pixel central.

Néanmoins, ce phénoméne de délocalisation de létnmeste en majeure partie cantonné a
ses voisins directs. Enfin, si la répartition splatide cette délocalisation reste globalement la
méme quelle que soit l'intensité de I'impact, l1&nsité moyenne de ses 8 premiers voisins en

dépend, quant a elle, de fagcon non linéaire (Figui2).

40

* * L 4
@ a5 P L 4 L 4
0% | 0% | 1% | 1%| 0% +
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0% | 5% | 1009 7% | 0% g s
-; 10 +o
0% | 3% | 14%| 4%| 0% S s
(8]
0
0% 1% 204 204 0% 0 25 50 75 100 125 150
Courant inverse du pixel central (e- /px)

Tableau V.1 Intensité relative des 24 pixels Figure V.12: Courant inverse moyen des 8 pixels
entourant un pixel touché. directement adjacents & un pixel touché par unéimpa
en fonction du courant inverse de ce dernier.

Nous pouvons également constater que l'intensit§gemue des pixels voisins a I'impact
semble se stabiliser lorsque celle du pixel toudBpasse environ 100 électrons pour une

seconde d’acquisition.
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Ce “débordement” des impacts sur les pixels voisiagira pas de réel impact au niveau des
mesures de dose, ce qui justifierait leur filtragegmérique au méme titre que celui de
impact. En revanche sa caractérisation est pritiabrpour la quantification du nombre

d’'impacts occasionnés sur le capteur comme noossalé voir dans le paragraphe suivant.

2.2. Caractérisation globale

Cette caractérisation locale des impacts nous pgetore d’identifier et de répartir les pixels
d’'une image noire, acquise en présence de rayommsnomisants, selon trois catégories (cf.
Figure V.13) :

- Les pixels non touchés présentant un courant ieversrmal”. La distribution de
leur intensité est une gaussienne, mesurée exp#datament, de valeur moyenne

m = O et d’écart typeg =10électrons,.

- Les pixels touchés par une particule présentenintaesité anormalement élevée.

Leur distribution spatiale est aléatoire et uniferrat leur intensité suit une loi de

L
probabilité exponentielle%.e 4, déterminé expérimentalement (Figure V.13),

avecN le nombre d’'impacts et =70 € px,.

- Les pixels adjacents a un pixel touché présenterd mtensité légerement

supérieure a 0, suivant le comportement décritamagraphe précédent.

—1000000
‘ ‘ noir
100000 contribution des pixels | 60cm, 10x10cn?
adjacents
exp
——10000 \ W
= 1099 ‘\..“ distribution exponentielle
e = des impacts
100 e — _L/
P [y
il "
ﬁ | Wm
-100 o] 100 200 300 400 500

I {e-/s Ipx)

Figure V.13: Distribution en intensité d’une image
noire en présence de rayonnements ionisants.

Comme nous pouvons le constater, malgré I'idetific de ces trois catégories de pixels,
leurs spectres en intensité sont fortement congpkiéien qu’il est difficile de déterminer le

nombre d’'impacts a partir de la distribution ereiité d’'une acquisition expérimentale.
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Une méthode d’évaluation différente sera donc rsates pour déterminer le nombre

d’'impacts. Cette méthode, numérique, est décritps.

2.3. Modélisation numérique et quantification du nombred’'impacts

Bien qu’une déconvolution analytique des différesgsctres en intensité soit inenvisageable
(a2 cause de la non linéarité de l'intensité moyedes pixels voisins), il est possible de
reconstruire numeriquement, par simulation MonteldCda distribution en intensité des

pixels de I'image, grace a la caractérisation (f@islocale et globale) des impacts.

Cette simulation commence par reconstruire l'imaggre, suivant une distribution
gaussienne de valeur moyenne nulle, et présentariicart type de 10 épx. Elle ajoute
ensuite des impacts a des positions aléatoires;taff d’'une intensité elle aussi aléatoire, mais
suivant la loi de probabilité exponentielle défimeécédemment. Enfin, en fonction de
lintensité attribuée a I'impact, les pixels diregtent adjacents sont affectés d’'une intensité

suivant la loi expérimentale illustrée a la Figuté2.

Le seul parameétre ajustable de cette modélisatsbrdenc le nombre d'impacts ajoutés a
'image noire. Ce modeéle a alors été comparé ardages expérimentales, acquises sur 12 s,
présentant des quantités d'impacts trés différgafesigure V.14).

—1000000

— t:::lp;lfli;nmta]
distance champ
(cm) (cm?) N NS
- 60 10x 10 50 000 4 167

“h‘% 30 10x 10 200000 16 667

\,hr 30 20x20 1000000 83333

“"31 30 30 x 30 2500 000 208 333
v?l? m Tableau V.2 Quantité d'impacts en fonction des

11| conditions d’irradiations.

-200 0 200 400 600 800 1000 1200

Intensité (pe /s /px)

Figure V.14: Distribution en intensité d’une image
“noire” en fonction de la proximité du faisceau,lde
taille du champ d'irradiation, et donc de la quintie
rayonnements diffusés.

La confrontation est plus que concluante puisquéetles distributions expérimentales sont
reproduites de facon cohérente par la modélisation.effet, conformément aux mesures

faites a l'aide de la jonction PN au paragraphe& champ égal, quatre fois plus de particules
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atteignent la caméra a 30 cm du faisceau qu’a 6(@™ena méme facon, la quantité d’impacts

augmente approximativement linéairement avec lie @il champ d’irradiation.

Nous avons comparés la quantité d'impacts occaémosuar le capteur CCD, avec le nombre
d’interactions mesurées avec la jonction PN (pa@ge A.2), dans des conditions

d’irradiation similaires. A 60 cm de l'axe faisceat en champ 10 cm10 cm, le taux

d’'impacts est d’environ 4 200 évenements par sexqudir la caméra contre 9 000 pour la
jonction. Il existe donc un facteur 2 entre les unes faites avec la jonction PN et le taux
d'impact observé sur le capteur CCD. Néanmoins, réssltats sont du méme ordre de
grandeur, donc cohérents et témoignent sans daue @lus faible sensibilité du détecteur

CCD aux événements peu énergétiques.

Cette modélisation numérique nous permet donc dermdéner le nombre d’impacts
occasionnés au niveau du capteur CCD, en fonciosod spectre en intensité, et ce sur une
gamme importante (d’environ 1000 impacts a quelguisons). Cela nous permettra donc,
par la suite, d’évaluer la quantité d'impacts repas la caméra dans différentes conditions

d’irradiation et de blindage.

3. Caractérisation des dommages consécutifs a I'irr ~ adiation

Comme nous l'avons dit précédemment, les impadéyesit le signal mais détériorent
également de facon durable les performances dwewagin augmentant, notamment, le
courant d'obscurité des pixels touchés. Nous aviume effectué un vieillissement accéléré
de la caméra, en exposant cette derniere, a d’'samtsrtaux de rayonnements diffusés (de
85000 impacts/s en champ 208B0cm, a 30cm de l'axe faisceau, jusqu’'a

210 000 impacts /s en champ 30 ¢80 cm, a la méme distance du faisceau).

Il faut néanmoins souligner que dans le dispodaifcaméra sera blindée, ramenant le taux
d’'impacts a 150 évenements /s en champ 10 cm m1@ 60 cm du faisceau. Une irradiation
typique de 2 Gy (soit 605s), en champ 10xf0 cm correspond donc a un total de
9 000 impacts. Nous considérerons donc, pour @tide, que tous les 9 000 impacts, la

caméra a subi une irradiation.
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3.1. Augmentation du courant inverse

Comme nous lavons vu au paragrapBel, le premier effet des irradiations est
'augmentation du courant inverse. Or, cette audat@m ayant une importance majeure dans
la précision des mesures de dose, I'évolution tle-cea été mesurée au fil des irradiations,
en acquérant des images noires sur 2 min. En efbet, de telles acquisitions, l'intensité de
chaque pixel est uniquement due au bruit de ledqindependant du temps) et au courant
d’obscurité qui croit linéairement avec le tempacduisition (cf. paragraphiel). Le courant
d'obscurité a donc été isolé en effectuant ufi&® acquisition trés courte (20 ms), pour

lagquelle le courant inverse est quasiment nulpéaeoustrayant a I'acquisition de 2 min.
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temps (nb d'irradiations)

Figure V.15: Courant inverse moyen des pixels du
capteur au fil des irradiatiol

Comme nous pouvons le constater sur la Figure VIé5courant inverse augmente

effectivement avec les irradiations, jusqu’a atlegnun facteur 2, au bout de 46 000
irradiations. Cependant, a raison de 10 irradiatde 2 Gy par jour, 5 jours par semaine, et 52
semaines par an, la durée de vie testée est den¥B ans. De plus, les irradiations ont été
effectuées dans un délai trés court (environ 2 d®ume permettant pas le silicium de
retrouver sa structure. Aprés un temps de repaseddouzaine d’heures I'augmentation du
courant inverse n’est plus que de 70%. Le niveabrdé reste donc tout a fait acceptable,

méme apres 46 000 irradiations de 2 Gy.

3.2. Pixels détériorés

L’augmentation du courant inverse n’est pas laesdégradation observée. En effet, certains
pixels se trouvent définitivement détériorés pas leayonnements ionisants. Cette

détérioration se traduit par une intensité nulleliguque soit I'exposition lumineuse. La
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guantité de pixels définitivement endommagés a dercmesurée en faisant I'acquisition
d’'images éclairées uniformément et en comptanbfelre de pixels présentant une intensité

anormalement basse.
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Figure V.16: Nombre de pixels endommagés, ne

mesurant plus de signal lumineux.
Il apparait, au vu de la Figure V.16, que le nondeixels détériorés augmente, lui aussi, au
fil des irradiations jusqu’a environ 160, mais tjugste dérisoire par rapport a la taille du
détecteur (1 500 000 pixels).

Les pixels détériorés ne posent donc pas de prebfgsar notre appareil. Il s'agit, tout au

plus, de les détecter afin de les supprimer dejliesition.

4. Conséquences sur la mesure de dose

Finalement, 3 types d’événements sont engendrédeparayonnements ionisants, chacun
ayant des conséguences différentes sur la mesutesge Ces évenements sont résumés dans
le tableau V.3 :

Type d'événement Dommage Effet sur la mesure
IMPACTS instantané erreur sur la mesure
DOMMAGES :lxels d?tsnorgs définitif erreur surI la mesure t
DURABLES ugmentation du  ,c o erreur sur la mt‘e_sure e
courant inverse augmentation de l'incertitude

Tableau V.3 Effet des rayonnements ionisants sur le déteetesur la mesure de dose.

Les impacts sont tres problématiques car ils peuvent étreémément nombreux et donc

fausser la mesure de maniere trés importanteutidanc limiter leur nombre au maximum en
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blindant la caméra. Le blindage ne les éliminans paus, il faut également les traiter

numériquement en temps réel. Cette étude serat'dbjparagraphe suivant.

Etant donné leur nombre, lpixels détériorésie posent pas un réel probléme. Il suffit de les

détecter et de les supprimer de I'acquisition.

Les pixels présentant un courant inverse importarmu pixels chauds peuvent biaiser la
mesure de dose. En effet, dans le cas du filtragstsactif du rayonnemeriterenkov, la
valeur d’un pixel est comparée a celle de son mpigindant ainsi rédhibitoire les différences
de courant inverse. Dans le cas du filtrage colétilgue, par contre, la déconvolution du
rayonnementCerenkov se faisant pixel par pixel, une augmematio courant inverse est

sans conséquence sur la mesure de dose.

L’augmentation du courant inverse entraine égalémee augmentation de l'incertitude sur
la mesure de dose qui, comme nous allons le vipppeéuit déterminer la durée de vie effective

de la caméra.

D’aprés 'Eq. 1V.29 établie au chapitre 4, la dosesurée, en filtrage colorimétrique, par un

pixel vaut :
D=r-pfc Eqg. V.1
avecr la quantité de lumiere mesurée au dessus de 600 lamuantité mesurée en dessous

de 600 nm, ejf = —A le parametre de calibration colorimétrique.

Toujours d’'apres ce qui a été établi précedemntemtly/.31 et Eq. V.32) le bruit sur cette

mesure est donnée par :
ot :J§+r+,82.(a(f+c) Eq. V.2

L’augmentation du courant inverse qui, dans le ealr filtrage colorimétrique, ne fausse pas
la mesure de dose, se traduit néanmoins par l'ajleuty,, €électrons d’obscurités. La

dégradation du rapport signal sur bruit engendatég alors :

' gZ+n +r+p%lol+n_ +c
ﬁ:\/ 0 ™ Dhiny ﬁz (05 + 1 +) Eq. V.3
JD JD
. P
Soit au £ ordre : ﬁ:1+1.1 '28 nm Eq. V.4
Oy 2 o}
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La dégradation du rapport signal sur bruit est dproportionnelle au courant inverse, lui-

méme proportionnel a la durée d’acquisition, etcdédha dose mesurée.

Avec les quantités de lumieres mesurées en changm¥Q0l0 cm présentées au Tableau
IV.1, un bruit initial g d’environ 10 électrons, et une augmentation duamuinverse de
70 % (soit environ 0.2 électrons de plus par seeprabtte dégradation est de 0.25 % par Gy
sur la mesure de dose (a raison de 2 Gy / min).

C’est donc la tolérance sur cette dégradation igard 'augmentation acceptable du courant
inverse, et donc la durée de vie de la camérantlbde, a priori, qu’une dégradation de 0.5 %
du rapport signal sur bruit sur une irradiation 2I&y ne soit pas un facteur limitant.
L'utilisateur n'aura donc pas a se soucier desatfaions sur une longue période.

C. Blindage et traitement numérique des impacts

L'importance des impacts pour la mesure de dosesi ajue la nécessité de blinder
correctement la caméra ont amplement été démontiées les paragraphéset B. Nous
allons donc nous attacher, ici, & définir ce blgeleEtant donné les énergies de photons mises
en jeu, nous verrons que des interactions avectectbur subsistent forcément, et nous

développerons donc, également, un traitement ngoeésupprimant les impacts restant.

1. Le blindage

Le blindage de la caméra est a la fois nécessatrescontraignant. En effet, étant donné la
quantité de particules diffusées et leur relativeirteaute énergie, il implique de mettre en
ceuvre d'importantes épaisseurs de plomb. Les masises en jeu sont donc trés grandes,
créant ainsi d’importantes contraintes mécaniglies’agit donc d’obtenir un compromis
permettant d’optimiser la géométrie du blindagen afi'obtenir un nombre d’impacts

raisonnable, pour une masse de plomb raisonnable.

1.1. Détermination du blindage optimal

La premiére difficulté étant de déterminer quel, &stns notre problématique, le meilleur

profil de blindage, nous avons établi une modébsaanalytique du probléme, que le lecteur
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pourra trouver détaillée a 'annex® Cette modélisation reproduit approximativement la
distribution angulaire et énergétiqgue des rayonmesndiffusés par I'accélérateur qui a été
mesurée au paragrapAe2. Elle détermine, pour chaque directi@nl’épaisseur de blindage
minimisant le nombre de particules interagissaetcawn détecteur placé derriére ce blindage.
Cette minimisation est, bien entendu, effectuées sontrainte de poids, afin de ne pas laisser
I'optimisation diverger vers une masse trop impateagui serait rédibitoire pour une version

clinique de notre dispositif.

Les Figures V.17 et V.18, représentées ci-dessoostrent les profils optimaux calculés

pour des quantités de plomb variant de 1 a 20ikgi que le comptage résultant au niveau du

détecteur.
25
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Figure V.17: Blindage optimal pour Figure V.18: Nombre d’événements
différentes masses de plomb, le résiduels en fonction de la masse de
détecteur se trouvant a la haur 0. plomb

Nous pouvons constater que, pour une irradiatiomadethérapie externe, le blindage est
fortement axé dans la direction de la téte de EEgateur. Malgré cela, la grande majorité du
comptage vient de cette direction (environ 10 fplas que pour le secteur angulaire
correspondant au fantdme). En fait, I'optimisatidn blindage est a l'origine de cette
disparité. En effet, augmenter le blindage d’'un par, exemple, dans la direction de la téte,
ne changera pas fondamentalement les résultatauge aes énergies mises en jeu), mais

codtera plus cher en poids que de placer ce cmldaliection du fantéme.

La figure V.18, quant a elle, montre le taux de ptage gque nous pourrions espérer atteindre

en fonction de la masse de plomb utilisée. En lUo@nce, un blindage de 20 kg devrait
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permettre d’atteindre un taux de comptage inférgedr coup par seconde pour un débit de

dose de 2 Gy/min en champ 10 &m0 cm.

Cette configuration de blindage semblant raisoretdit au niveau de la masse de plomb que
du taux d’'impacts subsistant, nous allons donc riousier vers une géométrie approchant,

mais de forme simplifiée.

1.2. Evaluation d’'un blindage effectif

Si le blindage optimal ne peut raisonnablement §as envisagé, car présentant trop de
contraintes en terme d’usinage, il donne néanmiemslirections de blindage a privilégier.

Nous allons donc simplement adopter un profil negtéaire (Figure V.19), de 30 cm de haut,
dont la largeuL, ainsi que la hautedr du détecteur, par rapport a celle-ci, vont déteemi

I'épaisseur de plomb (cruciale) mise entre le détecet la téte de I'accélérateur.

Les taux de comptage ont alors été calculés, ectifondel et deh, a 'aide de la méme
procédure de calcul que pour le blindage optimak @ux sont comparés, Figure V.20, aux
taux de comptages expérimentaux mesurés a l'aidéadenction PN en faisceau de
radiothérapie.

o

5em

o
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o
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| A 15cm, expe
5 cm, théo

nb d’événements /cn? /s

10 cm, théo

h - // } i : 15 cm, théo
5 10 15 20 25 30
L hauteur du détecteur (cm)
Figure V.19: Blindage effectif, Figure V.20: Nombres d’interactions dans le
comparé au blindage optimal. détecteur, calculées (en trait plein) et mesurées

(points), en fonction de I'épaisseur du blindage et
de la hauteur du détecteur.

Il apparait, dans un premier temps, que le blindag®rimental n’est jamais aussi efficace

gue ce gque laissaient envisager les calculs. G¢@ssentiellement di a deux facteurs, non
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pris en compte par la modélisation analytique nd'part les “fuites” inévitables entre les
différents éléments du blindage et, d’autre pattivation des divers matériaux. En effet, le
faisceau de photon étant pulsé (a 100 Hz, pouialsseaux de 15 et 25 MV, et 200 Hz, pour
le faisceau de 8 MV), a chaque récurrence du faisda jonction PN mesure une impulsion

dont I'évolution temporelle moyenne, acquise adilb@scope, est représentée Figure V.21 :
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Figure V.21: Impulsion moyenne mesurée a
I'oscilloscope, pour une récurrence faisceau. Liifsmpn
(S présente clairement une impulsion princip&eskp,
suivie d’une composante exponentielle a durée @e vi
plus longue éxp.

Quantité d'interactions nomalisée

Il apparait que ce signal temporel présente unaulsign principale d’environ 7 us a mi-
hauteur, suivie d'une décroissance exponentiellaned durée de vie d’environ 62 pus,
beaucoup plus longue que la durée d'une récurréaiseeau (environ 3.5 us). Or les
évenements relatifs a cette exponentielle, sigraderphénomeénes d’activation, représentent
plus de 85 % des événements principaux, et sortt ldomd’étre négligeables.

Il est donc inutile d’utiliser de trop grandes &saiurs de blindage dans la mesure ou l'effet

de celui-ci est contrebalancé par I'activation tumb.

En effet, les mesures expérimentales, faites pgonetion PN et représentées a la Figure
V.20, mettent en évidence le faible gain, en tedm¢éaux de comptage qu’apportent 15 cm de
plomb par rapport a 10 cm. De la méme facon, uésgpur de 10 cm ne fait gagner qu’un

facteur 10, par rapport a 5 cm, alors qu’elle augmee 17 kg le poids du blindage.

La hauteur du détecteur, quant a elle, n’est \@silgint pas critique si elle reste inférieure a
10 cm.

Le blindage “avant” retenu sera donc composé dhrigpie de plomb de 30 cm de haut, et de

5 cm d’épaisseur. Nous ajouterons toutefois a teitpie “avant” 2 cm de plomb, placés tout
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autour du détecteur, afin de le protéger des ragmemts ayant subi de multiples diffusions et

venant de toutes les directions.

1.3. Vérification du blindage effectif

Le blindage retenu a été testé sur la caméra dhaana l'aide de une ou deux briques de
plomb “avant”, de 30 cr 10 cmx 5 cm, d’'une petite brique de 12 eni0 cmx 5 cm, pour
compenser la distance introduite entre le captedb @t la brique “avant”, ainsi que de

petites briques de 10 crmb cmx 2 cm, placées tout autour de la caméra (Figurg)V.2

L’effet de chacune des parties de ce blindage & &i@ testé au CRLCC Francois Baclesse
sous RX de 15 MV, en champ 10 eml0 cm, en présence d'un fantdme, la caméra étant
placée a environ 65cm de l'axe du faisceau. Lantijga d'impacts, dans chaque

configuration, a été évaluée numériquement, grate méthode présentée au paragraphe

B.2.2.c
Brique avant '
(h=30cm)

Petite brique
(h=12cm)

2 cm de plomb

Figure V.22: La caméra ainsi que les
différentes parties du blindage.

Le Tableau V.4 et la Figure V.23 montrent les talimpacts mesurés avec la caméra en

fonction de la configuration de blindage.

Nous pouvons constater que, excepté la petite drigi 12 cm, qui ne doit pas mettre
suffisamment de plomb entre le capteur et la tétBagcélérateur , chaque partie du blindage

joue son réle en réduisant la quantité d'impactsurée par la caméra.

Si la brique avant joue clairement un réle esskritiest intéressant de constater que les 2 cm

de plomb placés tout autour de la caméra sontd@ime inutiles, puisqu’ils réduisent le taux
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d’'impacts d’'un facteur 3. Néanmoins, nous pouvansstater qu'au-dela de la configuration
constituée d’'une brique “avant” et de 2 cm de plombt autour, I'atténuation du taux
d’'impacts est cherement payée en masse de plomb.

Configuration de Masse totale N/s
blindage (kg) 10000
pas de blindage 0 4500
1 brique de 30 cm 17 466
1 brigque + petite 12 cm 24 500 ¢
: - - 2
1 brique + petite 12 cm 29 266 -
2 cm en dessous E
1 brigque + petite 12 cm 49 133 & e
2 cm partout -
1 brique + 2 cm partout 42 150
2 briques + 2 cm partou 59 116 - ¢ e ¢ &
1 brique + 4 cm partout 68 100 0 10 20 30 40 50 @ 70
masse du blindage (kg)
Tableau V.4 Taux d'impacts en fonction des Figure V.23: Taux d’'impact en fonction de la
différentes configurations de blindage. masse de plomb mise en ceuvre.

La configuration la plus raisonnable, en termealex td'impacts comme en terme de poids,
est donc bien celle d'une brique avant de 30 crhada pour 5 cm d’épaisseur, et de 2 cm de
plomb tout autour de la caméra. Nous noterons gue dette configuration, le taux d’impacts
est d’environ 150 impacts par seconde, ce quifijedéas calculs faits sur la durée de vie, au
paragrapheB.3. Il peut également étre noté que, pour ce blindEg¢éaux d’impacts a été
mesuré en faisceau d’électrons (15 MeV et 10 crd 8ml), et vaut environ 27 impacts par

seconde.

1.4. Le blindage définitif

Le blindage a alors été fabriqué sur la base deaesidérations (Figures V.24 et V.25). Les
seules modifications ont été d’étendre les dimerssie la partie “avant” (Figure V.25), afin
d’assurer le blindage, quelle que soit l'orientatidu faisceau (a part, dans le cas de ce
prototype, pour les irradiations vers le haut)detlaisser, évidemment, une ouverture pour
I'objectif de la caméra. Cette ouverture pose wbj@me pour les rayonnements venant du

fantdbme. Elle sera donc, a terme, fermée par de \&er plomb.

L'efficacité de ce blindage final, d’'un poids totde 97 kg, a été vérifiée en faisant
'acquisition d’'une image noire, donc objectif fe&¢gmen champ 10 cm10 cm, sur 12's
d’irradiation, la caméra étant, dans cette conéitjan de blindage, a environ 40 cm de I'axe

faisceau.
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objectif

Emplacement caméra

7R
7/

Portc filtre

Figure V.24: Blindage vu de profil. Figure V.25: Blindage vu de face.

Finalement, dans cette configuration de blindagéalix d'impact est d’environ 3000 impacts
par seconde, ce qui est environ 20 fois plus épsce qui avait été évalué au paragraphe
précédent (150 impacts/s). Néanmoins, en masqladnjedtif avec une brique de plomb, ce
taux est ramené a 800 impacts par seconde, ceoeispondrait a environ 350 impacts par
seconde a 60 cm. Ce taux n’est qu’a un facteud@.dos estimations, et ne compromet donc

pas la durée de vie de la caméra, ni les mesurdesie

2. Suppression numérigue des impacts restants

Comme nous venons de le montrer au paragraphedamcéous avons mis beaucoup de
temps et d’énergie a mettre au point un blindafjeaee. Nous venons de voir que ce dernier
permet de réduire drastiquement le taux d’impgutsservant ainsi la caméra, mais également
la mesure de dose. Mais cette diminution ne sgrpas qu’aucun rayonnement ionisant
n’interagit avec le détecteur CCD (Figure V.26).et donc nécessaire de “nettoyer”
numeériqguement les derniers impacts restant. Nolesal pour cela, aborder ici deux

méthodes de filtrage envisageables, 'une tempmrigdlutre spatiale.
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Figure V.26: Image et représentation 3D (X100 pixels), d’'une acquisition
de 12 s, en présence d'un faisceau de RX de 15dd\¢hamp
10 cmx 10 cm.

2.1. Dérivation temporelle

La suppression des impacts au cours de l'acquisrepose sur leur répartition aléatoire et
uniforme au niveau du détecteur. Elle consiste,sdan premier temps, a fractionner
'acquisition, d'une part pour limiter le nombreimpacts par image, d’autre part pour
disposer dé&N images approximativement identiques en terme stelalition lumineuse. Cette
technique est illustrée, Figure V.27 pour un fl@mtiement en 4 images. Dans notre cas, nous

avons effectué des séries de 5 acquisitions de 12 s

4x15s

60 s

Figure V.27: lllustration du fractionnement temporel. A gaeichur une irradiation de 60 s,

I'image est touchée par 20 impacts. A droite, lamaé@&cquisition est décomposée enlb s.

Les 20 impacts sont alors répartis sur les 4 images
CesN images sont alors comparées entre elles par aotistr. En I'absence d’impact, la
différence entre deux images est nulle, au brésp6i, par contre, une des deux images

comporte un impact, il sera détecté en placantewil sau dessus du bruit. Etant donné les
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guantités de lumiére mesurées au chagitra savoir de I'ordre de 4000 photoélectrons par
pixel et par Gy en champ 30 cxnB0 cm, ce seuil a été fixé a environ 10 fois Eriitude

statistique correspondante, soit 150 photoélectrGasseuil a été choisi volontairement haut
afin de s’assurer de ne pas dégrader le signdlfraléa dose, dans le cas d’'un gradient par

exemple.

Une fois les impacts détectés, MSmages sont moyennées, pixel par pixel, en extligsn

pixels défectueux de chaque image :
— i1
(D) =" Eq. V.5

avec (x, y) les coordonnées d’un pixel considépé= s'Dy a un impact, ou 1 si le pixel est

intact.

Sont représentées ci-dessous la version filtrééncigge représentée Figure V.26, ainsi que sa
distribution en intensité, comparée a la distributien intensité d’'une image noire sans

impacts (Figure V.29).

Figure V.28: Image et représentation 3D (2AMO pixels), de I'image
filtrée résultant de 5 acquisitions de xxx s, eéspnce d'un faisceau de RX
de 15 MV, en champ 10 cr10 cm.

—1000000

—noir sans impacts
——100000

noir avec impacts H
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Figure V.29: Distribution en intensité d’'une image parfaiterme

noire et d’'une image noire avec impacts (envirol@@8), avant
et apres filtrage. 129
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Nous pouvons constater que non seulement I'imdtyédfiest effectivement noire, mais en
plus, que sa distribution en intensité est idemticqu celle d’'une image acquise sans
rayonnements ionisants. Le filtrage temporel superdonc efficacement les impacts, sans
biaiser la mesure. Il est cependant inefficaceawiss de pixels présentant un courant inverse

tres élevé permanent. Pour ce type de pixels, uxiéime filtrage, spatial, sera appliqué.

2.2. Dérivation spatiale

Les quelques pics qui subsistent apreés le filttaggorel (comme les deux en bas de I'image
traitée V.30), sont les pixels chauds, présentartaurant inverse anormalement éleve, mais

constant dans le temps.

S’il n'est pas nécessaire de traiter ces pixelsudbalans le cas du filtrage colorimétrique,
c’'est absolument nécessaire pour le filtrage sacstrdu rayonnemen€erenkov. Nous
allons donc appliquer, a I'image, un filtrage splaéi 1 dimension, basé sur les ondelettes de

Haar.

Figure V.30: Une ligne de pixels.

Ce filtrage consiste a moyenner les pixels de maeux a deux suivant I'axe horizontal
(comme I'exemple représenté Figure V.30) et a ¢atdaur différence :

a =375 Eq. V.6
2
b = _28”1 Eq. V.7

avecs le signal mesuré par le pixel d’abscisse

La dérivation spatiale étant effectuée sur un p{gelt 0.25 mm avec la résolution de notre
objectif), elle est suffisamment localisée poutidguer les impacts des gradients du signal.
Les pixels chauds peuvent alors étre détectésxantfun seuil sur la valeur d, et leur

valeur recalculée :
s, =a +b Eq. V.8

avech = 0
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La Figure V.31 montre, en sombre, une coupe tramsale d’'une image acquise avec le
damier permettant la déconvolution du rayonnem@etenkov (chapitre 4). Cette coupe
présente donc des variations d’intensité importgotele filtrage spatial ne doit pas dégrader.
La coupe filtrée fait clairement apparaitre unepsagsion efficace des impacts, tout en

conservant le reste de I'image intacte.

16000

Ftemp.
14000 F spat.

12000

& 10000

8000 .' =

6000 - O\

4000 ‘ |
800 850 900 950 1000

x(px)

Figure V.31: Filtrage spatial des pixels “chauds” en
présence de gradients et du damier.

Deux filtrages sont donc nécessaires afin de songpriefficacement les effets des
rayonnements ionisant sur la mesure. Le premiempoeel, permet d’éliminer les impacts
apparaissant aléatoirement au cours du temps. leétee, spatial, permet quand a lui de
corriger I'image des pixels chauds, insensible&laage temporel.

D. Conclusion

La différence entre les images V.2 et V.28 est @ote. Elle montre qu’un blindage
economiquement viable ainsi que deux filtrages miqués permettent de passer d’'une image
parfaitement inexploitable, & une image “nettoyde”ces impacts. La figure V.31 montre
également que ce filtrage numérique conserve finédion dosimétrique sans en détériorer
les gradients et autres fronts. Ces deux filtraggent donc appliqués par la suite, lors des

mesures de dose.

Nous avons également résolu le probleme de duréeiedale la caméra, puisque les
performances de cette derniere sont assurées parammn 20 ans.
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Nous avons donc résolu deux problemes essentelsati niveau de la mesure qu’au niveau
de la viabilité du projet, et sommes, a présentmesure d’effectuer des mesures de dose. Ce

dernier enjeu constitue I'objet du chapitre suivant
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Chapitre 6 : Reponse dosimeétrique du DosiMap

Les études menées au cours des chapitres précémengermis de lever les principaux
verrous du systeme de dosimétrie étudié ici. Erteth détermination d’un scintillateur
adapté a cette application, I'étude de deux teclasigie filtrage du rayonnemederenkov,
ainsi que le développement d'un blindage ont cdnduia construction d’'un prototype
permettant de mesurer précisément la distributeiuchiére produite sous irradiation. Cette
distribution lumineuse devant encore étre conventiglistribution de dose, il reste a mettre au
point une procédure de calibration pour chacuneddesx techniques de déconvolution du

rayonnemen€erenkov (soustractive et colorimétrique).

Le prototype développé ainsi que sa calibratiororgedonc décrits dans ce chapitre. La
réponse dosimétrique proprement dite du DosiMap séors abordée pour trois types de
faisceaux de photons : un faisceau de photons déVliomogéne, un faisceau de photons
de 15 MV modulé par un filtre en coin, et un famcele RCMI de 6 MV.

A. Le prototype expérimental

Le prototype testé dans cette étude, représentédsiyl.1 et V1.2, a été réalisé par la société
ELDIM. Son principe de fonctionnement est le sutvate scintillateur et le fantdme de
polystyréne émettent de la lumiére, scintillatiagrrayonnement erenkov, sous irradiation.
Cette lumiére est alors réfléchie par un miroirderection de la caméra blindée pour étre
analysée. Les difféerents éléments qui le compogentvent donc étre classés en trois

catégories :
- les éléments placés dans le faisceau, produisamibdifiant le signal lumineux
- les éléments participant a la mesure du signalriaox

- les éléments mécaniques permettant, d’'une pamistanent des différents
éléments entre eux et, d'autre part, le positiorer@rdu DosiMap par rapport au

faisceau.

Tous ces éléments vont maintenant étre décrits.
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Figure VI.1: Photo du DosiMap. Nous pouvons y voir la pdidieant” du fantdme
ainsi que I'emplacement du scintillateur en orafigéace visible du scintillateur est
en réalité peinte en noir). Le miroir a 45°, réfiéd'image du scintillateur en direction
de la caméra placée dans son logement en plomigréde blindage. Enfin, le tout est
disposé sur une table motorisée, réglable en ha

e

\ Ouverture pour

. I’objectif de la caméra

-

+
Filtre

Figure VI.2: Une autre vue du DosiMap qui permet de voirliedage de face, et qui
permet de distinguer I'ouverture pour I'objectif ldecaméra. Une bague permet de
fixer les filtres devant I'objectif de la caméra.
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1. Production du signal lumineux

La partie du DosiMap placée dans le champ d’irtéaha et dans laquelle est produite la

lumiére, est constituée des éléments suivants :

un scintillateur UPS-974R, dont le spectre d’émisss’étend d’environ 600 nm a

plus de 700 nm, et dont la face arriére est p&nteoir,
- un damier, d’'un pas de 4 mm,

- un filtre gélatine “fire” de Rosco absorbant lesidaeurs d’onde se situant en
dessous de 600 nm,

- un fantéme de polystyréne transparent, équivalssirt Celui-ci est composé d’un
cube de 25 cm de c6té, placé en aval du scintillatt de plaques de différentes
épaisseurs placées sur le scintillateur en fonates configurations d’irradiation.
Tout comme la face arriere du scintillateur, leatgaifaces latérales du cube ont

été peintes en noir, afin de minimiser les réflagisur les parois du cube.

Le scintillateur, le damier et le filtre gélatinet@té amplement décrits au cours des chapitres
précédents, et sont couplés optiquement a l'aidgrdisse optique selon le schéma 1V.17
(chapitre 4).

Le cube de polystyrene, dont le spectre de tramsmmisnormalisé est représenté a la

Figure V1.3, présente une transmission constantieiude 500 nm environ.
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Figure VI1.3: Spectre de transmission de10 cm de
polystyréne, comparé aux spectres d’émission du
rayonnemen€erenkov et du scintillateur. Ce spectre
présente une absorption non uniforme en dessous de
500 nm, modifiant la couleur du rayonnemégtenkov
en fonction de sa zone d'émission.
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En dessous de cette longueur d’'onde, l'atténuati@st pas uniforme et va avoir des
conséquences importantes sur le spectre du ray@migberenkov. En effet, comme le
montre la Figure VI.4, le rayonnemeb¢renkov produit & 1 cm du scintillateur, au miloku
fantdme, ou a 1 cm de la face de sortie du fant@sieamené a traverser des épaisseurs de
polystyrene tres différentes, et subit donc desnatitions diverses. Il en résulte, au final, trois

spectres trés éloignés les uns des autres, reptédegure VI.5.

120

Cerenkov

lE*l 100 (a& —1cm

—_—12.5cm

(b)\
80 24cm

40

125 cm

= A4
@ ® © >
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intensitée normalisée (%)

20

Figure VI1.4: I?roduction de
rayonnemen€erenkov en

différentes positions du fantome. Figure VI.5: Spectres du rayonnemeigrenkov ayant

Dans les différents cas, I'épaisseur traversé 0 cm, 1 cm (a), 12.5 cm (b), et 24 cnuléc)
de polystyréne traversée est de polystyréne.

1cm (a), 12.5 cm (b), 24 cm (c).

A (nm)

Le spectre de scintillation, pour sa part, se sitaes un domaine de longueur d’'onde ou
'atténuation est constante. |l ne subit donc pasnabdifications de couleur. De plus,
'épaisseur du scintillateur (1 mm) est suffisamiméaible pour que latténuation de la

scintillation soit considérée comme uniforme.

Comme nous le verrons par la suite, le spectraéiasition du cube et les changements de
couleur qu'il entraine, en particulier pour le ragementCerenkov, devront étre pris en

compte, notamment pour la déconvolution colorinyéteidu signal lumineux.

2. Mesure du signal lumineux

Le signal lumineux ayant été produit, filtré, etrtsmis par les différents éléments décrits ci-

dessus, il est ensuite mesuré via trois composants

- un miroir permet de conserver la caméra CCD horshdump d’irradiation quelle

gue soit I'orientation du faisceau.
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- des filtres interférentiels interchangeables bs@n, vert et rouge, permettent de
mesurer le signal lumineux dans différents domaispectraux, représentés
Figure IV.25 (chapitre 4).

- une cameéra de la société ELDIM équipée d’'un capB&id monochrome KAF-

1602E Kodak mesure alors la distribution lumineuse.

Ce capteur, de 15361024 pixels (de 9 um 9 um), refroidi a -17°C, présente un bruit de
lecture de 9 électrons et un courant d’obscurit®.@d électrons /pixel /s. Il est donc bien

adapté aux mesures de précisions et, par consequennesures de doses.

En outre, son spectre d'efficacité quantique, regmé& Figure VI.6, est maximal aux
alentours de 600 nm, ce qui correspond au domaémeigsion du scintillateur UPS-974R. Sa
plus faible sensibilité aux plus basses longueuohd#, correspondant a la zone ou
l'atténuation du polystyrene est la plus importagttéa moins uniforme, elle est de moindre

importance.

70%

60%

50% / -\

40% p—

30% /./
20%

10%

Efficacité Quantique

0%

350 450 550 650 750
longeur d'onde (nm)

Figure VI1.6: Spectre d'efficacité quantique du capteur
CCD KAF-1602E de chez Kodak. L’efficacité
maximale se situe aux alentours de 600 nm, ceqfjui e
bien adapté a au spectre de scintillation de I'Q?8R.

La caméra CCD utilisée est donc bien adaptée anittaintes de notre application, tant par
son faible niveau de bruit que par son efficacitéargique.

La mise au point a été faite sur le plan du staéilr a I'aide de la mire représentée Figure
VI.7. Chaque carreau de la mire fait 1 cm de oégégui correspond a 38 pixels au niveau du
capteur. Dans la suite de ce chapitre, les cooéEmmans le plan du scintillateur seront
réeférencées verticalement en la droite x =0 se situant au milieu du scintillateur, et

horizontalement eg, la droitey = 0 étant le bord gauche du scintillateur. Le scedur est

donc compris entre -12.5 cm et 12.5 cm pouxjed entre 0 et 25 cm pour lgs
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L &

i!|[

>y

Figure VI.7: Acquisition du plan du scintillateur ot une
mire a été placée. Sur cette mire, 1 carreau repté&d cm
(a raison de 38 pixels / cm). Les coordonnées dn gbnt
référencées verticalement erie zéro étant au milieu du
scintillateur (a 12.5 cm du bord) et horizontaletremy, le
zéro étant situé au bord du scilateur

3. Support mécanique

L’ensemble des éléments constituant le DosiMapnaamment le blindage en plomb,
représente une charge relativement importante. fieh le bilan des masses mises en jeu,
figurant dans le Tableau VI.1, met en évidencemasse totale d’environ 135 kg.

Blindage 97
1 cube de polystyréne 16.4
Miroir 2
Caméra 6
Supports divers 14

Tableau VI.1: Masse des différents
éléments constituant le DosiMap.

Il est, en outre, nécessaire de disposer d’'un stipp&canique motorisé afin de pouvoir régler
la hauteur du dispositif vis-a-vis de l'accélératalans les différentes configurations
d’irradiation. Une table motorisée, spécifiée pesupporter une charge de 180 kg a donc été
choisie pour monter le dispositif.
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Enfin, 'ensemble des éléments a été peint eneataiecouvert d’une toile opaque pendant les
mesures, de fagcon a préserver le signal lumineutxademiére ambiante et a éviter les

réflexions multiples.

Une fois réalisé par ELDIM, suivant les spécifioa8 imposées par les études des chapitres
précédents, ce prototype a été testé avec desdaiscle photons au Centre Régional de Lutte
Contre le Cancer Francois Baclesse. Les premieresumes effectuées concernent la

calibration du dispositif et sont décrites danpdeagraphe suivant.

B. La calibration

Le prototype mis au point mesure de facon tresiggéa distribution lumineuse, celle-ci étant
composée de scintillation et de rayonnem@etenkov. Il a été vu au chapitre 4 que deux
méthodes différentes permettent de déconvoluedeas contributions : 'une soustractive,
l'autre colorimétrique. Il reste donc, a présentpavertir la quantité de scintillation mesurée
par chaque pixel en une mesure de dose. Pouriloesa nécessaire de réaliser une calibration

préalable du dispositif.

Deux procédures de calibrations vont donc étre gmtégs ici, pour chacune des deux
méthodes de filtrage du rayonnemeigrenkov. Il peut étre noté que les résultats de ce
paragraphe ont été obtenus pour un faisceau deV1aMs mesures comparables ont été
faites pour un faisceau de 6 MV, dans le cadre miesures de RCMI présentées au

paragraphé&.

1. Pour le filtrage soustractif

Contrairement & la déconvolution colorimétriquerayonnemen€erenkov, la déconvolution

soustractive présentée au chapitre 4 (paragrBm®)ene nécessite pas de mesure préliminaire
pour isoler la scintillation au sein du signal lmewux. Le damier permet d’isoler directement
la scintillation, en soustrayant le rayonneméetenkov, mesuré au niveau d’un carré noir, au
signal lumineux total, mesuré au niveau d’'un carmé@sparent. Il reste, néanmoins, a relier

cette quantité a la dose déposée correspondante.
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Pour cela, une mesure de calibration, représentgeeVI1.8, permet de mesurer la réponse
lumineuse du dispositif a une distribution de desmogéne. Cette derniere a été effectuée en
irradiation verticale et pour un champ de 30xB80 cm. Le scintillateur, distant de la source
de 100 cm (DSD 100), est placé sous une épaisse2iBtm de polystyréne afin de se placer
au-dela de la zone de buildup. Comme pour I'enserdes mesures présentées dans cette
étude (sauf mention contraire), un total de 200 &JEté délivré en 5 tirs de 40 UM, afin de

filtrer les impacts occasionnés par les rayonneseiffusés sur le capteur CCD.

Un film dosimétrique a dose étendue (EDR2 KodakK}éplacé entre le scintillateur et les
2.8 cm de polystyréne afin de contréler I’homog#nde la distribution de dose déposée.

Le repere(x,y) du plan du scintillateur, introduit Figure VI.7 teégalement représenté
Figure VI1.8.

i
¥ _Film desimétrique
Scintillateur

Damier

Figure VI1.8: Procédure de calibration du DosiMap en filtrage
soustractif. Le dispositif est irradié par un faiga homogéene
de 30 cnmx 30 cm. Le scintillateur et un film dosimétrique
(EDR2), sont placés en DSD 100, a une profonde@.&em.
Le signal de scintillation est acquis avec undiltouge, afin de
maximiser la proportion de scintillation.

Les distributions de scintillation et de dose mésar lors de cette calibration sont
représentées, normalisées a 1, Figure V1.9 et €igutO pour les coupes= 0 ('axey) et

y = 12.5 cm(droite parallele a I'axg passant par le milieu du scintillateur).
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Figure V1.9: Distributions de scintillation et de Figure V1.10: Distribution de scintillation et de
dose normalisées a 1 sur I'axéx = 0). dose normalisées a 1 sur la coupe verticale
y=125cm

Il peut étre noté sur les Figures V1.9 et V.10, fudistribution de dose mesurée par le film, a
I'exclusion des bords du fantdme, est homogénevaran5 % pres. La distribution de la
scintillation, en revanche, présente des variatiomgortantes, notamment en périphérie de
'image ou apparait une diminution conséquenteidiehsité lumineuse. Celle-ci est due au
vignettage de I'objectif de la caméra sur les baddslimage. L'inhomogénéité de cette

réponse sera corrigée, pour les mesures ultérieyn@se a cette calibration.

Il ressort également que la distribution lumineaseextrémement bruitée, et ce en raison du
fort taux d’impacts occasionné en champ 30xc8® cm. Ce bruit peut étre filtré en ajustant
la distribution lumineuse, qui varie suffisammegritement, par un polynéme spatial d’ordre

3 delaforme:

Ly(x y)=a, +a,x+a,y+a,x* +a,.y” +a, Xy

Eq. VI.1
+3,.X° +a,.y° +a,. X"y +a,xy’

ou Lo(x,y) est l'intensité lumineuse calculée pour le pixey), et ou les coefficients;

minimisent la somme quadratique des déviationgyEsires a I'ajustement polynomial.

La réponse lumineuse du dispositif a une distrdsutiie dose uniforme de 1 Gy, est alors
déduite de la distribution de scintillation en armalisant par la distribution de dose fournie

par le film dosimétrique :

Cal(x, y):% Eq. VI.2

0
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avec Ly(x,y) lintensité lumineuse du pixe(x,y), et Dy(x,y) la dose correspondante,

mesurée par le film dosimétrique.

Cette réponse spatiale, représentée Figure VI.XXclameement en évidence le vignettage sur
les bords de I'image. Une coupe verticale effectagamilieu de I'imagey(=12.5 cn) est
également représentée Figure VI.12 et montre liacantre la distribution mesurée et
I'ajustement polynomial, ainsi que l'efficacité @lirage du bruit.

B st TV A L
S PN
- I ' y
- 04 ;
'\: 0.2 l ’
‘J"l‘ " ; Scint./Dose
| = ajustement ||
i -15 -10 -5 0 5 10 15
- ! X (cm)
Figure VI.11: Image de calibration obtenue en Figure VI.12: Coupe verticale au milieu du
faisceau de photons de 15 MV. Elle représente scintillateur § = 12.5 cn). L’ajustement polynomial
I'intensité lumineuse pour une dose homogéne de  (en jaune) est conforme a la distribution mesue@e (
1 Gy. Le vignettage de I'objectif apparait rouge), tout en filtrant le bruit.

clairement en périphérie de I'image.

L’'image de calibration ainsi mesurée, la distribatide scintillationL(x,y) correspondant a
une configuration d’irradiation quelconque pourromion seulement étre corrigées de
l'inhomogénéité de la réponse lumineuse, mais éuyzié étre converties en distributions de
doseD(x,y). Il suffira, pour cela, de diviser la distributide scintillation mesurée par I'image
de calibratiorCal(x,y):

(% y) Eq. VI.3

Il est donc possible, a présent, de mesurer lailisbn lumineuse grace au filtrage
soustractif du rayonnemegterenkov et de la convertir en distribution de daskaide de
image de calibration obtenue dans ce paragraPbe.mesures de dose seront abordées des
le paragraph€.
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2. Pour le filtrage colorimétrique

Comme pour le filtrage soustractif du rayonnemeéetenkov, la calibration doit permettre,
dans le cas du filtrage colorimétrique, de compelisaomogénéité spatiale de la réponse du
dispositif. Mais elle doit également permettre létedmination des coefficienta et b,
nécessaires au calcul de la dose a partir du signaheux mesuré dans deux domaines

spectraux (Eq. IV.19) :
D=aR+b.X Eq. VI4

avecD la doseR le signal lumineux mesuré dans le rougeX & signal mesuré dans le bleu,

le cyan ou le vert, selon le filtre utilisé.

Il a été montré au chapitre 4, que ces deux caoefilis peuvent étre calculés en confrontant
lintensité lumineuse dans deux domaines spectua dose correspondante, dans deux

configurations d'irradiation différentes (Eq. IV 22

. /Film dosimétrique\
Scintillateur— [

Figure VI.13: Calibration du filtrage colorimétrique. La pr&mé mesure (a), faite pour un faisceau
vertical, homogéene, de 30 cxB0O cm, en DSD 100, produit une quantité importaiete
rayonnemen€erenkov et de scintillation. La deuxiéme mesurdaitt en DSP 100, pour un
faisceau horizontal de 30 cxb cm, générant également beaucoup de rayonnereesmkov mais
pas de scintillation. Dans les deux cas, la digtidm de dose est mesurée par un film dosimétrique
EDR2. Pour plus de lisibilités, seuls le scintélait et le film son représentés sur ce schéma.
Néanmoins, le damier et le filtre gélatine sonfjdats présents.

La premiére de ces configurations d’irradiationtéeo(a) sur la Figure VI.13, est identique a
la mesure de calibration effectuée au paragrapbeépent pour le filtrage soustractif, et
génére a la fois beaucoup de rayonnentgrenkov et beaucoup de scintillation. Pour la
deuxieme configuration, notée (b) sur la Figurel¥].le scintillateur et le film dosimétrique
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sont toujours placés sous 2.8 cm de polystyrénerelzanche, lirradiation est effectuée a
'aide d’'un faisceau horizontal, de 30 en® cm, a environ 14 cm du scintillateur. La dose
déposée dans le scintillateur, et donc la quadgt&cintillation produite, a cette distance de

I'axe du faisceau est quasiment nulle.

Ces deux mesures fournissent donc deux relatiafépandantes permettant de calculer les

coefficientsa etb.

Nous allons maintenant tester cette calibrationr pdiférentes combinaisons de filtres

interférentiels, afin de déterminer celle donnastrmeilleurs résultats dosimétriques.

2.1. Filtres testés

Le filtre rouge étant indispensable a I'analysectijpde de la scintillation, la combinaison de
filtres utilisée sera désormais uniquement idegdifpar le second filtre, afin de simplifier les

notations.

D’apreés les calculs effectués au chapitre 4 (payawD.2), la déconvolution colorimétrique
du rayonnementerenkov présentant le meilleur rapport signal suittest celle utilisant le
filtre cyan. Viennent ensuite, la déconvolutionlisdint le filtre bleu, puis celle utilisant le
filtre vert. Il faut rappeler que cette “hiérarchjedéfinie au chapitre 4, est uniquement basée
sur le rapport signal sur bruit et ne tient pas endu spectre de transmission du polystyréne
(Figure V1.3), et donc des changements de coulaurngerviennent en dessous de 500 nm
(Figures VI.4 et VI.5). Les filtres bleu et cyaarismettant les longueurs d’onde inférieures a
500 nm, I'analyse colorimétrique utilisant cesréit reposera donc, a priori, sur des mesures

peu fiables.

Il est, par conséquent, inutile de tester a la feisiltre bleu et le filtre cyan qui risquent
d’engendrer les mémes problemes. Seuls les filties et vert, qui couvrent des domaines
spectraux distincts, seront testés afin d’étudi@fluence du changement de couleur en

dessous de 500 nm et dans domaine situé entret 500 am.

2.2. Démodulation du signal

Comme cela a été exposé au chapitre 4 (paragr@p®e les réflexions générées aux
différentes interfaces air-plastique ont imposédeplage a la graisse optique du scintillateur,
du filtre gélatine et du damier. La présence delemier est donc “définitive”, et a deux

conséquences majeures sur le filtrage colorimérigdiune part, les performances de la
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meéthode sont altérées, avec une résolution spatgieadée et un signal lumineux diminué de
moitié (puisqu’un carré sur deux est noir). D’aupart le signal lumineux présente une

modulation d’intensité.

Cette derniere conséquence constituant un réelgmabpour les mesures, il est nécessaire de
supprimer numeériquement la modulation. Le calcutelite modulation, exposé au chapitre 4
dans le cadre de la déconvolution soustractive awormementCerenkov, repose sur
l'utilisation d’un filtrage sinusoidal en quadraguil suffit alors de calculer le signal moyen,
passant au milieu de la démodulation. Le signalatkrié est finalement la somme du signal
moyen et de la moitié de la modulation. La Figulel¥ fait apparaitre le signal lumineux

mesuré, la modulation (notée scint.), le signal emet le signal démodulé.

lum.

PSP Ve e "‘%w\,w ——scint.
—moy.

Intensité (photoélectrons)

1000 e

demod.

-5 0 5 10 15 20 25
y (em)

Figure VI.14: Démodulation de I'image de calibration
mesurée avec le filtre rouge pour la premiére
configuration d'irradiation. Y figurent le signalasuré,
le signal moyen, la modulation (notée scint.)eegiggnal
démodulé.

Cette méthode numérique permet donc de démodudeditgributions lumineuses et, par
conséquent, d’exploiter les mesures faites avetateier dans le cadre de la déconvolution
colorimétrique. Bien évidemment, les résultatsenests affectés par la présence du damier,
notamment en terme de bruit, et ne seront pas semeatifs des réelles performances de la
méthode. Néanmoins, ils permettront de valider (oon) [Iefficacité du filtrage

colorimétrique en fournissant une estimation bassses performances.

2.3. Détermination deaetb

Les coefficients de calibration vont, a présent €alculés pour les filtrages colorimétriques
bleu et vert. Les distributions lumineuses produgeur les deux configurations d’irradiation,
été mesurées dans les domaines spectraux bleletverige, sont représentées Figure VI.15
et Figure VI.16 pour I'axg (x = 0).
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La distribution de dose mesurée par le film dosiigée dans la 4° configuration
d’irradiation (Figure VI.13.a) est uniforme a ermonr 5% prés (cf. paragraphB.l).
Conformément a nos attentes, la lumiére produiteespondante contient a la fois beaucoup
de scintillation et de rayonnemei¢renkov. La Figure VI.15 présente donc une proporte

rouge importante.

Dans la 2™ configuration d'irradiation (Figure VI.13.b), lérh étant situé & une douzaine de
cm du champ d'irradiation, la distribution de dosesurée par ce dernier est nulle. La lumiere
mesurée est alors constituée quasiment uniquememaybnnementerenkov. La figure

VI1.16 présente donc une proportion réduite de rouge
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Figure VI.15: Distribution lumineuse dans les 3  Figure VI.16: Distribution lumineuse dans les 3
domaines spectraux pour une coupe horizontale domaines spectraux pour une coupe horizontale au
au milieu du scintillateurx€0), dans le cas de milieu du scintillateurX=0), dans le cas de
l'irradiation verticale de 30 cm 30 cm. l'irradiation horizontale de 30 cm5 cm.

Ces deux séries de mesures sont donc suffisamnoggées spectralement pour calculer les
coefficientsa etb, que ce soit avec le filtre bleu ou le filtre vert

Les valeurs de ces coefficients sur I'axe 0 sont représentées Figure VI.17 :
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Figure VI.17: Coefficients de calibratioa etb calculés

Il apparait que, comm@'§HRE W SRY P dBRERTRICE SL-IBEfficients de calibration sont

relativement bruités, notamment avec le filtre v@dur lequel le signal mesuré est plus
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faible. Cependant, ici encore, les variations defficientsa et b sont suffisamment lentes
pour étre ajustées par un polynéme spatial d'oBl(&q. VI.1), et ainsi réduire de facon

importante leur bruit.

Ces coefficients, calculés pour le filtre bleu etple filtre vert, vont permettre de calculer
des distributions de dose a partir de distributionsineuses quelconques mesurées dans deux

domaines spectraux (bleu et rouge ou vert et rouge)

La calibration ayant été effectuée pour le filtrasgeistractif, pour le filtrage colorimétrique
“bleu” et pour le filtrage colorimétrique “vert”,ed distributions de dose vont pouvoir a

présent étre mesurées grace a ces trois méthodésdievolution du rayonnemegierenkov.

C. Etude d'un faisceau homogene

Avant d'effectuer des mesures de distributions dsedcomplexes, il est nécessaire de
s’assurer que les différentes méthodes de décaimolet de calibration, présentées jusqu’ici,
sont efficaces. Une distribution de dose simplepetmettant le controle par d’autres
détecteurs a donc été mesurée dans un premier .télhmgiagit d’'une mesure en champ
10 cmx 10 cm faite avec un faisceau de photons homogenelxMV. Le bras de
'accélérateur est tourné a 90° afin d’irradieribontalement le DosiMap, placé en DSP 100,
'axe du faisceau passant par le plan du scirgillat Le schéma de cette configuration
d’irradiation est représenté Figure VI.18.

Scintillateur

Figure VI.18: Irradiation horizontale en champ 10 em0 cm,
I'axe du faisceau passant par le plan du scirgillatLe DosiMap
est placé en DSP 100. Pour plus de lisibilité, stukcintillateur
et le film dosimétrique sont représentés.
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Un film dosimétrique EDR2 Kodak, placé juste austssdu scintillateur, permettra de
contrbler la distribution de dose mesurée par Isildap. La calibration en dose des films,
pour des faisceaux de photons de 6 MV et 15 MVdéstite a 'annexe C.

De plus, le rendement en profondeur sur I'axe dscé&au, ainsi que le profil a 2.5 cm,
mesures par le DosiMap, pourront étre comparéssadidtributions de référence mesurées
dans le polystyréne a I'aide d’'une chambre d'iciisade Roos (PTW 34001).

La confrontation de ces mesures permettra alorsédidier la validité et l'efficacité des
différentes méthodes de filtrage du rayonnem@erenkov et des différentes méthodes de

calibration.

1. Filtrage soustractif

1.1. Quantité de lumiere mesurée

La distribution lumineuse, mesurée par la caméex & filtre rouge, ainsi que la modulation
(correspondant a la différence entre le bas eaild Hu signal sinusoidal) qui en est déduite,
sont représentées Figure VI.19 pour une coupe driate sur I'axe du faisceau. Il peut étre
noté que, dans cette configuration d'irradiatioa, duantité de rayonnemesierenkov,
correspondant au bas de la modulation est du médre de grandeur que la quantité de

scintillation, donnée par la modulation.

1400 :
‘ signal lumineux

1200 -— L scintillation

1000 +—HHARASIARANARRAR LANAN Loy

800 JfitHRHARREREE 811 R 1AL RAAA AR RELE B A8 3 08 41 3

600 HHUARHLIELRLITIENS

400

Intensité (photoélectrons)

200

0 5 10 15 20 25
y (cm)

Figure VI.19: Rendement lumineux sur I'axe du
faisceau. Le signal mesuré est représenté en orange
et la modulation, correspondant a la scintillatiem,
rouge.
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1.2. Distribution de dose

La distribution de dose déposée dans le scintiitateprésentée Figure VI.20, est obtenue en
divisant la distribution de scintillation par I'ilga de calibration mesurée au paragrapHe
(Eq. VL.3).

cm

g}

=3,

S o

0.6
x=0cm,

0.4

0.2

0

Figure VI1.20: Distribution de dose mesurée par le DosiMap en
filtrage soustractif, pour un faisceau de photamd 8 MV, en
champ 10 cnx 10 cm. Cette distribution a, dans un premier
temps été analysée sur I'axe du faisceau et sucaunee située

a 2.5 cm de profondeur.

Cette distribution de dose va étre comparée, dansamier temps, aux distributions de dose
mesurées par le film dosimétrique et par la chandkiomisation, uniquement sur I'axe du
faisceau et sur le profil a 2.5 cm de profondelle &ra ensuite comparée dans son ensemble

au film dosimétrique grace a un critere de comgaraguantitatif nommeé index

a. Rendement en profondeur et profil du faisceau

Ces distributions, ainsi que celles mesurées paifilife dosimétrique sont représentées
Figure VI1.21 et Figure VI.22.
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Figure VI.21: Rendements en profondeur mesurésFigure VI.22: Profil du faisceau mesuré a 2.5 cm de

par le DosiMap (noté soustractif), le film profondeur par le DosiMap (noté soustractif), le
dosimétrique et la chambre d’ionisation (noté CI) film dosimétrique et la chambre d’ionisation (noté
sur I'axe faisceau. Cl).

Il apparait que les rendements en profondeur ajosi les profils mesurés par les trois
détecteurs sont trés proches les uns des autregule différence notable étant un bruit

visiblement plus élevé pour le DosiMap.

Les écarts relatifs locaux entre le DosiMap etilla,fainsi que ceux entre le DosiMap et la
chambre d’ionisation, pour le rendement en profandeont alors été représentés
Figure VI1.23.
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Figure VI.23: Ecarts relatifs entre le DosiMap et le

film dosimétrique (Film), et entre le DosiMap et la

chambre d’ionisation (Cl).
Ces écarts relatifs sont relativement faibles puiesgxcepté pour les trés faibles profondeurs,
ils restent compris entre -2 % et +2 % pour la dhr@nd’ionisation, et entre -4 % et +4 %
pour le film dosimétrique. lls présentent respestient un écart type de 1.62 % et 1.85 %
pour chacun des deux détecteurs. Il peut étre qo& ces écarts, normalisés a la dose

maximale (ici 2 Gy), sont extrémement petits pegrfaibles doses.
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Ces différences relatives entre le DosiMap et legxdautres détecteurs ont deux origines
essentielles. En dessous de 2.5 cm, ils sont nséeifent liés a un |éger décalage spatial
entre les différentes distributions qui, dans leses de fort gradient, se manifeste par des

écarts de dose relatifs tres importants.

Au-dela des premiers cm, les écarts relatifs oetwaleur moyenne nulle, démontrant que la
distribution de dose est correctement mesuréegparéthode de déconvolution soustractive.
Les écarts relatifs sont essentiellement dus aul inteoduit par la démodulation du damier.

Ces résultats sont donc trés satisfaisants.

b. Comparaison avec le film dosimétrique par indgx

Comme cela a pu étre noté pour le rendement erormetir, un décalage spatial, méme
minime, entre deux distributions de dose entrailaes les zones de fort gradient (comme la
zone de buildup ou les profils de faisceau), destéde dose trés importants. Afin de pallier
ce probleme, notamment en RCMI ou les gradientdade sont particulierement fréquents,
un critére de comparaison prenant en compte leslalfgs spatiaux entre deux distributions
de dose a été introduit des 1998, I'indefLow98]. Ce critére permet de traduire I'accord

entre deux distributions a la fois en accord d&adise et en accord de dose.

Deux critéres d’accord sont donc nécessaires a cethparaison : un critére sur la différence
entre les doseAD, et un critére de distanad . Leurs valeurs sont relativement discutées
[ThoO5], mais sont généralement fixées a 3 % etrBpour la RCMI [Buc04]. Ce sont ces

valeurs qui seront utilisées au cours cette étude.

Formellement, la comparaison entre une distributittn dose expérimentalB,, et une
distribution de dose de référende consiste donc a rechercher, pour chaque pointedeirma
rm, d’'un pointr. de la distribution de référence, situé a moins Ak, et pour lequel

D, (r,)-D.(r.) soit inférieur AAD . Mathématiquement, cette recherche se traduitigar

fonction suivante :

2 2
y(r.) = min \/dj(Ar"E)2r°) +&(;md’2r°) Eq. VI.4

Ore
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ot Ar,,r.)=D,(r,)-D.(r.) est la différence entre la dose mesuréergret la dose
calculée eng, et ou&(rm,rc) = |rm - rc| est la distance entre le point de mesure et let joiai

calcul.

La concordance entre distribution expérimentaldigtibution de référence est alors validée,

pour tous les pixels présentant une valeuy idéerieure a 1.

De plus, il est recommandé qu’au moins 67 % deglpisitués dans une zone d'intérét
dosimétrique (c'est-a-dire dans laquelle la dodeaesmoins égale a 50 % de la dose

maximale) aient une valeur geénférieure a 1 [Tho05].

La distribution spatiale des valeurs prises pdotationy entre le DosiMap et le film, pour

les doses relatives supérieures a 50 %, est repéésEigure VI.24. Cette distribution montre
gue les distributions de dose mesurées avec leMagset le film dosimétrique concordent
relativement bien. En effet, les valeursydaipérieures a 1 correspondent essentiellement aux
doses les plus faibles et sont donc imputablesrait engendré par la démodulation du

damier.

La distribution des valeurs prises par I'indgxjuant a elle, est représentée Figure VI.25. Elle
présente une valeur moyenne de 0.56 et montre wen84 % des pixels satisfont ce

critére, ce qui est bien au dela des 67 % recomésand

1
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4000 ";+++.
3500 {1
0.6 ¢ 3000 l%g
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0.4 1500 E 4
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Figure VI1.24: Cartographie de 'indexpour Figure VI.25: Distribution des valeurs prises par
des critéres d’accord de 3 % et 3 mm entre la I'index y pour les doses supérieures a 50 % de la

distribution de dose mesurée par le DosiMap et  dose maximale.
celle mesurée par le film dosimétrique. Toutes

les valeurs supérieures a 1 sont représentées en

rouge.
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La concordance entre la distribution de dose mespaé le DosiMap et celles mesurées par le
film dosimétrique et la chambre d’ionisation eshdarés satisfaisante et permet de conclure
positivement sur la déconvolution soustractive dyonnementCerenkov. En effet, aucun
biais n'a été observé dans cette configuratiomatliation et seule une valeur efficace de bruit
de 1.85 %, essentiellement due a au calcul de l@dukation du signal, entraine des écarts
relatifs supérieurs a 3 % pour les doses les plibéek.

2. Filtrage colorimétrique

La déconvolution soustractive du rayonneméetenkov ayant présenté de bons résultats, la
méthode colorimétrique va, a présent, étre sourdida méme étude. Le rendement en
profondeur sur I'axe du faisceau et le profil & @ mesurés par le DosiMap vont donc étre
compares, dans un premier temps, a ceux mesurde fitm dosimétrique et la chambre
d’ionisation. Nous comparerons ensuite la distrdyutde dose mesurée par le DosiMap a

celle du film dosimétrique par le biais de I'indgx

2.1. Quantités de lumiére mesurées

Les distributions lumineuses mesurées sur I'axtaheeau avec les filtres bleu, vert et rouge
sont représentées Figure VI.26. L'intensité lumgeemesurée dans le bleu est supérieure a
celle mesurée dans le vert (d’'un facteur envirofb)l.ce qui laisse augurer un meilleur
rapport signal sur bruit pour la déconvolution cml@trique utilisant le filtre bleu que pour

celle utilisant le filtre vert.
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Figure VI1.26: Distributions lumineuses mesurées sur
I'axe faisceau avec les filtre bleu, vert et rouge.
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2.2. Distribution de dose

Ces distributions lumineuses ont alors permis ¢futex la distribution de dose en utilisant :
- soit les domaines spectraux rouge et bl&u= aR+b.B
- soit les domaines spectraux rouge et vét= aR+bV

Les coefficientsa et b sont, dans les deux cas, ceux calculés lors dealiration au

paragraph®.2

a. Rendement en profondeur et profil du faisceau

Comme pour le filtrage soustractif, nous nous somrdans un premier temps, intéressés au
rendement en profondeur sur I'axe du faisceau epratil & 2.5 cm de profondeur. Les
Figures VI.27 et VI.28 représentent les comparasamtre les mesures du DosiMap pour le

filtre bleu et pour le filtre vert, les mesures fillm dosimétrique et celles de la chambre

d’ionisation.
1.2 1.2
s Film —Film
1 . ¢ Cl | Bleu| |
E “Vert : & -Z‘en
Ig 08 \ Bleu [ .g *éz
= < !
T 08 & }
8 04 Rme. | 8
02
o, -
0 5 10 15 20 25 10 5 0 5 10
. y(cm) . . X fem N
Figure VI.27: Rendements en profondeur Figure VI.28: Profil du {8¥ceau mesuré a 2.5 cm de

mesurés par le DosiMap pour les deux filtrages  profondeur par le DosiMap pour les deux filtrages
colorimétrique (bleu et vert), le film dosimétrique  colorimétriques (bleu et vert), le film dosimétregu
et la chambre d’ionisation (noté Cl) sur I'axe et la chambre d’ionisation (noté CI).

faisceau.

Ces distributions semblent, a premiere vue, redatent comparables. Néanmoins, un léger
décalage apparait, aux alentours de 10 cm, estretelements en profondeurs mesurées avec

le DosiMap et ceux mesurés avec les deux autresteéts.

Afin d’évaluer plus précisément ce décalage, lestéaelatifs avec le film dosimétrique ont
été calculés et sont représentés Figure VI.29. dazsts relatifs calculés pour le filtrage

soustractif ont également été représentés pour ax@ispn.

Il apparait que les différences avec le film somtispimportantes pour le filtrage
colorimétrique, et notamment avec le filtre bleuggour le filtrage soustractif. En effet,
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I'écart type de ces différences est de 3.45 % (mfiltre bleu et de 3.15 % pour le filtre vert,
contre 1.85 % pour le filtrage soustractif.
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Figure VI.29: Ecarts relatifs entre le DosiMap Figure V1.30: Ajustement polynomial des écarts

et le film dosimétrique, pour le filtrage relatifs entre les mesures du film et celles du
soustractif, le filtrage colorimétrique bleu et le DosiMap pour le filtrage colorimétrique bleu et le
filtrage colorimétrique vert vert.

Nous pouvons également constater que si les écartespondant aux trois filtrages

présentent une évolution similaire dans les presngen (conséquence d’'un léger décalage
spatial entre les différentes images), il n’en aa de méme au-dela d’environ 5 cm. En effet,
alors que la moyenne des écarts relatifs est auldela de cette profondeur pour le filtrage

soustractif, les deux filtrages colorimétriquessgréent de toute évidence un biais.

Un ajustement polynomial des écarts relatifs, regmée Figure VI.30, a permis de mettre en
évidence que ce biais était plus important poufilliee bleu que pour le vert. Comme le
confirmeront les mesures de dose effectuées edidtian verticale dans les paragraphes
suivants, cet effet est dd a I'atténuation nonarnife du cube en dessous de 500 nm. En effet,
cette atténuation modifiant la couleur du rayonnang&erenkov, notamment pour les plus
basses longueurs d’onde, la déconvolution colorimét est d’autant plus critique qu’elle
utilise le bleu. L'utilisation du filtre vert, enlagant 'analyse spectrale dans une zone plus
fiable, engendre une erreur plus faible. Néanmdénsansmission du filtre vert en dessous de
500 nm, bien que peu importante, suffit & dégraddiltrage du rayonnemerderenkov,

comme le montre la Figure VI1.30.

Il convient de noter que dans cette configuratierfaisceau, le rayonnemederenkov étant
produit dans les 6.25 cm de polystyréne jouxtargci@tillateur, I'effet reste réduit (erreur

inférieure & 6 % pour le filtre bleu et a 4 % pdearfiltre vert). Nous verrons dans les
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paragraphes suivants, que dans le cas d’'une iti@tizerticale, pour laquelle le rayonnement
Cerenkov est produit dans tout le cube (soit 25 coe}, effet génére des erreurs plus

importantes.

Le biais induit par le changement de couleur domagmentCerenkov ayant été identifié, la
valeur efficace de bruit a été mesurée pour chaggtbode de filtrage en soustrayant le biais
aux écarts relatifs (Figure VI.31). Cette valeuétd mesurée entre 5 cm et 23 cm afin de
s’affranchir des erreurs de positionnement encoésgmtes dans les premiers cm, et vaut
environ 1.7 % pour le filtrage soustractif, 0.9 %up le filtrage colorimétrique utilisant le

filtre bleu, et 1.25 % pour celui utilisant le fétvert.
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Figure VI.31: Ecarts relatifs auxquels ont été
soustrait le biais d0 a la mauvaise déconvolution
du rayonnementerenkov.

Il est important de noter que, malgré les condgidafavorables dans lesquelles ont été faites
les mesures colorimétriques, celles-ci présentéahmoins un bruit moins important que les
mesures faites avec le filtrage soustractif. Cét létant en grande partie d0 a la démodulation
numérique du signal lumineux, il devrait donc &tien plus faible en I'absence du damier.

Il peut également étre noté que si le filtre vennpet de réduire I'erreur liée aux variations de
couleur du rayonnemeitterenkov, il engendre également une valeur efficiedruit plus

importante, de par sa plus faible transmission.

Néanmoins, la concordance entre le DosiMap et lesx dautres détecteurs est tres
satisfaisante puisque environ 68 % des points eadement lumineux different du film
dosimétrique de moins de 3.45 % dans le cas da bleu de moins de 3.15 % dans le cas du

filtre vert.
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b. Comparaison avec le film dosimétrique par indgx

Comme pour le filtrage soustractif, nous avons é&gaht comparé les distributions de dose
mesureées par le DosiMap et par le film dosimétrigliaide de I'indexy, les criteres d’accord

étant fixés a 3 % et 3 mm. La cartographie desuvalprises pour chacun des deux filtres
(bleu et vert), est représentée a la Figure VI&2les distributions de leurs valeurs sont

représentées Figure VI.33.
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Figure VI.32: Cartographies pour les filtrages colorimétriques bleu et veduples
doses supérieures a 50 % de la dose maximale etpsucritéres d’accord de 3 % et
3 mm.
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Figure VI.33: Distribution des valeurs prises par

I'index y pour les deux filtrages colorimétriques.

Il apparait que les distributions de dose mesuages ces deux filtres sont trés similaires,
pour ce type d’irradiation, et présentent une walaoyenne d’environ 0.68. Dans les deux
cas, environ 75 % des pixels sont en accord avilenaosimétrique, dans les limites de 3 %
pour la dose et 3 mm pour la distance ce qui, igsa est bien au dessus des 67 %

recommandés.
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L’étude du filtrage colorimétrique a permis d’idiier I'incidence de l'atténuation non
uniforme du polystyrene en dessous de 500 nm sutétmnvolution colorimétrique du
rayonnementCerenkov. Elle a également permis de constater gtte mcidence semblait
moindre avec le filtre vert qu’avec le bleu. Ceasidérations seront affinées et des solutions

proposées dans le paragraphe suivant.

Malgré ces observations, avec des erreurs de doddr 3 a 3.5 % sur le rendement en
profondeur, et ury moyen d’environ 0.7, les résultats du filtrageocimhétrique sont tout a
fait satisfaisants. Nous allons donc, a présestetdes différentes méthodes de déconvolution
pour des faisceaux modulés en intensité, en itiadiaerticale. Ces conditions d’irradiation

seront donc beaucoup plus défavorables, en termeatdité de rayonnemegierenkov.

D. Etude d’'un faisceau modulé par un filtre en coin

1. Configuration d’irradiation

Nous allons, a présent, mesurer la distributionddee pour un champ d'irradiation de
10 cmx10 cm, avec un faisceau vertical. Dans cette cordigpn, le scintillateur est placé en
DSD 100 sous 2.8 cm de polystyréne. Un filtre eim,cplacé dans le faisceau, permet d’en
moduler I'intensité dans une direction et, de cetniere, de modifier 'angle des isodoses
dans cette direction. Dans notre cas, la modulatiété effectuée dans la direction de I'sxe
et crée un angle de 60° entre les isodoses etddmnle. Cette configuration d'irradiation est

représentée Figure VI.3¢

Figure VI.34: Irradiation en champ 10 cm10 cm
avec le filtre en coin 60°. Le scintillateur eshq#

en DSD 100, a une profondeur de 2.8 cm. Pour plus
de lisibilité, seuls le scintillateur et le film
dosimétrique sont représentés sur ce schéma.
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Dans le paragraphe précédent, le DosiMap étaitdigraverticalement et en champ
10 cmx 10 cm. Le rayonnemefiterenkov n’était donc produit que dans les 6.25@mxtant

le scintillateur, limitant ainsi sa quantité, magalement ses variations de couleur. Dans cette
configuration d’irradiation, le rayonneme@erenkov est produit dans un volume deux fois
plus grand. De plus, il est généré depuis le dletair jusqu’a la sortie du cube, favorisant

ainsi les variations spectrales du rayonnergemenkov.

2. Quantités de lumiére mesurées

Les intensités lumineuses mesurées avec le damiefaxe y (Figure VI.35), et celles
mesurées avec les différents filtres puis démodubéenériquement (Figure VI1.36) montrent
que la quantité de rayonnemeidrenkov (proportionnelle aux quantités de lumiéssunées
dans le bleu et le vert) est effectivement 2.5@8plus importante que celle mesurée dans le
paragraphe précédent, alors que la quantité ddillstioan (donnée par la modulation) est
environ 1.5 fois plus faible. Cette configuratiast donc plus défavorable que la précédente

pour nos mesures de dose.

2500

i 3000
scintillation —

5566 1" signal lumineux 2500 — |

2000 [R k ’

1500

/RN

o]
0 5 10 15 20 25 0 5 10 15 20 25
Y (cm) y (cm)

1500

1000

Intensité (photoélectrons)
Intensité (photoélectrons)

@
(=1
=5

Figure VI.35: Distribution lumineuse mesurée Figure V1.36: Distributions lumineuses mesurées
avec le filtre rouge et distribution de avec les filtres bleu, vert et rouge sur I'axg = 0).
scintillation correspondante sur I'ayxgx = 0)

3. Distribution de dose

Les distributions lumineuses obtenues ont permisatiauler les distributions de dose pour les
deux méthodes de déconvolution, soustractive eticoétrique, et pour les deux filtres, bleu
et vert. Celles-ci, ainsi que la distribution deselanesurée avec un film dosimétrique placé

juste au dessus du scintillateur, sont représefigese VI.37. Il est intéressant de constater
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gue les distributions mesurées par les difféerentethodes sont soit tres bruitées
(déconvolution soustractive), soit floues (décoantioh colorimétrique avec le filtre bleu). Le
filtrage colorimétrique avec le filtre vert constt un compromis entre les deux, car la
proportion de rouge (principale source de bruibase de la démodulation) vis-a-vis du vert
est supérieure a la proportion vis-a-vis du bleugee la soustraction du rayonnement

Cerenkov y est meilleure que pour le filtre bleu.

Afin d’établir une analyse quantitative, les distiions de dose obtenues par les différentes
meéthodes vont a présent étre comparées avec ledbsimétrique, d’abord sur une coupe

(x = 0), puis par index.

Soustractif

0.6

0.4

0.2

Figure VI1.37: Distributions de dose mesurées avec le filmmégiique et le
DosiMap, par la méthode de filtrage soustractgatla méthode colorimétrique
(filtre bleu et filtre vert). Ces distributions set comparées sur I'axe représenté
en pointillé.

3.1. Distribution de dose sur I'axe dey

Les distributions de dose mesurées sur I'aymur chaque mode de filtrage et pour le film

dosimétrique sont représentés Figure VI1.38. Ede®lent les problemes liés au changement
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de couleur du rayonneme@erenkov évoqués plus tot, et qui sont a l'originefldu observé
Figure VI.37. En effet, alors que la déconvolutsoustractive du rayonnemeg@ierenkov
reproduit fidelement la distribution de dose mesungar le film, la déconvolution
colorimétrique utilisant le filtre vert présentesdgradients moins abrupts. Le phénoméne
s’accentue encore avec le filtre bleu. Les écarslptiques entre les mesures faites avec le
DosiMap et celles faites avec le film (Figure V)3®ettent clairement en évidence ce

phénoméne.
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Figure V1.38: Distributions de dose mesurées par  Figure VI.39: Ecarts quadratiques entre les
le film dosimétrique et par le DosiMap, pour les distributions de dose mesurées avec le DosiMap
différentes méthodes de filtrage (soustractif, et celle mesurée avec le film dosimétrique.

colorimétrique avec les filtres bleu et vert).

Ces difficultés liées aux gradients n'ayant pas @igervées pour les profils de faisceau
mesurés au paragraphe précédent (Figure VI.285 Bl peuvent s’expliquer que par la plus
grande quantité de rayonnemergrenkov produite dans cette configuration d'irréidia
Elles confirment donc les considérations faitesc@dént sur les variations spectrales du
rayonnementerenkov et leur incidence sur la déconvolution doiétrique. Elles montrent
également que si le filtre vert présente de meaileasultats que le filtre bleu, sa transmission
en dessous de 500 nm (ou latténuation du polysgyrest variable), bien que faible, est
suffisante pour altérer la déconvolution colorirggte de grandes quantités de rayonnement
Cerenkov. Ces constatations mettent donc en évidémceécessité d'utiliser un filtre
présentant un spectre de transmission plus nettesegaré du spectre d’absorption du
polystyrene. Un filtre vert dont le spectre de srarssion ne débute qu’a environ 550 nm

constituerait la réponse a ce probléme.

En dehors des zones de gradient, toutes les distmis de dose concordent avec plus ou
moins de précision. En effet, la valeur efficace luleit mesurée entre 10 et 15 cm vaut

respectivement 2.65 %, 1.3 % et 1.85 % pour lesilolisions de dose mesurées par filtrage
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soustractif, par filtrage colorimétrique avec ldi bleu, et par filtrage colorimétrique avec le
filtre vert. Ces valeurs sont environ 1.5 fois gigées a celles mesurées pour le rendement
en profondeur au paragraphe précédent, ce quiabdps expressions données pour le bruit
pour chacune des deux méthodes de déconvolutiad\(E8 et Eq. 1V.33) est dd, d’'une part

a lintensité plus faible de la scintillation etadtre part, a une plus grande proportion de
rayonnementerenkov. Néanmoins, le rapport entre ces difféeentdeurs de bruit restent

sensiblement le méme que précédemment.

En outre, ces valeurs restant inférieures a 3 Bs sbnt tout a fait acceptables.

3.2. Comparaison avec le film dosimétrique par indey

Les mesures du DosiMap ont alors été comparéeleadeefiim dosimétrique par la méthode
de l'indexy avec des criteres d’accord de 3 % et 3 mm. Lesg@aphiesy correspondantes
ont été représentées Figure VI1.40 pour les dodesives supérieures a 10 %. En effet,
comme le montre la coupe analysée plus haut, lesesdsupérieures a 50 % de la dose
maximale ne posent pas de réel probleme. Ce saott plotét les doses relatives se situant

entre 10 et 40 %, correspondant aux zones de gtadi€il convient de comparer.

1
Bleu .

+
a3

04

0.2

0

Figure VI1.40: Cartographig.pour les doses relatives supérieures a 10 %opet ges critéres d’accord de
3% et3 mm.

Dans le cas du filtrage soustractif, les zones éackord entre le film dosimétrique et le

DosiMap sont essentiellement localisées dans leseszde faible gradient et sont liées au

bruit. Dans le cas du filtrage colorimétrique al@diltre bleu, au contraire, I'accord est tres

bon dans les zones de faible gradient, et se dédoaiment dans les zones de fort gradient a
cause du rayonneme@erenkov. Le filtrage colorimétrique avec le filtvert constitue, ici

aussi, un cas intermédiaire entre les deux cagdeefcar il permet une meilleure suppression
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du rayonnemen€erenkov que le filtre bleu, et des mesures moingtd®s que le filtrage
soustractif. Dans tous les cas, plus de 80 % dedspprésentent une valeur génférieure a
1, et la valeur de moyenne de\cest trés satisfaisante, puisqu’elle vaut 0.6 pediitrage
soustractif, 0.8 pour le filtrage colorimétriqueeavle filtre bleu, et 0.65 pour le filtrage

colorimétrique avec le filtre vert.

Les mesures faites dans ce paragraphe ont donaespgermettre en évidence I'importance de
la non uniformité de Il'atténuation du cube vis-a-wle la déconvolution colorimétrique,
notamment en présence de quantités importanteaydamementCerenkov. Elles nous ont
également permis de constater que le filtre vade fa ce phénoméne, donnait de meilleurs
résultats que le filtre bleu, et gu’un filtre vé&gerement plus haut en longueur d’onde devrait
résoudre ce probleme. N'ayant pas pu tester laadéticolorimétrique avec un tel filtre au

cours de cette étude, cette hypothése sera véofi@ee prochaines mesures.

En dépit de ce probleme et de la dégradation dporaignal sur bruit, les distributions de
dose mesurées avec le DosiMap présentent un bondaaeec la distribution mesurée par le
film dosimétrique, dans les zones de faible gradoemnr la déconvolution colorimétrique, et
sur I'ensemble de la distribution pour la décontiolu soustractive. Dans le cas du filtrage
colorimétrique, I'utilisation d’un filtre adaptégséudra le probléme du rayonneméerenkov
e,t sans le damier, le bruit associé aux signauaitke intensité sera fortement réduit.

E. Etude d'un faisceau de RCMI

Malgré les problemes mis en évidence précédemrteempsiMap étant destiné a controler
des distributions de dose en RCMI, il a été tesudr pn faisceau de RCMI délivré par un

accélérateur équipé d’'un collimateur multilame.

1. Configuration d’irradiation

Notre dispositif a, comme pour les mesures préedédegté irradié verticalement, mais dans

ce cas avec un faisceau de photons de 6 MV, déivB®0 UM /min par un accélérateur
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Clinac de la société Varian. Le scintillateur étdians ce cas, placé en DSD 100 et a une

profondeur de 5.2 cm de polystyrene.

Le faisceau étudié est composé de 9 segmentsupedrradiation totale de 37 UM. Comme
précédemment, l'irradiation a été répétée 5 fois dé filtrer les impacts occasionnés au

niveau du capteur CCD par les rayonnements diffusés

2. Quantités de lumiére mesurées

Apres une calibration préliminaire, identique decelecrite dans la parti® mais effectuée ici

a 6 MV, la distribution de lumiere produite parflésceau modulé a été mesurée avec le
damier, et dans les trois domaines spectraux bt et rouge. Ces distributions sont
représentées Figures VI1.41 et VI1.42 pour une coepiicale passant au milieu du scintillateur
(y=12.5cn.
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Figure V1.41: Distribution lumineuse mesurée Figure V1.42: Distribution lumineuse mesurée avec
avec le filtre rouge et distribution de scintiltai les filtres bleu, vert et rouge sur la coupe
correspondante sur la coupe 12.5 cm y=12.5cm

Il peut étre noté que les quantités de lumiére néesuici sont beaucoup moins importantes
gue pour les mesures précédentes, surtout daas ludiltrage soustractif. Le bruit sera donc
plus important. Les proportions de rouge de vertleetbleu entre elles, en revanche, sont

comparables a celles observées pour le filtre @n co
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3. Distribution de dose

Comme précédemment, les distributions de doseténinésurées par un film dosimétrique,
placé au dessus du scintillateur, et par le DosiMagec les différentes méthodes de
déconvolution. Ces distributions sont représentBegire VI.43. Les remarques faites

précédemment a propos du bruit de la méthode swmtistr et du flou de la méthode

colorimétrique sont toujours valables ici. Maisteatistribution met également en évidence le
manque de résolution spatiale d au damier. En, ééféilm laisse clairement apparaitre des
structures de petites dimensions, inexistantetesudistributions mesurées par le DosiMap.

Malgré tout, les distributions mesurées avec leildap sont trées ressemblantes a celle

mesurée avec le film dosimétrique.

Film Soustractif

Figure V1.43: Distribution de dose mesurée par le film dosimée et par le DosiMap
avec les filtrages soustractif et colorimétriquieget vert). Ces distributions seront
comparées sur les deux axes en pointillé.

Comme pour les distributions de dose déja étudadies-ci ont été comparées sur 2 coupes,

puis par lI'indexy.
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a. Comparaison des distributions de dose sur 2 coupes

Les différentes distributions de dose ont été caggmsur la coupe horizontales 2.5 cm
(Figure V1.44), et sur la coupe verticale= 12.5 cm(Figure V1.45), représentées en pointillé
sur la Figure VI.43. Les distributions de dose méss par la méthode colorimétrique
amenant les mémes observations que dans le panegraegcédent quant aux changements de
couleur, seules ont été représentées ici les lolisibphs de dose mesurées par la méthode de
filtrage soustractif et par la méthode coloriméigcavec le filtre vert, qui est moins sensible

aux changements de couleur du rayonner@engnkov dus a I'atténuation du polystyréne.
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Figure V1.44: Distributions de dose mesurée par Figure VI.45: Distributions de dose mesurée par
le film et par le DosiMap pour le filtrage le film et par le DosiMap pour le filtrage
soustractif et pour le filtrage colorimétrique vert  soustractif et pour le filtrage colorimétrique vert
sur la coupe horizontale= 2.5 cm sur la coupe horizontale= 12.5 cm

Il apparait au vu de ces deux coupes que les iarsatle dose s’étendant sur moins de 1 cm
sont mal prises en charge par un damier ayant enede de 4 mm. En effet, non seulement
les détails fins n"apparaissent pas a cause dumnage effectué par le damier, mais en plus,

la modulation peine a reproduire les amplitudedak®e de facon localisée.

b. Comparaison avec le film dosimétrique par indgx

La cartographie des valeurs prises par I'ingexété représentée Figure V1.46 pour les doses

relatives supérieures a 5 %, de facon a avoir ésigutalité de la distribution.
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Figure VI1.46: Cartographig pour les doses relatives supérieures a 5 %
et pour des critéres d’accord ¢ % et Zmm.

La valeur moyenne dgest de 0.88 pour les doses supérieures a 5 % ximona, et environ

87 % des pixels ont une valeur génférieure a 1 pour le filtrage soustractif. Leéthodes
colorimétriques effectuées avec les filtres blevest ont des valeurs moyennes respectives de
y de 2.25 et 1.3, et respectivement 77 et 80 % desspsont en accord avec le film

dosimétrique y<'1).

Ces mesures, et notamment les valeursy,dent donc montré qu’en présence de trop
importants gradients de dose, la déconvolutionrguketrique, tout au moins avec les filtres
testés, apporte des résultats moins satisfaisantsaison de I'atténuation non uniforme du

polystyréne en dessous de 500 nm, et des modifitaipectrales qui en découlent.

Néanmoins, les résultats sont trés satisfaisarg d@nzones de faible gradient et les actuelles

insuffisances devraient étre résolues avec ue ftlapte.

Elles ont également permis de constater que ledpagamier (4 mm) était bien trop grand
pour mesurer des détails inférieurs a 1 cm. Néamsnda distribution de dose est, dans son
ensemble, relativement bien reproduite. Ce biaignad, en outre, étre réduit en utilisant un

pas plus faible.

F. Conclusion

Les mesures de dose effectuées au cours de cdrehapi donc donné des résultats tres
satisfaisants qui ont permis de valider les deuthotes de déconvolution du rayonnement
Cerenkov ainsi que les deux techniques de calibratiorespondantes.
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Elles ont également permis de mettre en évidersckntitations de chacune des techniques et
de déterminer les mesures a prendre afin d’amélletgs performances. Il a clairement été
établi que les variations de couleur du rayonner@eneénkov, en raison de l'atténuation non
uniforme du fantdme a basses longueurs d’onde aredélicate la discrimination spectrale
du rayonnemenCerenkov en dessous de 500 nm. Cet effet, majesquerle rayonnement
Cerenkov est en grande quantité, pourra néanmoiascétrigé par I'utilisation d’un filtre
vert présentant un spectre de transmission mieygaréédu spectre d’atténuation du

polystyrene.

Il a également été montré que I'utilisation du dampiour le filtrage colorimétrique engendrait
deux types de problémes. Le premier est lié adaluéon spatiale de I'objectif de la caméra
qui dégrade fortement la modulation du signal etr ponséquent, introduit un bruit
extrémement important lors de I'extraction de cettaulation. A ce jour, ce bruit majore tres

largement toutes les autres sources d’incertitudesmpris pour le filtrage colorimétrique.

Ce probleme de bruit est, bien sar, également préksas la méthode soustractive utilisant le
damier. S’y ajoute un second probléme lié au ppmenéme de la méthode. En effet, le pas
du damier détermine la résolution spatiale du digpoOr il est clairement apparu, au cours
de ces mesures, qu'un pas de 4 mm ne permettadepasgesurer des distributions de doses
présentant des structures inférieures au cm. @é&s@ution pourra étre améliorée avec un
damier de période plus petite (a condition quejéotif de la caméra posséde lui-méme une
résolution suffisante), mais restera néanmoins ocaeactéristique intrinséque de cette

méthode.

Néanmoins, malgré ces limitations, les deux méthaid permis de faire des mesures trés
satisfaisantes dans différentes configurationsatliation, et il y a tout lieu de penser que ces
résultats pourront étre améliorés en utilisant winegfiltre (pour le filtrage colorimétrique) et

un autre objectif (pour le filtrage soustractif).
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Conclusion et perspectives

La mise en place de traitements novateurs, tels l|guRCMI, permet de traiter plus
efficacement certains cancers en irradiant la tun&elaide d’'un nombre important de
faisceaux modulés en intensité. Ce type de traibénpermet, en effet, d’adapter tres
précisément la distribution de dose délivrée adsitpn et a la forme de la tumeur et, par

conséquent, de protéger les tissus sains.

En contrepartie, la complexité de la distributiendibse prescrite nécessite une délivrance trés
précise afin de ne pas surdoser un organe a risgqusous-doser la tumeur du fait des
gradients élevés. Ces techniques d'irradiation iezgaot donc, a I'heure actuelle, des
contréles dosimétriques extrémement colteux enggropr les physiciens médicaux. Parmi
les dosimétres présents sur le marché pour effece® contréles, les plus couramment
utilisés sont les chambres d’ionisation (unitaivasen matrice), les films dosimétriques et les
imageurs portals. Cependant, chacun de ces ootigparte des inconvénients. En effet, les
chambres d’ionisations sont tres fiables mais réoif qu'une résolution spatiale limitée
(méme sous forme de matrice) et nécessitent uaicembmbre de corrections. Les films
dosimétriques, pour leur part, permettent de fdas mesures de dose en deux dimensions
avec une excellente résolution spatiale, mais séeas un développement et présentent une
réponse non linéaire avec la dose. Enfin, les imageortals présentent I'avantage d’étre tres

simples d'utilisation, mais ne sont pas équivaléistais.

Pour essayer d’apporter un dosimetre adapté aaesaux traitements, un nouvel outil de
dosimétrie, le DosiMap, a été développé au Laboeatde Physique Corpusculaire. Ce
dosimétre repose sur l'utilisation d’un scintillatgolan placé dans un fantéme de polystyréne,
et permet de mesurer simplement et rapidement dailiition de dose déposée par un
faisceau dans le plan du scintillateur. Comme r@y®ns vu au cours de ce travail, un tel
détecteur présente des propriétés tres intéressarais a également nécessité la levée d’'un

certain nombre de verrous avant de permettre tikcdé distributions de dose.
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ETUDE DE DIFFERENTS SCINTILLATEURS

Il a fallut étudier, tout d’abord, six scintillateuplastiques provenant de deux constructeurs
différents (Bicron et Amcrys-H), afin de détermiderplus adapté a notre application. Cette
étude a notamment permis d’établir que la linéatitéendement lumineux est sensiblement
la méme pour tous les scintillateurs étudiés, excEpBC-430. Pour chacun d’entre eux, la
réponse lumineuse est linéaire a 2.5 % prés paiédergies supérieures a une centaine de
keV pour les électrons, et linéaire a 5 % préseasals d’environ 250 keV pour les photons.
Etant donné les énergies rencontrées en radioibéigs limites sont tout a fait suffisantes

pour garantir la linéarité du détecteur avec leedogsurée.

Ces mesures ont été complétées par I'acquisitien spectres d’émission de chacun des
scintillateurs. L'ajustement du spectre de scatiitin aux différentes contraintes du dispositif
(présence de rayonneme@erenkov, efficacité quantique de la caméra...) nousloas

conduit a choisir le scintillateur UPS-974R donspeectre s’étend d’environ 600 nm a un peu

plus de 700 nm.

ETUDE DU RAYONNEMENTCERENKOV

Le rayonnemenCerenkov, qui constitue le principal frein & la doéirie par scintillateurs
plastiques, a ensuite été étudié. Dans le cas diMap, ou les volumes de fantdme irradié
sont trés importants, c’est une contribution lumsemajeure qui représente 75 a 300 % de la
scintillation. Outre le fait que cette contributiajoute au signal de scintillation, elle
présente également I'inconvénient d’exciter le titateur, générant ainsi une quantité de

scintillation supplémentaire, non proportionnella @ose.

Différentes solutions ont donc été proposées popprémer la contribution du rayonnement
Cerenkov du signal mesuré. La premiére d’entre eltessiste a intercaler un filtre gélatine
entre le scintillateur et le fantbme, et a perng@gétuire la proportion de scintillation due au
rayonnemen€erenkov de 40 & 1.5 % (en champ 10>cf0 cm). Deux techniques de filtrage
ont ensuite été proposées afin de déconvolueymrementerenkov de la scintillation. La
premiére, dite soustractive, consiste a placeramier entre le scintillateur et le fantéme, et a
soustraire le rayonneme@erenkov, mesuré au niveau d’un carré noir, au silgmaineux
total, mesuré au niveau d’un carré transparensecande technique, colorimétrique, effectue

une analyse spectrale du signal lumineux a pagtimésures faites dans deux domaines de
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longueurs d’ondes distincts (ici bleu et rouge et @t rouge). Cette analyse permet d’évaluer

la quantité de rayonnemetierenkov et de la soustraire.

BLINDAGE DE LA CAMERA ET SUPPRESSION NUMERIQUE DES IMPACTS

Les rayonnements diffusés par la téte de l'accié@ra(de I'ordre de 2 MeV) et par le
fantbme (de l'ordre de 740 keV) constituent un eertechnique au développement du
DosiMap car ils dégradent les performances der@ca et donc, mettent en jeu sa durée de
vie. De plus, les impacts occasionnés au niveawapteur (environ 4000 /s en champ
10 cmx 10 cm) ont une incidence trés importante sur lesures de dose, puisque chaque
impact sur un pixel engendre une augmentation itng®rtante de son courant inverse, et

donc une surestimation locale de la dose.

Un blindage a donc été développé, ramenant le tBimxpacts a un niveau suffisamment
faible (environ 150 /s) pour pouvoir, d’'une pars@®r une durée de vie d’environ 18 ans a la

caméra et, d’autre part, filtrer numeériquementngsacts restant.

Les principaux obstacles au développement du Dgsiklgant été résolus au cours des
chapitres 3 a 5, la calibration en dose du disip@sité étudiée pour les deux techniques de
déconvolution du rayonneme@ierenkov mises au point au cours de cette thésgstragtive

et colorimétrique. Ces calibrations ont ensuites@igies, pour chacune des deux techniques,
de mesures de doses dans différentes configuratibingdiation : un rendement en
profondeur en champ 10 cmlO cm (chapitre 6, paragrapk®, un profil de faisceau avec
filtre en coin (chapitre 6, paragrapl, et un profil de faisceau de RCMI (chapitre 6,
paragraph&).

REPONSE DOSIMETRIQUE POUR LE FILTRAGE SOUSTRACTIF

La déconvolution soustractive a permis d'obtenis deesures de doses en accords avec les
autres détecteurs, film dosimétrique et chambrendation, au bruit prés. Celui-ci a été
mesuré (hors zone de gradient) et vaut enviror®adl pour le rendement en profondeur et
2.65 % pour le profil avec filtre en coin. Ce bregt majoritairement di a une démodulation

incorrecte du damier, en raison de la résolutiodiooge de I'objectif de la caméra.
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La mesure du faisceau de RCMI, quant a elle, aemigvidence le manque de résolution
spatiale due au damier de 4 mm. En effet, si legtsires principales de la distribution de
dose sont identiques a celles mesurées par ledbsimétrique, les détails de moins de 1 cm,

en revanche, sont moyennés par le damier.

Ces résultats, déja tres satisfaisant, peuventren&oe améliorés en diminuant le pas du

damier et en changeant I'objectif de la caméra.

REPONSE DOSIMETRIQUE POUR LE FILTRAGE COLORIMETRIQUE

Il convient tout d’abord de rappeler que la décduwon colorimétrique a été effectuée en

présence du damier, ce qui a fortement affect@edsrmances.

Les mesures de doses ont mis en évidence une reaugéconvolution du rayonnement
Cerenkov, spécialement quand celui-ci est importantraison des modifications spectrales
provoquées par latténuation du polystyréene en aessde 500 nm. Les mesures ont
€galement montré que la déconvolution colorimé&iétait d’autant meilleure que le filtre

associé au filtre rouge était éloigné de ce pibsbaption, donc meilleure pour le filtre vert

gue pour le filtre bleu.

Les valeurs efficaces de bruit ont également éunges pour les filtres bleu et vert et valent
respectivement 0.9 et 1.25 % pour le rendemenbde,d..3 et 1.85 % pour la mesure avec le
filtre en coin. Ici encore, le bruit est majoritainent di a la présence du damier (en particulier

pour le filtre vert).

Ces résultats sont d’'ores et déja tres encourageariacilement améliorables, en changeant
de filtre vert, ce qui résoudra le probléme de deotution spectrale, et en retirant le damier,

ce qui améliorera immédiatement le bruit et la liégan spatiale de la méthode.

COMPARAISON DES DEUX METHODES DE DECONVOLUTION

Les mesures de doses présentées au chapitre 6isrgnmevidence les réussites et les

insuffisances des deux techniques :

» la méthode soustractive effectue des mesures josiesrelativement bruitées, et présente

une résolution spatiale limitée.
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* Les mesures faites avec la méthode colorimétrigue Isiaisées par la déconvolution du

rayonnemen€erenkov, mais possédent également une valeur effida bruit plus faible.

L’ensemble de ces mesures tend donc a montreipque cette configuration du DosiMap, la
méthode soustractive donne des résultats plugasssists que la méthode colorimétrique, car

ceux-ci ne sont pas biaisés.

Cependant, les performances de la méthode -colaiguét peuvent étre facilement

améliorées. En effet, la mauvaise déconvolutiomajonnement erenkov pour la méthode

colorimétrique devrait étre résolue en mesurasigaal lumineux dans un domaine spectral
plus éloigné du pic d’absorption du polystyréne. fgent sera vérifié lors de prochaines
mesures. Les mesures faites avec cette méthodenfeésent alors une bien meilleure
précision (surtout si le damier est retiré) qu'al@anéthode soustractive, et la résolution
spatiale ne serait limitée par la taille des pix@aviron 0.26 mm dans la configuration

actuelle).

Les performances de la méthode soustractive ped@gaement étre améliorées. En effet, le
bruit observé pour cette méthode étant essentiefierdd a la résolution médiocre de
I'objectif de la caméra, sa diminution nécessitee wptique parfaitement adaptée a la
configuration du dispositif. Un objectif, a don@ &oncu sur mesure par la société ELDIM et

sera intégré au prochain prototype.

Cet objectif devrait permettre, en outre, de testerdamier plus petit afin d’améliorer la
résolution spatiale du filtrage soustractif.

VERS DES MESURES ERS DIMENSIONS

La conception du DosiMap offre la possibilité daffuer des reconstructions en trois
dimensions de la distribution de dose dans le faat@Pour cela, la translation verticale du
DosiMap dans le champ d’irradiation permet I'acgiga de coupes horizontales a intervalles
réguliers (Figure CCL.1). Les difféerents plans, sainobtenus, permettent alors la
reconstruction de la distribution de dose danspdass orthogonaux. La résolution spatiale
dans ces plans est évidemment limitée par I'intenentre chaque coupe horizontale, mais
constitue une alternative intéressante aux gelsmaédsques, dans les cas ou le temps

d’acquisition est prioritaire devant la résolutspatiale.
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Figure CCL.1: La translation verticale du DosiMap dans le cpatiirradiation permet I'acquisition de la
distribution de dose déposée dans le scintillaentervalles réguliers.

CONCLUSION

Nous avons développé, au LPC Caen, un outil dergiige équivalent tissu, dont la réponse
est proportionnelle a I'énergie déposée aux énedgea radiothérapie. Apres une calibration
préliminaire, cet instrument permet d’effectuer dessures instantanées, sans contraintes de
développement ou de numérisation, et permet d’ab¢selon la méthode de déconvolution
employée) une tres bonne résolution spatiale. k&sgions obtenues sur les mesures de dose
sont déja tres satisfaisantes. Nous avons égalethetié les insuffisances des deux méthodes

et proposé des améliorations pour le prochain prp¢o

Le DosiMap constitue donc un instrument tres pro@oet pour le contrle qualité en
radiothérapie, simple d’utilisation et donc padaiient adapté a une utilisation clinique
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Annexe -A- Détermination du blindage optimal

Nous allons détailler, dans cette annexe, les [=alqgui ont été menés pour déterminer le

blindage optimal, présenté au chapitre 5.
A. Modélisation du probléme

La détermination du blindage optimal requiére lar@ssance, d’une part de la distribution
angulaire des rayonnements incidents et, d’autre da spectre en énergie des particules
venant de n'importe qu’elle direction. Nous avorgaddéterminé la distribution angulaire,

pour un faisceau de RX de 15 MV, au paragrapheittbdp(Figure V.6). Elle est représentée

en fonction a la Figure A.1 :

180
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Figure A.1: Distribution des rayonnements venant de la téte
de l'accélérateur et du fantdme, en fonctioréde

Nous ne disposons, par contre, que des énergiesmmey des rayonnements incidents venant
de la téte de l'accélérateur (20°) et du fantdn@)(9Nous allons donc, dans un premier
temps, déterminer le spectre des rayonnements wvdeamimporte quelle direction. Pour ce
faire, nous supposerons que les rayonnements nseautd angled ont pour origine le
faisceau délivré par la machine, diffusé, par effetnpton, dans la direction du détecteur, a

cet angle.

Dans un deuxiéme temps, nous déterminerons le rodeparticules détectées derriere une
certaine épaisseur d'un matériau donné, ces demiétant en majorité des électrons

secondaires produits dans les derniers millimé&teesatériau traverse.

Nous comparerons alors cette modélisation a desédsnexpérimentales, afin d’évaluer la

pertinence des diverses hypothéses et approxinsdtdtes au cours des calculs.
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1. Spectres des photons aux diverses incidences 0

Le spectre du faisceau étant lui-méme inconnu, rexos choisi d'utiliser I'ajustement

proposé par le code de simulation MCNP :

_E
d—N=c.e & Jshb.E Eq. Al
dE

ou a et b sont des parametres ajustables, propres au faismesidére (icia = 2.469 et

b = 0.279, etc un coefficient de normalisation (cf. Figure V.18).
Le spectre représentant la distribution des photonfonction de I'énergie, par définition, la
probabilité qu’un photon possede une énergie iefiée a une énergieest donnée par :

P(E)= joEg—';.dE Eq. A.2

avec P(w)=1.

La diffusion d’un photon du faisceau initial a umgée 6 se traduit donc par un changement de

son énergie qui vaut alors :
EO
E= = f(E,,0) Eq. A3

14 Do (1- cosd)
m,C?

avecmyc? 'énergie de I'électron au repos.

Inversement, un photon d’énerdie mesuré a un anglé est issu d’'un photon du faisceau

initial, dont I'énergie vaut :

E, = E = f *(E,9) Eq. A4

1- E (1-cosd)
m,C?

En supposant que le nombre de photons est conparv@ diffusion Compton (donc en ne
faisant pas intervenir la section efficace difféielie de Klein-Nishina) nous pouvons écrire

que :
P'(E)= P(E,) Eq. A5

ou, aprés changement de variable :
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P'(E)=P(f *(E,6)) Eg. A6

Les spectres des rayonnements diffusés aux arfjlesuvent alors en étre déduits par

différentiation :

dN'_y _ of
(E)=

dN (.
T e (E0)x ((E.0) Eq. A7

f—l

Comme nous pouvons le constater sur les figuredes$ous, si I'énergie moyenne des
photons diffusés a 20°, sous ces hypotheses, pastires éloignée de celle mesurée au
paragraphé (environ 2 MeV), il apparait d’ores et déja guEnkrgie moyenne a 90° est bien

inférieure aux 740 keV mesurés plus tot.

b= ‘ ‘ 03 : 12 \
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Figure A.2: Spectre du faisceau initial et spectres desmagments diffusés a 0°, 20° et 90°.

2. Electrons mis en mouvement dans le blindage eta  tteignant le

détecteur

Ayant établi une description compléte des rayonmesnicidents, il nous faut, maintenant,
déterminer le nombre d’interactions qui auront l@éans un détecteur de silicium placé
derriére une épaisseur quelconque d'un matérianadm majorité de ces interactions étant
produites par les électrons provenant du matémaquestion, il s’agit donc de compter le
nombre d’électrons produits par le faisceau diffuséeragissant dans notre détecteur. Ces

électrons sont nécessairement ceux que l'interadés RX a produit dans une épaisseur de

matériau au plus égale a leur pénétration moyeét)ne
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ron photons
—— électrons

Figure A.3: Les électrons secondaires,
mis en mouvement par les photons
incidents, ne sont détectés que s'ils sont
mis en mouvement dans une épaisseur
du matériau au plus égale a leur
pénétration moyenne.

Détecteur

Nous allons donc déterminer, a présent, I'énergiganne transférée aux €électrons par les
photons, la pénétration moyenne qui en découldiretlement, le nombre d’interactions

résultant dans le détecteur.

La proportion de photons subissant une interagiemnmasse surfacique de cible est donnée

par le coefficient d’atténuation massique :

LS Eq. A8

La fraction d’énergie transférée sous forme nonata@d aux particules chargées par masse

surfacique de cible est donnée, quant a elle, par :

He —iﬂ Eqg. A9
p pd R

avecdR% la fraction d’énergie transférée sous forme nalatave aux particules chargées.
Le coefficient de transfert d’énergig: est lié au coefficient d’absorption d’énergig, par
l'intermédiaire du coefficientl-g):

., =(1- gy, Eq. A.10

ou g représente la fraction d’énergie perdue par leicpges chargées de facon radiative (par

annihilation en vol pour les positron, ou par dagratie rayonnement de freinage).

Ces phénomeénes étant encore marginaux aux éngrgiasus intéressent ici, méme pour les
faibles incidences (moins d’'une quinzaine de pant dans le plomb a 3 MeV), nous nous

contenterons d’approximek; parien, qui présente I'avantage d’étre largement tabulé.
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L’ énergie moyenndransférée a un électron par un photon d’éndtgist donc :

T=H g Eq. A.11
H

Connaissant I'énergie moyenne des électrons misneavement dans le matériau, nous

pouvons donc, a présent, déterminer [@métration moyenne Celle-ci est donnée par :
(t) =7.ResonlT) Eq. A.12

ou R.¢,, €st le parcours des électrons, etrpraut 1 pour les matériau de faildeet 0.6 pour

les matériaux d& éleve ([Att86]).

Nous pouvons donc, a partir de la, déterminer Imbre d’interactionN, produites dans le

détecteur paNy photons d’énergig&, traversant une épaissdude matériau :

Npern(E. 6, L) = Nof1— €7 )= N [1- ) Eq. A.13

matériau(

E,6,L) = No.puit)e™" Eq. A.14

matériau(

d’ou au ' ordre : N

De plus, la proportion de photons d’énergjievenant de la directiofy, étant définie par I'Eq.

C.7, le nombre d’interactions produites par cedqims’écrit donc finalement :

N

matériau

(E.6,L)= a;E (E.0)x d‘i'\_'l (1 ‘l(E,e))-u(E)n.RCSD{ HSE(EE)) E}e‘“E)-L Eq. A.15

Et en intégrant sur le spectre en énergie des phpte nombre d’interactions dues aux RX

venant de la directiofi est donc :

Enar(6) Of dN (, - A(E) ) -
Nmatériau(e’ L) = J-O 6E (E,H)X df -1 (f 1(E’9))H(E)I7RCSDA( ul,l((E)) E]e u(E)LdE Eq A16

Les spectres en énergie des rayonnements venadifffeentes directions étant normalisées

a 1, il reste a pondérer le nombre d’interactiaaiatif a chaque incidence par le nombre de

RX incidents :dc%e.

Finalement, le comptage fait par le détecteur dextie blindage, pour toutes les contributions

angulaires vaut :
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C= J-18O" dC

o do materlau(e L(H)) dé Eq A.17

avecdc%g la distribution angulaire de photons incidentsissaatériau interposé.

Pour conclure ce calcul, nous ne connaissons papxérimentalementdc%e, mais

uniquementdC”y"’%H, la distribution angulaire mesurée avec une visngen de 5cm

(Figure C.1). Or :

180 dC 0, 180 dC,
[ d; o= 3 N yion (6, Sc).d8 Eq. A.18
Donc, finalement :
— -"180’ anonn materlau(e L(e)) de Eq A.19
o df  Npe(6,5cm) ah

3. Confrontation aux mesures expérimentales

Nous avons donc calculé le nombre d’interactiorsdpites dans un détecteur, derriere un
blindage, mais au prix d’'un certain nombre d’hygs#s et d’approximations majeures, telles
gue négliger la section efficace différentielle Klein-Nishina, ou approximer le coefficient
de transfert d’énergie par le coefficient d’absinptd’énergie. Nous allons donc vérifier la
pertinence de ces approximations en comparant cetbelélisation a des mesures
expérimentales du nombre de particules, venanD8etde 90°, et atteignant la jonction PN
aprés 1, 3 et 5cm. D’aprés nos calculs, les cayeptapres ces épaisseurs, relativement au

comptage aprés 5 cm de nylon devraient étre :

"o Nelo)
de f— aCIer
= Eq. A.20
dCoyion N pyion (8, 5Cm) |
dé

Les valeurs expérimentales et théoriques ont dencaimparées ci-dessous :
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0‘ expe 20°
m  expe 90°
théo 20°
théo 90°
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Figure C.4: Rapports des atténuations de
5 cm nylon et de diverses épaisseurs d’acier.

Nous constatons que si I'accord est remarquablefaibles incidences, un désaccord assez
net apparait autour de 90°. Or, comme nous l'avoostré plus t6t, si 'énergie moyenne
théorique d'un faisceau incident diffusé de 20° estaccord avec la valeur de 2 MeV
mesurée expérimentalement, il est par contre phgaignt impossible que le méme faisceau
diffusé a 90° dépasse une énergie de 600 keV getpte, a fortiori, une valeur moyenne de
740 keV, comme cela été montré expérimentalemestte Waleur refleéte donc clairement la
pollution de la mesure par des photons de hauteiénet de faible incidence, atténués par

“seulement” 5 cm de plomb.

Cette modélisation est donc pleinement justifiéemosis allons, a présent, calculer le blindage

optimal.
B. Calcul du blindage

L’optimisation du blindage étant maintenant renguossible, il s’agit & présent de minimiser
le comptageC en faisant varier I'épaisseur de plomk(ﬁ), suivant les secteurs angulai@s

Cette minimisation sera faite sous contrainte desseasachant que, en fonction des

€épaisseurs mises en jeu, celle ci vaut :

2
m=ppl7rf L*(8) 44 Eq. A.21

o 36(
avecl largeur du blindage, valant ici 10 cm.

La Figures C.5, représentée ci-dessous, montrepiefils optimaux calculés pour des
guantités de plomb variant de 1 a 20 kg.
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Figure A5: Blindage optimal pour
différentes masses de plomb, le
détecteur se trouvant a la hauteur 0.

182



Annexe -B- Sources d’incertitudes et calibratios tilens dosimétriques

Annexe -B- Sources d’incertitudes et calibration de S

films dosimétriques

La plupart des mesures de dose effectuées au deucstte étude ont été comparées a des
mesures de dose faites a l'aide de films dosimétsca domaine de dose étendue (les films
EDR2 produits par la société Kodak). De plus labcation du DosiMap s’effectue a l'aide
d'un film dosimétrique. Il est donc indispensabk abnnaitre la précision de ces mesures.
Nous allons étudier, au cours de cette annexdlifiésentes sources d’incertitude intervenant

dans la dosimétrie par films.

Toutes les mesures par films ont été effectuéeSemtre Régional de Lutte Contre le Cancer
Francois Baclesse, pour des faisceaux de photors M€ et 15 MV. Les films ont été
développés a l'aide de la développeuse Kodak X-OMATO, puis numerisés sur 16 bits a

I'aide du scanner Vidar VXR-16 DosimetryPro.

L’information de dose ainsi obtenue est codée gaauix de gris, le blanc (de valeur binaire
65535) correspondant aux zones non irradiées, apile(de valeur binaire 0) aux zones

fortement irradiées.

Il est donc nécessaire de convertir ces donnédesbem dose. Cette conversion peut passer
par une conversion intermédiaire des niveaux deagridensité optique (qui correspond a la
diminution de l'intensité d'un faisceau lumineuxrpa film). Or comme nous allons le
constater par la suite ces conversions sont, nalereent entachées d’'un certain nombre

d’incertitudes, mais sont en plus non linéaires.

A. Sources d’incertitudes sur les niveaux de gris

Quelgue soit le détecteur employé, la mesure de d@ecompagne forcément d’'un certain
nombre d’'imprécisions. Mais dans le cas des filmsirdétriques, les sources d’incertitudes

sont relativement nombreuses et tres spécifiqusdp], [Buc04]).
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La premiere de ces sources d’incertitude est liepracédé de fabrication des films qui ne
garantie pas une réponse uniforme d’'un lot de fibm®utre, et méme entre les films d’un
méme lot. En effet des variations de réponse, puuakter jusqu’a 16 %, ont été mesurées
entre des films provenant de lots différents. Cagations de réponse sont moindres au sein

d’'un méme lot mais sont tout de méme d’environ B#06].

Le développement est également source d’incerstuge effet, le niveau de gris obtenu pour
une dose donnée est sensible au bain de développeantsi qu’aux varaitions de
température. Lorsque la développeuse est a sa tetupe de fonctionnement nominale,

l'incertitude due aux variations de températuredestordre de 3 % [Shi06].

Enfin, la numérisation du film peut, elle aussigaéter des variations spatiales de réponse de
I'ordre de 3 %[Shi06].

Finalement, en supposant que tous ces phénomenesndépendants les uns des autres,
l'incertitude sur la réponse des films peut étreme&e a environ 6.5 % (dans le cas de films

provenant d’'un méme lot).

B. Conversion en densité optique

Méme si elle ne constitue pas une étape indispndabconversion des niveaux de gris en
densité optique est souvent effectuée automatiguiepae les logiciels de mesure de dose tels
que le RIT 113.

Cette conversion est permise par la calibratiosa@unner a I'aide d’'un film NIST (représenté
Figure B.1) comportant 33 bandes dont la densiti&wg s'échelonne de 0.07 a 3.78. Cette
calibration fournit la fonction de conversion entes niveaux de gris et la densité optique
(Figure B.2).
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gris en densité optique. Son comportement est

Figure B.1:.Film de calibration NIST des S o
LIgure S.- approximativement logarithmique

densités optiques

Il apparait, au vu de la Figure B.2 que la coneersies niveaux de gris en densité optique est

approximativement logarithmique.
C. Conversion en dose
Le passage des niveaux de gris a la densité optigant pas indispensable, nous allons

étudier ici la conversion directe des niveaux de gn dose.

Cette derniére est propre a chaque énergie decéaiset a donc été réalisée a 6 MV et a
15 MV. Néanmoins, nous n’étudierons ici que lalralion & 6 MV.

La calibration des films ayant été effectuée a dmbreuses reprises au CRLCC Francois
Baclesse, nous disposons d'un certain nombre debesude conversion qui vont nous
permettre de déterminer la précision des mesunéetadosimétrie absolue qu’en dosimétrie

relative.

1. En dosimétrie absolue

Les différentes courbes d’étalonnages mesurées enireC Francois Baclessse pour les

faisceaux de photons de 6 MV sont représentéesd-i)3 :

185



Annexe -B- Sources d’incertitudes et calibratios tilens dosimétriques

350

J—
300 . — 0
" f3
250 \ﬁ\ w F
= \\‘\.\
& 200 S .
Py TR — 16
8 150 —fimoy [
100
50
§ ‘
1000 10000 100000

Niveau de gris

Figure B.3: Courbes de calibration des films
dosimétriques réalisées au CRLCC Francgois Baclesse
pour les faisceaux de photons ( MV.

Toutes ces courbes de calibration ont un comporiensemilaire, approximativement

logarithmique, mais montrent des écarts d’autamt gfands que la dose est éleveée.

L’écart type entre les différentes courbes a ddéaalculé et est représenté a la Figure B.4.
L’échelle de gauche donne I'écart type en cGy,satpre I'’échelle de droite donne cet écart

type normalisé a la dose maximum (ici 200 cGy).
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Figure B.4: Ecart type entre les différentes courbes
de calibration en fonction de la dose moyenne.
L’échelle de gauche donne I'écart absolu en cGy, et
I'échelle de gauche I'écart normalisé a la dose
maximum (ici 200 cGy).

Il est intéressant de constater (Figure B.4) gsgyia environ 225 cGy I'écart type entre les
courbes croit linéairement avec la dose, mettaréveence une relation homothétique entre
les différentes fonctions de calibration. Ceci typlique d’'une différence de concentration

argentique du film, ou de concentration du baimnléecloppement.

L’incertitude normalisée qui en résulte est inféreea 7 % sur tout le domaine de dose.
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2. En dosimétrie relative

S’il est avéré que la dosimétrie absolue par fiees assez délicate a effectuer, nous allons
voir que la dosimétrie relative donne, quant a,elle bons résultats sur des domaines

restreints de dose (ce qui justifie que ce soitiddisation premiere).

En effet, une fois normalisées (ici a 200 cGy), thHferentes courbes de calibration,

représentées Figure B.6 sont extrémement semhblables

Comme dans le cas de la dosimétrie absolue, letsdgpes (absolu et normalisé a la dose
maximum) entre les différentes courbes ont étéutdoet sont représentés Figure B.6.
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Figure B.6: Courbes de calibration normalisées a Figure B.7: Ecart type entre les différentes courbes
2 Gy. de calibration en fonction de la dose moyenne.

L'échelle de gauche donne I'écart absolu en cGy, et
I'échelle de gauche I'écart normalisé a la dose
maximum (ici 201 cGy).

Comme nous pouvons le constater, I'écart est luetia 200 cGy puisqu’il s’agit des points
de calibration. En dehors de ces deux points, falm#arité de la fonction de calibration

induit des écarts qui restent néanmoins inférieur@ cGy pour les doses inférieures a
250 cQGy.

Ces écarts restent inférieurs a 1 % de la dosermemwijusqu’a environ 250 cGy.

D. Conclusion

Nous avons montré, dans cette étude que nous pwugasidérer une précision inférieure a
1 % pour les distributions de dose relatives mesupér films et que nous avons compareé aux

mesures du DosiMap.

187



Annexe -B- Sources d’incertitudes et calibratios tilens dosimétriques

08

0.6

04

Dose / Intensité lumineuse relative

02 ——Fim

0

0 5 10 15 20 25
y (cm)
Figure B.8: Distribution de dose normalisée a 1
mesurée par le film dosimétrique lors de la
calibration du DosiMap

En ce qui concerne la calibration, comme le motaré&igure B.8, les variations de dose
considérées sont de l'ordre de 5 % (soit des dosegprises entre 195 et 205 cGy). Or dans
ce domaine de dose, I'incertitude est bien plusddgpuisqu’elle est inférieure & 0.1 %

L’incertitude sur les mesures par films en dosimeételative est donc suffisamment faible,
notamment sur l'intervalle 190 - 210 cGy, pour loadr le DosiMap, ainsi que pour comparer

les mesures de ce dernier.
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Développement du DosiMap : Instrument de dosimétri@our le contrdle qualité en
radiothérapie

Cette theése porte sur le développement du DosiMamouvel instrument de dosimétrie pour le contadids
faisceaux de radiothérapie. Ce dispositif est sasd utilisation d’un scintillateur plastique plarlacé au sein
d’'un fantdme de polystyréne. La distribution lumiee produite par le DosiMap sous irradiation, cosggode
scintillation et de rayonnemefierenkov, est mesurée par une caméra CCD, puisséeabfin d’en déduire la
distribution de dose déposée dans le scintillateur.

Ce dispositif possede un certain nombre d'avantajesst équivalent tissus, présente une bonneluiso
spatiale et une réponse linéaire en énergie. thpeégalement d’effectuer des mesures de dose irategdce
qui rend son utilisation adaptée a une utilisatiimique.

Apres une introduction des notions de base dedmtt#rapie, les différentes étapes du développenemet
instrument sont exposées dans ce mémoire. Diff@ssintillateurs plastiques ont, dans un premiepte été
testés afin de déterminer le mieux adapté a cptication. Seule la scintillation étant proportifie a la dose,
la déconvolution de la scintillation et du rayonmemCerenkov a ensuite été réalisée. Enfin, la caméra se
trouvant en salle d'irradiation, il a été nécessale mettre au point un blindage afin de la pratéga
calibration en dose du dispositif ainsi que sa népalosimétrique sont alors exposées.

Ce travail a permis de mesurer des distributiondae avec une incertitude inférieure a 2 % posarfdisceaux
de photons homogénes. D’excellents résultats omiefmnt été obtenus dans le cas de faisceaux nsodnlé
intensité.

Mots clés: DosiMap, Radiothérapie, Dosimétrie, Scintillatplastique, Caméra CCD

Development of DosiMap: dosimetry device for radidierapy quality assurance

This thesis deals with the development of a nevindeisy device for the control of radiotherapy beaihkis
device is composed of a plane plastic scintillatbich is set within a polystyrene phantom. WhenDBusiMap

is irradiated, light is produced. This light is cposed of scintillation an@erenkov radiation, and is accurately
measured by a CCD camera. The analysis of the digiitibution enables us to deduce the dose digtab in
the scintillator plan.

This device has many advantages such as tissueatgnie, a good spatial resolution, and a linegporse with
regard to energy. It also provides immediate meamants, and as a consequence, it is a very aduagatketbr
clinical use.

After the introduction about the basic notions adiotherapy, the different steps of the DosiMapettgyment
are exposed in this thesis. In a first time, ptastintillators have been tested to determine &gt bne for this
application. Then, the deconvolution of scintitatiandCerenkov radiation have been studied, because we onl
use scintillation to calculate the dose distribmti@he camera being in the irradiation room, a Ishiéld has
also been developed to protect the CCD detecton Boattered radiations. Finally, the dose calibratind the
dose response of DosiMap are exposed.

All this work made feasible the measurement of dtisibutions with a precision which turns outtte better
than 2% for homogeneous photon beams. Excellenttsesere also obtained when modulated intensignise
are used.

Key Words: DosiMap, Radiotherapy, Dosimetry, Plastic sdiatdr, CCD camera
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